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RESUMO 

 

 Propriedades superficiais como rugosidade nanométrica, micrométrica e 

molhabilidade têm influenciado na qualidade da interface osso-implante. Nesse 

contexto, processos de tratamento eletroquímico de superfícies de titânio e suas ligas 

têm sido desenvolvidos, visando controlar a morfologia através da escolha de 

parâmetros experimentais adequados, para a obtenção de superfícies com diferentes 

texturas. As células-tronco são células que se autorrenovam e possuem plasticidade; 

nessa última característica inclue a capacidade de diferenciação osteogênica. Além 

disso, estas células conseguem criar um ambiente favorável a regeneração e reparo de 

diversos tecidos e órgãos lesados. Como essas células respondem bem a superfícies de 

topografia nanométrica, a texturização dessas superfícies poderá influenciar de forma 

positiva na diferenciação osteogênica de células-tronco. O presente trabalho teve por 

objetivo avaliar a influência do processo de nanotexturização da liga de titânio Ti6Al4V 

por tratamento superficial eletroquímico, visando acelerar o processo de diferenciação 

osteogênica em células-tronco mesenquimais. Os tratamentos superficiais foram 

realizados através de tratamento eletroquímico por 4 e 12 minutos, a 25V e 7°C. A 

caracterização morfológica das superfícies foi realizada por meio de microscopia de 

força atômica (AFM), microscopia eletrônica de varredura por emissão de campo 

(MEV-FEG), microscopia óptica e perfilometria. Além disso, as superfícies foram 

caracterizadas quanto à composição química (fluorescência por raios-x), estrutural 

(difração de raios-x, espectroscopia de fotoelétrons excitados por raios-x) e 

molhabilidade. As superficies com tratamento superficial foram avaliadas quanto a 

citotoxicidade. Células-tronco mesenquimais derivadas de medula óssea de rato SHR 

foram associadas às superfícies, e parâmetros como taxa de adesão e viabilidade celular 

foram identificados. As células associadas com os biomateriais ficaram expostas ao 

meio indutor de osteogênese por 14 dias, após esse período a atividade de fosfatase 

alcalina e a mineralização foram quantificadas. Os resultados mostraram que nenhum 

dos biomateriais foi citotóxico e que a superfície nanoestruturada associada com a 

esterilização por plasma de ar da amostra tratada eletroquimicamente por 4 minutos teve 

maior número de células aderidas, acelerando o processo de osteogênese e a 

mineralização das células-tronco mesenquimais derivadas de medula óssea (BMMSCs) 

quando relacionadas à este tipo de tratamento no biomaterial.  
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ABSTRACT 

 

Surface properties as nanometric and micrometric roughness and wettability 

have influenced in the quality of the bone-implant interface. In this context, 

electropolishing processes on the surface of titanium and its alloys have been developed 

aiming to control the morphology of the surface by choosing adequate experimental 

parameters to obtain different textures. The stem cells are self-renewal cells and they 

have plasticity, which represents the capacity of osteogenic differentiation. Moreover, 

the stem cells can create a favorable environment to regeneration and recover various 

damaged tissues and organs. Based on the knowledge that these cells respond well to 

surface of nanometric topography, the texturing of surfaces can influence positively 

osteogenic differentiation of stem cells. The objective of the present work was to 

evaluate the influence of the nanotexturing process over a Ti6Al4V titanium alloy by 

electrochemical superficial treatment, aiming to accelerate the osteogenic differentiation 

in stem cells. The surface treatments were realized by electrochemical treatment for 4 

and 12 minutes, 25 V at 7°C. The morphological characterization of the surfaces was 

realized by atomic force microscope (AFM), Field Emission Gun Scanning Electron 

Microscopy (FEGSEM), optical microscopy and Perfilometry. Furthermore, the 

surfaces were characterized as to the chemical composition (X-Ray Fluorescence), 

structural (X-Ray Diffraction, X-ray photoelectron spectroscopy) and wettability. The 

surfaces with surface treatments were evaluated as to cytotoxicity. The Bone Marrow-

derived Mesenchymal Stem Cells were associated to the surfaces, and parameters as 

adhesion rate and cellular viability were identified. The cells associated with the 

biomaterials were exposed to osteogenic media for 14 days, after that, the alkaline 

phosphatase and mineralization were quantified. The results showed that none of the 

biomaterials was cytotoxic and that the nanostructured surface associated with air 

plasma sterilization of the electrochemically treated sample for 4 minutes had greater 

number of adhered cells, it increasing the osteogenesis rate and the mineralization of the 

Bone Marrow-Derived Mesenchymal Stem Cells when related to this type of treatment 

in the biomaterial. 
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1. INTRODUÇÃO 

 Atualmente há uma constante e crescente procura por metais e suas ligas para 

aplicações como biomateriais. A partir dessa informação nota-se a importância em 

controlar as propriedades como resistência à corrosão, boa biocompatibilidade, resistência 

mecânica e resistência à fadiga. Embora haja uma variedade de materiais com diversas 

propriedades, é valido salientar que metais utilizados em implantes necessitam ser 

altamente resistentes a tensões mecânicas e à corrosão.Os produtos de corrosão são sais do 

metal, os quais estando no meio extracelular poderão ser nocivos aos tecidos, causando sua 

inflamação e consequentemente necrose. 

 Dos metais mais utilizados para esse fim, destaca-se o titânio e sua liga Ti6Al4V 

como sendo materiais de elevada resistência mecânica, alta resistência à corrosão e boa 

biocompatibilidade [1,2]. A partir do interesse em aplicações biomédicas e na melhora do 

processo de osseointegração osso-implante, processos de tratamentos superficiais e de 

texturização como o eletropolimento/anodização vêm sendo propostos. 

 A reparação de defeitos ósseos e a restauração da função normal do tecido ósseo 

são graves desafios da cirurgia ortopédica e oral-maxilofacial. A melhor alternativa era a 

reconstrução de defeitos de tecidos ósseos através do enxerto ósseo autólogo do paciente 

ou ainda o enxerto ósseo alogênico de um doador. No entanto, essas técnicas apresentam 

complicações como dor crônica e morbidade do local doador, além de infecções e 

hipersensibilidade de 10-30% dos pacientes, e portanto isso tem promovido a procura de 

alternativas mais adequadas [3]. 

 S. O. Akintoye et al. [4] têm mostrado que células tronco-mesenquimais são uma 

promissora alternativa para a regeneração óssea. H. Petite et al. [5] têm mostrado que o 

osso orofacial e tecido dentário possuem uma variedade de células mesenquimais. O 

interesse nesse tipo de células cresceu exponencialmente nos últimos anos devido ao seu 

grande potencial de uso na regeneração de tecidos e órgãos lesados [6]. 

 Nesse sentido, procedimentos menos invasivos poderiam ser utilizados para 

solucionar complicações pós-cirúrgicas com implantes. Para evitar isso, seria necessário a 

remoção de células de tecido adiposo (pele) para induzir a diferenciação osteogênica em 

células ósseas sobre as superfícies nanoestruturadas do biomaterial, promovendo a 

formação de uma matriz óssea a partir do material coletado do paciente. Essa metodologia 

evitaria que pacientes fossem submetidos à cirurgias mais invasivas para remoção do osso 

e coleta dessas células ósseas para posterior formação de matriz óssea. 
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F. Marini et al. [7] demonstraram que superfícies nanoestruturadas de Ti6Al4V e 

Ti13Nb13Zr possuem a capacidade de induzir o crescimento e diferenciação osteogênica 

de células-tronco humanas derivadas de tecido adiposo (hAMSCs), suportando a atividade 

de osteoblastos adultos em termos de deposição de cálcio mineral e produção de proteínas 

de matriz extracelular óssea. No entanto, esses mesmos autores chamam a atenção de que 

não há quase estudos na literatura indicando a influência de biomateriais metálicos 

nanoestruturadas sobre a diferenciação osteogênica de células-tronco de tecidos. 

I. Tognarini et al. [8] demonstraram que AMSCs possuem a mesma abilidade de se 

diferenciar em células osteoblásticas e produzir matriz óssea como células-tronco 

derivadas de medula óssea (BMMSCs). Os resultados indicam que AMSCs são uma 

excelente fonte de precursores de osteoblastos e que são células promissoras para serem 

utilizadas em aplicações para engenharia de tecido ósseo autógeno e para a reconstrução de 

defeitos no osso. 

 D. R. Carvalho et al. [9] desenvolvaram estudos com eletropolimento visando à 

modificação da textura da superfície de titânio e suas ligas; enquanto que S. Nishiguchi et 

al. [10] salienta que o processo de eletropolimento objetiva realizar um polimento 

superficial. O eletropolimento pode ser considerado um processo anódico em que ocorre a 

liberação de oxigênio simultaneamente com a remoção do material da superfície. Essa 

exposição do oxigênio à superfície poderá fazer com que ocorra a passivação da mesma 

por óxidos metálicos, aumentando desta forma a resistência à corrosão [11]. 

 Estudos recentes têm mostrado que o ataque com ácidos, podem promover a 

formação de superfícies mais rugosas em escala micrométrica [9]. F. Lüthen et al. [12] e A. 

Bagno et al. [13] têm mostrado que além da rugosidade, a texturização da superfície 

influencia diretamente e de forma positiva sobre o processo de osseointegração. 

 A. Klymov et al. [14] mostraram que uma superfície inteligente proveniente do 

processo de texturização por tratamentos superficiais eletroquímicos (anodização, 

eletropolimento) tem a capacidade de atrair e estimular células mesenquimais derivadas de 

medula óssea e aumentar o contato osso-implante. Porém efeitos contrários podem ocorrer, 

onde determinadas topografias podem prejudicar ou repelir o crescimento desse tipo de 

célula. Dessa forma é importante conhecer e controlar o tipo de topografia obtida tanto em 

escala nanométrica como micrométrica a partir desses tratamentos superficiais 

eletroquímicos. 

K. Yang et al. indicaram que em determinadas topografias na superfície podem 

influenciar na formação e dissociação da adesão e espraiamento de células-tronco 
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mesenquimais neurais humanas). Isso ocorre pelo  contato dessa superfície com a 

membrana celular e compartimentos intracelulares da própria matriz celular [15]. 

 Nesse contexto, no presente trabalho pretende-se estudar o efeito da 

nanotexturização da liga Ti6Al4V realizada por tratamento superficial eletroquímico na 

indução da osteogênese em células-tronco derivadas de medula óssea murina. 
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2. OBJETIVOS 

 

 O presente trabalho tem como estudar o efeito da nanotexturização da liga Ti6Al4V 

realizada por tratamento superficial eletroquímico na indução da osteogênese em células-

tronco derivadas de medula óssea murina. 

 

Objetivos específicos: 

 

- Aproximar a nanotextura obtida por tratamento eletroquímico com a nanotextura do 

osso trabecular. 

- Correlacionar o efeito do tempo de tratamento eletroquímico com a 

nanotexturização superficial. 

- Investigar o efeito de diferentes processos de esterilização  sobre  a superficie 

tratadas eletroquimicamente para indicar um processo que  não modifique a 

superficie testada. 

- Compreender e correlacionar o efeito da nanotextura de Ti6Al4V sobre o 

crescimento, adesão, proliferação e diferenciação de células-tronco em células 

ósseas. 
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3. FUNDAMENTAÇÃO TEÓRICA 

3.1 Biomateriais 

 Biomaterial pode ser caracterizado como uma substância ou combinação destas, 

não farmacológica, natural ou sintética. Um biomaterial pode ser usado por um tempo ou 

definitivamente, em parte de um sistema ou em tratamento para este sistema, ajudando na 

regeneração ou substituição de tecidos e órgãos, ou nas funções do corpo [16]. 

 A principal característica desses materiais é que eles devem ser biocompatíveis, 

não-tóxicos, não promoverem reações imunológicas e alérgicas, não devem interferirem na 

cicatrização de tecidos durante e após intervenção cirúrgica. Os tecidos devem interagirem 

sem dano com propriedades biomecânicas do material, imune a corrosão, e em alguns 

casos degradável [16]. 

 Uma definição mais atualizada de biomateriais em termos de biocompatibilidade se 

resume à característica desse material de acordo com seu desempenho em termos de uma 

resposta biológica apropriada à aplicação a que se propõe [17]. 

 Segundo L. Brown et al. [18] e J. Enderle et al. [19] um biomaterial deve apresentar 

características físicas e químicas que satisfaçam exigências severas do organismo. Os 

materiais usados nas substituições de articulações devem ser resistentes ao desgaste. 

Qualquer defeito que ocorra nesses materiais põe em risco a vida das pessoas que os 

recebem. Com relação a química, os biomateriais devem ser aprovados para serem usados 

em qualquer aplicação médica, e permanecer inócuo durante toda a vida, já que poderão 

ficar dentro do organismo por um longo período de tempo 

A. Diener et al. [20] destaca que os biomateriais podem ser usados para 

implantação permanente no corpo humano ou como um suporte temporário de células e 

tecidos. A superfície desses materiais deve fornecer sinais químicos e físicos que guiem a 

diferenciação e agrupamento de células para formarem tecidos biofuncionais. 

 A. R. Santos [21] mostrou que um biomaterial precisa apresentar algumas 

características importantes, tais como: biocompatibilidade; biofuncionalidade; textura de 

superfície compatível com a adesão celular; resistência à corrosão, para manter as 

propriedades mecânicas e impedir a degradação do material frente aos fluídos corporais, 

entre outras propriedades. 

 Segundo F. Pfeiffer et al. [22], um bom biomaterial precisa estimular o ambiente 

biológico a responder de modo positivo. O titânio é o metal que reúne o maior número de 

requisitos para uso em cirurgias, enquadrando-se no grupo de metais chamados “metais 
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especiais”. Titânio e suas ligas têm sido utilizados frequentemente como dispositivos 

médicos na área dental, ortopédica e cardiovascular devido o seu baixo módulo de 

elasticidade, alta resistência a corrosão e excelente biocompatibilidade [23]. 

 O titânio pode corroer rápido ou lentamente, dependendo das condições do meio. 

Pode corroer em duas condições: em anaerobiose, onde a água é o agente de oxidação e em 

aerobiose, onde o oxigênio é o agente de oxidação [20]. O titânio e suas ligas de nióbio, 

tântalo, zircônio e ródio são conhecidos por possuírem excelente resistência à corrosão em  

água. Quando implantados, esses metais são protegidos por uma camada de óxido densa e 

passiva com baixa solubilidade e baixa reatividade a moléculas orgânicas [24]. 

Há uma tendência de se considerar o titânio como sendo ideal para implantes, pois 

é bioinerte, ou seja, não libera íons que possam reagir com moléculas orgânicas, e 

apresenta boas propriedades mecânicas [25]. 

Para D. Arcos et al. [26], a busca futura se dará por biomateriais bioativos que 

combinem tipo de superfície, porosidade e sua capacidade de interagir com fatores 

biológicos. 

3.1.1 Classificação dos biomateriais 

 Classificação dos biomateriais de acordo com a resposta do tecido biológico pode 

ser divida da seguinte forma [27]: 

 Incompatíveis: A liberação de substâncias tóxicas em concentrações que conduzem 

a efeitos danosos ao organismo podendo resultar numa rejeição do implante. 

 Biotoleráveis: moderadamente aceitos pelo tecido receptor e geralmente envolvidos 

por tecido fibroso. A biointegração se da pela interação das substancias químicas, iônicas, 

óxidos do material com o tecido. Os materiais biotoleráveis são em geral polímeros 

sintéticos ou metais em sua maior parte. Ex.: aço inox e ligas Cr-Co. 

 Bioinertes: não provocam reações adversas no organismo e no tecido receptor, não 

apresentam toxicidade, não são cancerígenos, e a formação de tecido fibroso é quase nula. 

Ex.: titânio e suas ligas, zircônia, e alumina. 

 Bioativos: se observa nesses materiais a presença de ligações químicas entre os íons 

do material e o tecido; como no caso do tecido ósseo há o processo de osseointegração. 

Ex.: hidroxiapatita e os compostos de fosfato de cálcio. 

 Reabsorvíveis: são materiais lentamente degradáveis via organismo e gradualmente 

substituídos pelos tecidos. São ideais para casos que se deseja evitar novas intervenções 

cirúrgicas. Ex.: fosfato tricálcico (TCP) e o os biovidros. 
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 Os implantes de metais são utilizados principalmente em dois campos de aplicação, 

para a substituição total das articulações, como quadril, joelho ou ombro, ou em parafusos 

para a fixação placas para correção de fraturas e stents cardíacos. Além disso, no campo da 

ortodontia a utilização de metais nobres para as obturações dentárias. A elevada resistência 

mecânica de alguns metais é uma das características que os diferenciam dos outros 

materiais, bem como sua rigidez mecânica em contato com o osso [28]. Até agora, os 

seguintes grupos de materiais metálicos foram utilizado como biomateriais [29]: 

a) de aço inoxidável. 

b) ligas à base de CrCo (vitallium). 

c) titânio e ligas de titânio, por exemplo, Ti6Al4V. 

d) nióbio-cp 

e) tântalo-cp 

 Na seleção do material a ser utilizado deve-se levar em consideração as 

propriedades físicas, químicas e mecânicas do material, tais como [29]: 

- Resistência: aplicações que requerem alta resistência incluem entre outros implantes 

odontológicos e ortopédicos. Alguns desses dispositivos requerem propriedades 

bastante específicas. 

- Fadiga: materiais devem suportar esforços cíclicos sem que haja a formação e 

propagação de trincas. Esses dispositivos funcionam em sua maioria como implantes 

ortopédicos, odontológicos e cardiovasculares. 

- Rugosidade: Para aplicações de integração tecido-implante, como na osseointegração, é 

desejada uma alta rugosidade. 

- Absorção de água: causa degradação da resistência a tração, à fadiga, à fluência, em seu 

módulo de elasticidade, torção ou flexão quando absorvem água. 

- Bioestabilidade: dispositivos como liberadores de drogas devem ter sua degradação 

controlada, enquanto implantes permanentes devem ser estáveis. 

- Bioatividade: se refere à propriedade inerente a alguns materiais de participarem em 

reações biológicas específicas. Essa camada constitui uma superfície bioativa para 

osseointegração. 

- Esterilização: Pode alterar o estado energético da superfície de um implante, alterando a 

resposta celular. 

3.2 Ti6Al4V 

 Segundo R. Wanhill et al. [30] o titânio não ligado possui duas formas alotrópicas: 

em baixas temperaturas a fase α que possui uma estrutura cristalina hexagonal compacta 
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(HC) e acima de 882°C a fase β, com uma estrutura cristalina cúbica de corpo centrado 

(CCC). Quando elementos de liga são adicionados ao titânio, estes elementos exercem 

efeito sobre a transformação das fases α e β. Os elementos adicionados que aumentam ou 

mantém a faixa de temperatura de estabilidade da fase α são chamados de α-

estabilizadores, e são eles alumínio, estanho e zircônio. Os elementos adicionados que 

estabilizam a fase β são chamados de β-estabilizadores, eles incluem o molibdênio, 

vanádio e ferro. 

T. Terlinde et al. [31] destacam que há elementos considerados como impurezas 

que também são importantes em ligas de titânio, como oxigênio, hidrogênio, nitrogênio e 

carbono. Oxigênio e o hidrogênio são as duas impurezas mais importantes, já que o 

oxigênio é um α-estabilizador e o hidrogênio é um β-estabilizador; esses elementos 

considerados impurezas possuem um tamanho atômico muito menor do que os elementos 

metálicos da liga e eles se acumulam nos interstícios entre as posições cristalográficas dos 

átomos metálicos nas fases α e β. 

 Para R. Wanhill et al. [30], ligas de titânio pode ser classificadas em quatro 

categorias: ligas α (Ti puro contendo quantidades bem definidas de oxigênio, Ti-2,5Cu e 

Ti-5Al-2,5Sn); ligas quase-α (possuem pequena quantidade de fase β, são tratados 

termicamente, exemplo: Ti-6Al-2Sn-4Zr-2Mo e Ti-8Al-1Mo-1V); ligas α-β (possuem uma 

quantidade limitada de β-estabilizadores e α-estabilizadores também são adicionados, entre 

eles temos Ti-6Al-4V e Ti-6Al-2Sn-4Zr-6Mo) e as ligas β (possuem alta quantidade de 

elementos β-estabilizadores e possuem na microestrutura a fase β como predominante, 

exemplo: Ti-15Mo-3Nb-3Al-0,2Si e Ti-10V-2Fe-3Al). 

M. Peters et al. [32] salientam que propriedades mecânicas de ligas α-β dependem 

da quantidade relativa e da distribuição das fases α e β; estas variáveis dependem 

fortemente do processamento termomecânico e das temperaturas de tratamento térmico na 

região da fase α+β. A manipulação destas variações cristalográficas através da adição de 

elementos de liga é a base para o desenvolvimento de uma vasta gama de ligas e 

propriedades [33]. 

Para C. G. Zimmer [34] a caracterização microestrutural do Ti6Al4V evidencia a 

presença de duas fases, α e β, onde é possível obter diferentes arranjos microestruturais 

através do histórico de processamento e também através do tratamento térmico da liga. A 

fase β pode ficar dispersa na matriz alfa, sendo que as microestruturas podem ser 

classificadas como globular, acicular ou equiaxial, dependendo da sua morfologia [35]. 
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Na Figura 1 está representado o diagrama de fases para a liga  Ti-6Al-4V. O 

diagrama mostra a influência da adição de V (vanádio) e da temperatura  na formação das 

fases α e β.  Observa-se o aumento do campo da fase β  com o aumento da  temperatura e 

com o aumento do % V o qual atua  como  β-estabilizador. 

A liga Ti-6Al-4V é encontrada com maior freqüência na condição recozida, 

contendo uma pequena quantidade da fase β (entre 10% do volume a temperatura 

ambiente) e fase α como a fase dominante (em torno de 90% do volume a temperatura 

ambiente). 

 

 

Figura 1: Esquema do diagrama de fases de equilíbrio pseudo-binário para Ti-6Al-4V. Adaptado de Wanhill 

et al. 2012 [30]. 

 

 As ligas α + β apresentam uma composição que propicia uma mistura das fases α e 

β e podem conter entre 10 e 50% de fase β à temperatura ambiente. A liga de α + β mais 

comum é a liga Ti-6Al-4V. Embora esta liga em particular seja relativamente difícil de 

conformar, mesmo na condição de recozido, as ligas α + β geralmente possuem boa 

formabilidade. As propriedades destas ligas podem ser controladas através de tratamento 

térmico, o qual é utilizado para ajustar as quantidades e os tipos de fase β presentes. O 

tratamento de solubilização seguido pelo envelhecimento de 480 a 650 °C precipita α, 

resultando em uma mistura fina de α e β em uma matriz de β retida ou transformada. 

 A adição de quantidades controladas de elementos de liga com característica de 

serem β estabilizadores favorece a presença da fase β que persiste desde abaixo da 
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temperatura β transus até à temperatura ambiente, resultando num sistema de duas fases. 

Mesmo em pequenas quantidades, os elementos β estabilizadores garantem a presença 

desta fase à temperatura ambiente. O percentual de fase β é proporcional à quantidade de β 

estabilizadores que é adicionado [36]. 

C. N. Elias et al. [37] e D. F. Williams [38] desenvolveram experiências para a 

utilização do titânio como biomaterial a mais de 50 anos, inicialmente na ortodontia, a 

importância  do titânio nessa área se da pela sua maior resistência à corrosão a partir da 

formação espontânea de uma camada de óxido (TiO2). Esta camada é inerte, estável, 

aderente e sua resistência à corrosão é um dos pré-requisitos mais importantes para a 

biocompatibilidade, diminuindo muito os riscos de rejeição. J. Acero et al. [39] salientou 

que este óxido é uma camada sólida e estável que cresce espontaneamente em contato com 

o ar e impede a difusão do oxigênio do ambiente proporcionando essa resistência à 

corrosão. 

Segundo Y. B. Wang et al. [40] os metais mais utilizados como implantes para 

aplicação ortopédica são o aço inoxidável 316L (baixo teor de carbono), aço ASTM F138 

[41], ligas de cobalto-cromo, titânio e a liga Ti6Al4V e com menos frequência, as ligas de 

tântalo e a liga com base em níquel-cobalto devido aos seus custos. 

Y. X. Tong et al. [42] destaca que o titânio e suas ligas são amplamente utilizados 

na medicina e odontologia em virtude de sua biocompatibilidade. Titânio-cp e Ti6Al4V 

são os dois biomateriais à base de titânio mais comuns, são classificados como 

biologicamente inertes, pois permanecem essencialmente sem alterações quando em 

contato com tecido vivo. O corpo humano o reconhece como um corpo estranho e o isola 

através de uma camada fibrosa tornando-o inerte ao organismo, sem qualquer reação 

adversa ao tecido, como reações alérgicas. 

Para Y. Oshida [43] o titânio possui combinação favorável de propriedades 

mecânicas, físicas, químicas e biológicas, como baixa densidade, alta resistência mecânica, 

elevada resistência à corrosão e excelente biocompatibilidade, que podem ser melhoradas 

com a adição de elementos de liga.  

O desenvolvimento de novas ligas à base de titânio estão sendo desenvolvidas, 

alguns exemplos podem ser citados: Ti3Mo6Sn5,2Zr [44] Ti18Zr12,5Nb2Sn, 

Ti18Zr11Nb3Sn e Ti18Zr9,5Nb4Sn [45] (ligas com memória de forma); Ti21,2Nb5,6Zr, 

Ti21,8Nb6Zr e Ti19,7Nb5,8Ta [46] Ti18,3Nb5,1Zr, Ti21,2Nb5,6Zr e Ti20,9Nb5,7Zr [47] 

Ti20,8Nb5,5Zr e Ti19,7Nb5,8Ta [48] (aplicação como implante ortopédico); Ti–25Ta–
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25Nb [49] e Ti–25Ta–25Nb [50] (implante ortopédico e elevada resistência à corrosão); 

Ti–25Ta–25Nb e Ti–25Ta–25Nb-3Sn [51] e Ti–22Nb–6Ta [52] (implantes dentários). 

A liga Ti-6Al-4V é bastante conhecida por apresentar alta resistência mecânica, 

baixa densidade, alta resistência à corrosão e biocompatibilidade. No entanto, algumas 

preocupações têm surgido com relação a sua performance a longo prazo com relação a 

liberação de elementos como alumínio e vanádio que têm sido relacionados com problemas 

e saúde tais como Alzheimer e reações alérgicas [52]. 

3.2.1 Propriedades do TiO2 

 M. P. Coutinho [53] salienta que o titânio se diferencia dos outros metais em sua 

maior parte pelo óxido formado (TiO2) em sua superfície. Esse óxido oferece uma 

excelente resistência a corrosão, quando a superfície é exposta a meios oxidantes, 

formando uma camada de óxido com espessura de 10 a 100 Å, camada essa passiva, 

contínua, aderente e estável em condições fisiológicas  

 Esta estabilidade fisiológica que é conferida pelo TiO2 o diferencia quando 

comparada a outros óxidos, devido a sua baixa constante dielétrica, conferindo ao titânio 

uma melhor biocompatibilidade. Interações eletrostáticas entre os óxidos e as biomoléculas 

podem ocorrer, tornando a superfície do TiO2 com maior atividade catalítica para um 

número de reações orgânicas e inorgânicas [54]. 

3.3 Tratamentos de superfícies para Ti e suas ligas 

Para implantes ósseos de titânio, têm sido utilizados tratamentos simples de 

jateamento e imersões em ácidos [55], tratamento termoquímico [56], tratamentos 

eletroquímicos de superfícies [56,57]. 

Os tratamentos químicos com ácidos, anodização e eletropolimento criam uma 

determinada rugosidade e ativam a superfície por meio de alteração estrutural da camada 

de óxido [21]. 

3.3.1 Ataque Ácido 

 O tratamento superficial de Ti e suas ligas pode ser realizado por meio do ataque 

com ácido fluorídrico (HF) e ácido nítrico, a fim de se obter uma camada estável de óxido 

[21]. S. F. Lamolle et al. [58] mostraram que o óxido TiO2 formado sobre uma superfície 

de Ti puro tratado com HF aumentou a adesão de células osteoblásticas. 

 Um estudo relacionando o tempo de tratamento da superfície de titânio com HF 

evidenciou um importante efeito do tempo de tratamento sobre a morfologia da superfície 
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em escala micrométrica e nanométrica [58]. J. Isaac et al. [59] mostraram que houve um 

aumento no crescimento celular sobre superfícies de titânio tratadas termicamente e 

tratadas termicamente com posterior imersão em PBS (phosphate buffered saline). 

Superfícies sem tratamento superficial apresentaram uma camada passiva de óxido em 

torno 7,9 nm. Esses mesmos autores sugerem que tratamentos termoquímicos sobre 

superfícies de titânio e suas ligas podem aumentar a atividade biológica dos implantes e 

melhorar o processo de osseointegração. 

3.3.2 Eletropolimento 

O processo de eletropolimento envolve a remoção de material metálico a partir de 

um eletrodo de trabalho visando obter uma superfície menos rugosa [60]. Pode-se também 

dizer que o eletropolimento se refere a um processo eletroquímico que remove material a 

partir de um eletrodo de trabalho para realizar polimento, passivar e desbastar partes do 

metal [61]. 

Na Figura 2 está representada representação esquemática de um célula eletrolítica 

empregada para eletropolimento. Nesse sistema observa-se que o metal eletropolido atua 

como anôdo sendo conectado em um terminal positivo, com um terminal negativo atuando 

como cátodo.  

Uma fonte de tensão produz uma corrente elétrica que passa do ânodo para o 

cátodo, resultando na oxidação do metal e remoção de de material da  superfície com uma 

taxa controlada [62]. A quantidade de metal removido depende do eletrólito, temperatura, 

densidade de corrente e metal a ser eletropolido [63]. 

 

Figura 2: Ilustração esquemática de  uma célula eletrolítica para eletropolimento. 

T. M. Manhabosco [64] salienta que o eletropolimento revela a microestrutura do 

metal a ser eletropolido. Zinger et al. 2004 indicou que o eletropolimento permite obter 
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uma superfície nivelada e brilhante através da dissolução anódica em um eletrólito 

adequado. Espécies químicas que governam o mecanismo de controle da transferência de 

massa são fortemente dependentes do tipo de eletrodo e do eletrólito [65]. 

C. A. Huang et al. [66] realizaram um estudo de eletropolimento com Ti-cp em 

eletrólito ácido sulfúrico:etanol a 25°C sem adição de água, mostrou um aumento da 

densidade de corrente anódica com a diminuição da concentração de H2SO4 de 5 M para 1 

M do eletrólito. Porém para uma diminuição da concentração de H2SO4 de 1 M para 0,5 M, 

houve uma diminuição da densidade de corrente anódica. Durante a polarização anódica de 

titanio tanto para o eletrólito etanol:H2SO4 5 M e etanol:H2SO4 1 M a dissolução anódica 

foi dependente da resistência à transferência de carga entre a amostra e o eletrólito, logo o 

eletropolimento não ocorre nas condições de etanol:H2SO4 0,5 M e etanol:H2SO4 1 M. 

 O eletropolimento em etanol:H2SO4 com adição de água, apresentou uma 

diminuição na densidade de corrente quando 0,5 vol.% H2O foi adicionada ao eletrólito. 

Enquanto que com a adição de 0,3 vol.% H2O em etanol:H2SO4 3 M foi observada uma 

diminuição da densidade de corrente anódica com o aumento no tempo de eletropolimento. 

No entanto, a adição de 0,3 vol.% ou mais de H2O em metanol:H2SO4 3 M promoveu a 

formação de uma camada densa e estável de óxido sobre a superfície de titânio, 

dificultando o processo de dissolução anódica. Uma superfície regular e brilhante foi 

observada depois do eletropolimento em etanol:H2SO4 1 M com 1 vol.% H2O. Uma 

superfície opaca e rugosa de titânio foi obtida durante o eletropolimento com a adição de 5 

vol.% H2O ou mais no eletrólito 1-5 vol.% etanol:H2SO4 0,5 M. Um filme formou-se sobre 

a superfície do titânio após adição de água ao eletrólito. Isso mostra que a formação do 

filme depende fortemente da concentração de ácido sulfúrico no eletrólito [66]. 

O. Piotrowski et al. [67] realizaram estudo de morfologia superficial e confirmaram 

que o eletrólito etanol:H2SO4 pode ser usado para eletropolimento de Ti-cp no lugar de 

eletrólitos à base de metanol. No entanto, observou-se ainda que a adição de pequenas 

quantidades de água no eletrólito 0,5 e 1 M H2SO4:etanol pode aumentar o brilho e o 

nivelamento da superfície do titânio. Porém, esses mesmos autores não encontraram efeitos 

significativos do eletropolimento sobre a sobre superfície de Ti-cp após a adição de ~ 0,1 

vol.% de água ao eletrólito. 

3.3.3 Anodização 

 Para J. C. Puippe [68] e D. Velten et al. [69] durante a anodização do titânio é 

possivel produzir uma camada de óxido estável e biocompatível sobre a superfície do 
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substrato. Esta camada irá adsorver ânions da solução, e tal processo será influenciado por 

parâmetros operacionais como temperatura, densidade de corrente e velocidade de agitação 

da solução. A camada de óxido formada é normalmente porosa e está firmemente aderida 

ao substrato. Tal porosidade pode beneficiar o crescimento celular e a resposta biológica 

do implante. 

 T. Kokubo et al. [70] realizaram estudos com implantes de titânio e demonstraram 

que o processo de anodização constitui um bom método de otimização biológica da 

superfície do metal. 

 A avaliação de propriedades mecânicas dos filmes de óxido de titânio produzidos 

por oxidação anódica apresentaram uma nano-dureza maior que o titânio comercialmente 

puro. Esses resultados sugerem que com o aumento do potencial aplicado e da espessura 

dos filmes, a dureza aumente. Além disso, esses resultados indicam que os filmes anódicos 

de titânio podem ter aplicações biomédicas quando submetidos à baixas solicitações 

mecânicas (cargas menores que 200 mN) [21]. 

D. G. Sulka et al. [71] realizaram algumas publicações com relação à anodização 

para formação de nanotubos e verificou que tais nanotubos eram tubos com poucas 

centenas de nanômetros e com um grande grau de desordem. Atualmente, nanotubos quase 

ideais com arranjos mais hexagonais e de comprimentos maiores são reproduzidos com 

sucesso  Controlando os parâmetros eletroquímicos de anodização (temperatura, potencial 

aplicado, espécies presentes no eletrólito, pH, viscosidade, etc.) podem-se obter diferentes 

morfologias de nanotubos para óxido de titânio obtido por anodização. 

3.3.3.1 Crescimento Estrutural de Nanotubos por Anodização 

 A anodização de metais de transição como o titânio para formação de camadas de 

óxidos vem sendo utilizada por pelo menos um século. Entretanto, apenas recentemente foi 

estabelecido que nanoestruturas auto-organizadas possam ser feitas de forma satisfatória. 

Essas estruturas passam por um mecanismo composto por várias etapas de acordo com P. 

S. Albu et al. [72]: 

 (i) Ti0 é oxidado a Ti4+ na interface metal-óxido e os íons de titânio oxidados 

migram para fora. 

 (ii) Íons O2- são incorporados ao filme e se deslocam para a interface metal-óxido. 

 Dependendo do número de transferências de O2- em relação ao cátion metálico, o 

filme de óxido tenderá a crescer para fora ou para dentro da interface (metal-óxido). Uma 
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voltagem constante está sendo aplicada e o campo elétrico age sobre o óxido que é 

progressivamente reduzido devido ao aumento da espessura do filme. O processo, então, 

continua a acontecer até que se torna auto-limitante e o filme não aumenta mais. A redução 

da força do campo aplicado lidera o crescimento de uma camada compacta de óxido. 

 Segundo G. D. Sulka et al. [73] e H. Tscuchiya et al. [74] no início do estudo com 

nanotubos eram necessarias condições eletroquímicas muito específicas para o crescimento 

de estruturas porosas auto-ordenadas. Metais como Ti, Zr e Hf formam óxidos que 

claramente apresentam nanotubos individuais e separados em suas estruturas. De início, 

esses nanotubos e os nanoporos eram tratados como coisas diferentes. Entretanto, nos 

últimos anos as semelhanças entre essas duas estruturas se tornaram mais claras. 

X. Zhou et al. [75] mostraram a transição de poro para tubo em alguns sistemas. 

Durante o tratamento eletroquímico (eletropolimento ou anodização), a evolução de 

oxigênio pode tornar-se mais intensa. A intensidade ira influenciar na transformação de 

uma morfologia nanoestruturada na forma de tubo para esponja. Durante a formação de 

nanotubos de TiO2, íons fluoretos podem facilmente competir com íons O2- que migram 

para o interior do tubo. Como resultado, o íon fluoreto acumula-se na interface metal/óxido 

e movem-se para cima com o crescimento do tubo. Esse movimento atua como um 

revestimento exterior, decorando as paredes dos nanotubos na forma hexagonal. 

 Para H. Mirabolghasemi et al. [76] a camada de óxido anódica frequentemente 

consiste de uma estrutura em dupla camada (o óxido formado pelo O2- se encontra no 

interior do tubo, enquanto que o óxido contendo Ti4+ fica no exterior). Esse processo lidera 

a morfologia da parede de dupla camada dos nanotubos de TiO2; sendo que a superfície 

interna do nanotubo é de inferior qualidade. 

 Segundo P. S. Albu et al. [72] os principais parâmetros eletroquímicos que afetam a 

formação de estruturas porosas são o pH, voltagem, temperatura e a presença de impurezas 

no material. A voltagem da anodização em si controla principalmente o diâmetro do poro 

ou tubo. No começo da oxidação eletroquímica, a superfície inteira do metal se mostra 

coberta com um compacto e uniforme óxido anódico. 

A distribuição de um campo elétrico no óxido é influenciada pelas irregularidades 

da superfície, ocasionam a concentração do campo elétrico mais em algumas regiões do 

que outras. Como resultado, um aumento do campo elétrico causa a dissolução do óxido e 

os poros começam a aparecer. Sucessivamente, o crescimento do poro atinge um estado 

estacionário e são obtidos poros uniformemente distribuídos na amostra. O crescimento do 

oxido é controlado pelo transporte iônico (O2-e Ti4+) através do óxido que está crescendo. 
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Para o titânio, um baixo pH não é suficiente para criar camadas de nanoporos. Quase todas 

as condições de anodização, camadas de óxido compactas são obtidas. Apenas em presença 

de íons fluoretos que a situação se torna diferente [76]. 

3.4 Rugosidade versus tratamentos químico-eletroquímicos 

 A. R. Santos [21] realizou estudos do processo de anodização do titânio (H3PO4 1,4 

M, 60 s e tensão de 50 V) e mostrou a obtenção de uma superfície irregular, porém com 

pouca porosidade. A morfologia superficial não apresentou diferenças quando comparada à 

morfologia do titânio sem tratamento superficial. Ao mesmo tempo houve a formação de 

pequenos sulcos na superfície, evidenciando a liberação de O2 dentro do filme formado. A 

formação de poucos poros na superfície dentro dessas condições indica que a formação do 

óxido é muito rápida sendo posteriormente dissolvido na solução. Porém para esse mesmo 

estudo, uma tensão de 200 V, gerou poros na superfície com características irregulares e 

circulares. O aumento do potencial aplicado para uma mesma concentração de eletrólito 

aumentou o tamanho dos poros, a porosidade e a rugosidade da superfície. O número de 

poros foi diretamente proporcional ao aumento do potencial. Enquanto que o tamanho dos 

poros foi inversamente proporcional ao aumento do potencial aplicado, diminuindo quando 

a voltagem era aumentada. 

Um estudo realizado por J. I. Rosales-Leal et al. [77] mostraram que o tratamento 

com polimento mecânico da superfície de Ti-cp apresentou-se lisa. A partir do tratamento 

ácido mostrou uma rugosidade com microporos na ordem de 1,5 µm para 2,5 µm. No 

tratamento com ácido e jateamento obteve-se uma morfologia menos irregular, mas com 

microporos. A texturização da superfície foi marcada pela formação de óxido de titânio, 

com alguma percentagem de titânio metálico. A morfologia das amostras de titânio 

tratadas com ácido apresentaram-se menos rugosa comparativamente à superfície jateada. 

S. F. Lamolle et al. [58] realizaram o tratamento de uma superfície de titânio por 

imersão em HF em diferentes tempos de exposição e observaram o aumento da rugosidade 

(Ra) com o aumento do tempo de exposição. 

3.5 Limpeza e ativação de superfícies por plasma 

3.5.1 Plasmas 

 Segundo A. Fridman et al. [78], o Plasma é considerado o quarto estado da matéria, 

consiste em átomos neutros, elétrons, íons e radicais. 
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 O plasma é um dos estados físicos da matéria, similar ao gás, no qual certa porção 

das partículas é ionizada. O aquecimento de um gás provoca a dissociação das suas 

ligações moleculares, convertendo-o em seus átomos constituintes. Esse aquecimento pode 

levar a ionização (ganho ou perda de elétrons) dessas moléculas e dos átomos do gás, 

transformando em plasma contendo partículas carregadas (elétrons e íons positivos) [79]. 

 O plasma é um meio eletricamente neutro de partículas positivas e negativas, sua 

carga total é aproximadamente zero. Embora as partículas não tenham limites, elas não são 

livres, quando as cargas se movem, elas geram correntes elétricas com campos magnéticos 

e como resultado cada uma é afetada pelos campos das outras e isso determina o 

comportamento coletivo com muitos graus de liberdade [80]. 

3.5.2 Geração do plasma 

 Há várias formas para a geração de plasma, mas é comum entre todas elas que haja 

o fornecimento de energia para produzi-lo e sustentá-lo. O plasma é gerado quando uma 

corrente elétrica é aplicada através de um gás ou um fluido dielétrico [81]. 

 A diferença de potencial e o campo elétrico atraem os elétrons em direção ao 

ânodo, enquanto que o cátodo (eletrodo negativo) atrai os núcleos. A medida que a tensão 

aumenta, a corrente leva o material por polarização elétrica além do seu limite dielétrico, 

num estágio de ruptura elétrica marcado po uma centelha elétrica, em que o material passa 

de isolante a condutor elétrico, tornando-se cada vez mais ionizado. Nesse estágio de 

ionização há colisões entre elétrons e átomos neutros de gás as quais criam mais íons e 

elétrons [82]. 

3.5.3 Aplicações em biomateriais 

 O tratamento por plasma de oxigênio é uma técnica de modificação de propriedades 

físico-químicas, incluindo hidrofilicidade/hidrofibicidade, e que busca melhorar as 

propriedades superficiais dos materiais. S. H. Hsu et al. [83] tem destacado que o 

tratamento por plasma de oxigênio (OPT) é muito efetivo na oxidação em uma longa faixa, 

indo até centímetros de profundidade e apresentando uma boa uniformidade. K. Duske et 

al. [84] salienta que a tecnologia de plasma tem sido utilizada para limpeza de superfícies 

de titânio para melhorar a adesão de materiais biocompatíveis em tecidos. 

 T. Nakamura et al. [85], S. Rupf et al. [86] e E. S. Brandt et al. [87] salientam que o 

processo por plasma gera partículas energeticamente ionizadas e radicais altamente 

reativos, por isso as tecnologias com plasma têm sido muito utilizadas para o pré-

tratamento superficial ou limpeza de semicondutores e metais. 
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 J. A. Jansen et al. [88] e K. M. Swart et al. [89] mostraram que a limpeza por 

plasma em superfície de titânio aumentou a adesão celular após exposição por 5 minutos, 

tendo uma diminuição na adesão celular em tempos maiores de exposição. Outros autores 

como J. M. Schakenraad et al. [90] e R. E. Baier et al. [91] acreditam que o método de 

limpeza por plasma tem a capacidade de promover o aumento da adesão celular devido à 

formação de uma superfície com elevada energia livre, favorecendo a interação da  

superfície do implante com o  tecido biológico. 

3.5.4 Mecanismo de limpeza e ativação das superfícies 

Segundo U. Cvelbar et al. [92] há dois mecanismos de desativação das bactérias 

pela descarga elétrica por plasma. Primeiro ocorre a erosão do microorganismo, átomo por 

átomo, através da fotodessorção intrínseca, onde partículas energéticas (fótons e íons) 

induzem o processo de dessorção, quebrando ligações químicas entre o microorganismo e 

o material, formando compostos voláteis a partir de átomos intrinsecos para o 

microorganismo, tais produtos voláteis de não-equilíbrio químico são pequenas moléculas, 

como CO, OH e CHx. 

Para U. Cvelbar et al. [92], o segundo mecanismo é a adsorção de espécies reativas 

a partir do plasma sobre o microorganismo, com as quais elas consequentemente sofrem 

reações químicas para formar componentes voláteis. As espécies reativas podem ser 

radicais atômicos ou moleculares, por exemplo O ou OH, e moléculas excitadas como o 

1O2. As condições de equilíbrio termodinâmico depois da recombinação como pequenas 

moléculas como CO2 e H2O que são o produto final do processo de oxidação podem ser 

vistas na Figura 3 e Figura 4. Durante estes processos as espécies reativas não interagem 

somente com os microorganismos, mas também com o material a ser esterilizado. A 

esterilização por plasma favorece recombinações entre os átomos e durante essas 

recombinações pode ocorrer a liberação de energia causando o aquecimento local do 

material e como consequência a desativação do microorganismo atraves do calor 

indesejado. 

Segundo M. Moisan et al. [93], em algumas situações, o mecanismo de 

arrancamento é aumentado pela radiação, agindo sobre as espécies reativas e acelerando a 

taxa de eliminação de microorganismos. O plasma pode resultar na dessorção de radicais e 

moléculas, tanto no estágio intermediário como no estágio final de oxidação. 
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Figura 3: Esquema representando o processo superficial de recombinação de átomos de O com a bactéria 

sobre um filme fino. Adaptado de U. Cvelbar et al. [92]. 

 

 
Figura 4: Esquema do processo de esterilização por plasma de oxigênio após 40s de exposição. Adaptado de 

U. Cvelbar et al. [92]. 

3.6 Esterilização de biomateriais metálicos 

A esterilização de biomateriais metálicos refere-se a um processo que elimina ou 

desativa todas as formas de vida ou agentes biológicos, incluindo agentes transmissores 

presentes em determinadas superfícies. Na esterilização podem ser usados calor, produtos 

químicos, irradiação ou ainda sistemas de alta pressão [94]. 

Segundo D. V. Kilpadi et al. [95] limpeza e esterilização podem ser distinguidas em 

termos de função. O propósito da limpeza é remover ou reduzir partículas de sangue, 

proteína e debris presentes na superfície do substrato. Enquanto que a esterilização serve 

para eliminar ou parar a reprodução de microorganismos, incluindo bactérias e fungos. 

Normalmente a limpeza é realizada primeiramente, com o seguido processo de 

esterilização. I. Junkar et al. [96] mostram na Figura 5 uma ilustração indicando o que é 

removido em cada processo de limpeza e esterilização em biomateriais. 
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Figura 5: Ilustração dos eventos que ocorrem sobre a superfície do titânio durante os processos de limpeza, 

esterilização. Adaptação de Junkar et al. 2016 [96]. 

 

3.6.1 Autoclave 

3.6.1.1 Autoclave a vapor 

Conforme destacado por J. Lausmaa [97] e T. Suzuki et al. [98], o método de 

esterilização em autoclave causa uma maior heterogeneidade da superfície. J. H. Park et al. 

[113] realizaram a esterilização por autoclave a vapor (121°C, 18 psi, 20 min) e 

evidenciaram alterações na superfície de Ti puro, afetando sobre a hidrofobicidade e 

rugosidade. Além disso os autores salientam que as modificações ocorridas sobre as 

propriedades superficias após esterilização afetaram negativamente na diferenciação 

osteogênica em células osteoblásticas. 

J. Lausmaa [97] mostraram que o processo de esterilização por autoclave, além de 

alterar a morfologia da superficie, pode contaminar a superfície de titânio por N, F, Mg, Si 

e Cl. Enquanto que J. C. Keller et al. [99] realizaram esterilização por autoclave  a vapor 

(121°C, 15 minutos) observando uma descoloração da superfície do implante, além de 

terem verificado um aumento da espessura da camada de óxido comparada as superfícies 

não esterilizadas e um aumento do ângulo de contato. Além disso, Keller e colaboradores 

mostraram que aquelas superfícies esterilizadas por autoclave a vapor tiveram uma 

diminuição da porcentagem de células aderidas. 

S. Oh et al. [100] reportaram que o tipo de método de esterilização (autoclavagem 

seca ou úmida) pode ocasionar alguma influencia negativa na adesão e proliferação de 

células osteoblásticas MC3T3-E1 sobre nanotubos de TiO2 obtidos a partir da anodização 

de titânio. 

 Um estudo realizado por L. C. Huesca-Espitia et al. [101] mostrou que a 

esterilização a vapor sobre esporos de Geobacillus stearothermophilus foi eficiente, uma 
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vez que os resultados indicaram os esporos mortos não puderam ser revividos. Os autores 

destacam ainda que a morte dos esporos é causada provavelmente por danos às proteínas. 

3.6.1.2 Autoclave à seco 

 Um estudo realizado por G. Spicher et al. [102] mostrou que esporos de B subtilis 

apresentaram baixa resistência ao processo de esterilização a seco. K. Fox et al. [103] 

realizaram a esterilização por autoclave a seco em esporos de Bacillus subtilis e 

verificaram que maior velocidade de passagem do gás pelo processo de esterilização causa 

maior desidratação dos esporos e que a perda de umidade dos esporos é o principal fator da 

sua destruição. 

 Nicholoson et al. 2000 [104] mostrou que esporos de Bacillus são mais resistentes a 

autoclavagem a seco do que suas células vegetativas. A autoclavagem a seco a 90°C matou 

90% de células vegetativas em 5 minutos enquanto que somente 10% dos esporos foram 

mortos depois de 60 minutos do mesmo tratamento. A morte dos esporos ocorre devido aos 

danos causados no DNA acumulados durante o tratamento de esterilização além de terem 

sido observadas mutações dos exporos após exposição a autoclavagem. Muitos fatores são 

responsáveis pela resistência a esterilização por autoclave a seco de esporos, dentre eles as 

variações na mineralização do núcleo de esporos afeta na resistência dos esporos, 

apresentando uma significativa diminuição da resistência à esterilização. 

3.6.2 UV e Raios Gama 

K. M. Kummer et al. [112], J. Yu et al. [105] e W. Att et al. [106] avaliaram a 

limpeza da superfície de nanotubos de TiO2 por esterilização com luz UV e encontraram 

pouca alteração da morfologia, identificando uma diminuição da contaminação por 

hidrocarbonetos na superfície. Os autores acreditam que a esterilização por luz UV remove 

o carbono da superfície a partir da atividade fotocatalítica do TiO2 ou pela decomposição 

dos outros contaminantes pela radiação UV. 

Um estudo realizado por J. H. Tiburski [107] mostrou que esporos de Bacillus 

foram de 7-50 vezes mais resistentes a radiação UV (260 nm) do que as células em 

crescimento da mesma espécie. 

A. J. Moreira et al. [108] esterilizaram por irradiação UV a 288 nm esporos de 

Bacillus subitillis e verificaram que a irradiação afetou pouco sobre a atividade dos esporo, 

enquanto que a esterilização de esporos de B. stearothermophilus por luz UV não foi 

eficiente. 
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A esterilização por irradiação de raios gama é bastante conhecida e é uma técnica 

de esterilização de baixa temperatura, porém o custo dos equipamentos utilizados para a 

geração da irradiação é elevado além das precauções que devem ser tomadas frente a 

segurança de operação do sistema. A elevada intensidade da irradiação não afeta somente a 

superfície do material tratado, mas também o seu interior e no caso de amostras 

poliméricas, podem degradar cadeias poliméricas ou ligações cruzadas. Isso afeta o tempo 

de uso do equipamento ou a funcionalidade de todos os dispositivos utilizados [109]. 

3.6.3 Plasma ou Esterilização a Plasma 

A esterilização baseada na utilização do plasma é ambientalmente correta, não 

produz subprodutos tóxicos, é rápida e custo não é elevado. No processo de esterilização 

por plasma os microorganismos são expostos a espécies reativas, das quais são produzidas 

aplicando campos eletromagnéticos a um gás [110]. Há muitos mecanismos que podem ser 

responsáveis pela esterilização: interação da radiação UV com o DNA das células, 

remoção do material das células por espécies reativas (átomos de oxigênio) ou pela 

interação desses dois mecanismos [111]. 

I. Junkar et al. [96] estudaram a influência de diferentes métodos de esterilização 

sobre nanotubos de titânio, métodos como autoclave, luz UV e esterilização por plasma de 

oxigênio. Os autores mostraram que a esterilização por autoclave destruiu os nanotubos, 

enquanto que a esterilização por luz UV e a esterilização por plasma de oxigênio não 

causaram nenhum mudança na morfologia. Esses mesmos autores destacaram que os 

métodos de esterilização por UV e autoclave utilizados na etapa final do tratamento da 

superfície de materiais com aplicação médica têm ocasionado alterações na morfologia de 

nanotubos e na composição química deles. A esterilização das superfícies com nanotubos 

apresenta um aspecto importante na avaliação de possíveis infecções mas também em 

termos das alterações que ocorrem nas propriedades superficiais e consequentemente nos 

testes de citocompatibilidade. 

Para K. M. Kummer et al. [112] e J. H. Park et al. [113] os diferentes métodos de 

esterilização e as mudanças que eles podem causar sobre a morfologia de nanotubos e 

sobre a química da superfície ainda não está bem entendida. 

Para I. Junkar et al. [96] a esterilização por plasma de oxigênio não gerou alterações 

na morfologia da superfície, enquanto que a esterilização por luz UV foi percebida uma 

leve alteração da morfologia. 
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A. J. Moreira et al. [108] aplicou plasma de oxigênio sobre indicador biológico de 

Bacillus stearothermophilus e confirmou a eficiência do método de esterilização por 

plasma de oxigênio. Os resultados mostraram que um curto período de tempo, em poucos 

minutos a mortalidade foi completa. 

H. Liu et al. [114] avaliaram o efeito germicida da esterilização por plasma de 

oxigênio sobre Escherichia coli, os autores observaram a inativação de esporos de E. coli a 

partir do ataque de radicais de oxigênio na membrana celular. Além disso, os autores 

concluiram que a esterilização por plasma de oxigênio possui a capacidade de otimizar as 

propriedades superficiais de materiais para aplicação biomédica. 

Um estudo realizado por K. Triandafillu et al. [115] mostrou que o tratamento por 

plasma de oxigênio tornou a superfície de PVC mais hidrofílica e reduziu o número de 

bactérias Pseudomonas aeruginosa em mais de 70%, porém essa redução não foi suficiente 

para prevenir a colonização. 

M. Ueno et al. [116] esterilizaram com plasma de oxigênio alguns instrumentos 

odontológicos contaminados com Staphylococcys aureus e demonstraram uma eliminação 

efetiva dos microrganismos testados, microrganismos gram-negativos foram destruidos em 

1 minuto de exposição, enquanto gram-positivos em 10 minutos. 

3.6.4 Esterilização por Óxido Etileno 

 A esterilização por óxido etileno é bastante comum, além de utilizar baixa 

temperatura de esterilização não afeta as características gerais do material [117]. No 

entanto, inicialmente o processo de esterilização por óxido etileno utilizava 

clorofluorcarbono mas essa substância não tem sido mais utilizada devido a sua toxicidade 

e impacto ambiental. O problema da esterilização por óxido etileno é que os seus resíduos 

ficam absorvidos sobre os substratos após a esterilização e estes apresentam propriedades 

carcinogênicas. Após o processo de esterilização é necessário ventilar a superfície em um 

reator de ventilação de ar por longos períodos de tempo, além da segurança dos operadores 

ficar comprometida [118]. 

 A. H. Dadd et al. [119] observaram a resistência de esporos de Bacillus subtilis 

frente a esterilização por óxido etileno. Os autores acreditam que a resistência dos esporos 

se deve a formação de óxido sobre o substrato além da presença de grupos alquiláveis. 
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3.7 Definição das escalas de rugosidade macro, micro e nanométrica 

 Segundo B. W. Scheer et al. [120] a microrugosidade é o componente da 

rugosidade superficial com espaçamentos entre as irregularidades menos do que 100 µm. 

Uma definição de micro, submicro e nano se refere a características de dimensões menores 

do que 100 µm, 1 µm e 100 nm respectivamente [121]. 

 Respostas biológicas são alteradas a partir das modificações da rugosidade 

superficial em diferentes dimensões. Há três diferentes escalas de rugosidade, em termos 

de rugosidade média (Ra); macro-rugosidade ficou compreendida de 1 mm até 10 µm; 

micro-rugosidade de 1 µm até 10 µm e nanorugosidade com valores de rugosidade abaixo 

de 1 µm [122,123]. 

3.8 Molhabilidade versus Energia de Superfície 

 K. J. Kubiak et al. [124] mostraram que a molhabilidade da superfície pode ser 

fortemente influenciada pela rugosidade superficial. Nesse estudo os autores investigaram  

como a rugosidade influencia nas medidas de ângulo de contato e propuseram um modelo 

para explicar essa relação a partir das teorias de Wenzel e Cassie-Baxter. Os autores 

mostraram que segundo as teorias avaliadas, valores de Rz entre 5 e 10 µm tornaram a 

superfície mais hidrofílica. 

 Molhabilidade normalmente é quantificada em termos do ângulo de contato 

observado, a partir de um ponto prático de visualização, uma simples metodologia é 

necessária para avaliar como a rugosidade superficial influencia na molhabilidade. Esse 

modelo esta baseado na teoria de Wenzel [125]. Essa teoria foi baseada em que a extensão 

da rugosidade da superfície vai até a area da interface sólido-líquido em comparação com a 

superfície de rugosidade projetada. Esse modelo se dedica a entender como como o ângulo 

de contato sofre influencia da rugosidade da superfície e relacionar com a sua capacidade 

de molhamento, onde a faixa prática do ângulo de contato pode variar entre 0° e 180°. 

Quando o ângulo de contato se aproxima de 180° indica que o líquido não penetra bem nas 

asperezas da rugosidade superficial, e as moléculas de gás podem ficar aprisionadas nos 

vales das asperezas. Como consequência a interface entre o líquido e o sólido não é 

contínua e há uma alteração nas interfaces sólido-gás e gás-líquido. 

 Cassie e Baxter tem investigado o fenômeno de molhamento de materiais 

compósitos [126], e a teoria deles é aplicada para superfícies também rugosas, sendo capaz 

de capturar no ar aprisionado nas asperezas da rugosidade. 
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 A molhabilidade é a capacidade do líquido de se espraiar sobre uma superfície 

sólida. O líquido depositado sobre uma superfície sólida, sob gravidade tem tendência de 

se espraiar até a coesão do líquido (forças internas), as forças de gravidade e a capilaridade 

(forças da tensão superficial) estão balanceadas, e um estado de equilíbrio pode ser 

alcançado. A partir do momento em que o equilíbrio é atingido, um ângulo de contato, θ, 

entre a superfície sólida e líquida pode ser medida. Esse equilíbrio corresponde ao estado 

de energia mínima entre as três fases. Este estado pode ser descrito pela relação de Young 

[127] apresentada na Equação 1: 

 

  γSG = γSL + γLG . cos θ,        (1) 

 

onde γ é o coeficiente de tensão superficial da interface sólido-gás (SG), sólido-líquido 

(SL) e líquido-gás (LG), mas essa relação só é válida para superfícies planas e superfícies 

sólidas homogêneas. Quando r é maior que 1 se refere a superfícies rugosas e superfície 

planas o r equivale a 1, logo cos(θ) = cos(θ), onde θ é o ângulo de contato correspondente a 

uma superfície ideal [128]. Na prática essa teoria é válida para ângulos de contato de 0°< 

θ<90°. 

 Para uma superfície com rugosidade conhecida a teoria de Wenzel pode ser usada, 

sendo cos(θ) = r . cos (θ), sendo θ, o ângulo de contato aparente e r o raio da área de 

rugosidade superficial real para uma superfície plana perfeitamente projetada. 

 Outra maneira de descrever a heterogeneidade da superficie em função da 

capacidade de molhamento, foi feita pela teoria de Cassie-Baxter que descreve o ângulo de 

contato aparente para materiais compósitos, dos quais são apresentados na Equação 2: 

 

  cos(θ) = ɸ1.cos(θ1)+ ɸ2.cos(θ2)     (2) 

 

Onde ɸ1 é a fração do comprimento da interface e θ1 é o ângulo de contato do primeiro 

componente. Essa relação é válida para ângulos de contato entre 90° e 180°. 

 Quando o ângulo vale 180° a equação pode ser reduzida a Equação 3: 

 

  cos(θ) = ɸLS.[cos(θ)+1]-1      (3) 

 

 onde ɸLS é a fração da iterface líquido-sólido e 1- ɸLS é a fração da iterface líquido-ar. 

Sendo que ɸLS = Rmr / 100%, sendo Rmr a rugosidade vertical. 
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 Outra propriedade importante durante as medidas de âgulo de contato e que pode 

ser influenciada pela rugosidade da superfície é a histerese [128] da qual é a diferença 

entre o ângulo de contato aparente e ângulo de contato real. A histerese é maior para 

superfícies rugosas e depende mais de interações químicas do que da própria 

heterogeneidade da superfície [129]. 

3.9 Rugosidade micrométrica versus Molhabilidade 

 J. I. Rosales-Leal et al. [77] avaliaram o efeito de tratamentos superficiais para 

texturização de titânio e mostraram que a molhabilidade é fortemente influenciada pela 

rugosidade. Uma superfície mais hidrofílica foi encontrada no titânio tratado com ácido, 

jateamento e ácido + jateamento. 

 S. F. Lamolle et al. [58] realizaram um estudo comparativo em superfície de titânio 

tratada com HF comparativamente com outros ácidos. Tal superfície tratada com HF 

apresentou superfície mais hidrofóbica com o aumento do tempo no eletrólito, indo de 70° 

aos 40 segundos para 82° aos 150 segundos de imersão no ácido. 

3.10 Interação célula-substrato 

A biocompatibilidade de um material está relacionada com a resposta fisiológica da 

célula em contato com a sua superfície. Segundo K. Anselme et al. os fenômenos de 

interação entre células e substratos podem ser definidos a partir da adesão, proliferação e 

diferenciação [130]. F. Pfeiffer et al. salientaram que é importante entender os mecanismos 

que influenciam no comportamento celular e de como poderiam auxiliar no 

desenvolvimento das superfícies de implantes com melhor desempenho [22]. 

Para F. Di Palma et al. [131] a adsorção, a adesão e o espraiamento pertencem à 

primeira fase da interação célula/material. Isso engloba vários fenômenos até que a célula 

esteja adsorvida sobre o material. A qualidade desta fase influenciará na capacidade da 

célula proliferar e se diferenciar quando em contato com o implante. 

 Segundo M. P. Coutinho [53] a interação entre os tecidos vivos e implantes se deve 

a três parâmetros de compatibilidade:  

• Características da morfologia como rugosidade, influenciam diretamente na 

compatibilidade morfológica; 

• Existência e intensidade do movimento do implante em relação aos tecidos 

adjacentes. Isso influência diretamente na compatibilidade mecânica. 
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• Fatores químicos associados com a composição e estrutura dos óxidos influenciam 

na compatibilidade química. 

 A parte mais crítica num processo de biointegração se da no início do contato 

implante/tecido. Como citado por S. Svensson et al. [132], esses estudos são feitos no 

sentido de melhorar condições da biointegração. Para A. Wennerberg et al. [133] as 

condições topográficas da superfície na escala micrométrica demonstram ter relação com o 

processo de osseointegração. A importância da química de superfície e topografia em 

escala nanométrica (< 100 nm) ainda não está bem compreendida. Isso acontece devido a 

complexa resposta de sistemas vivos, e da arquitetura desses sistemas que é constituído por 

estruturas em nanoescala. 

P. T. Oliveira et al. [134] realizaram estudos in vitro de células ósseas cultivadas 

num superfície nanoestruturada, e tem demonstrado uma melhor adesão no início da 

osseointegração. Para V. C. Mendes et al.  [135] a topografia na escala micrométrica e 

macrométrica tem exibido um aumento da força biomecânica em comparação a topografia 

em apenas uma escala. Ao mesmo tempo em que alguns estudos validam esta afirmação 

outros falham, demonstrando a complexidade desse tema. 

F. Di Palma et al. [131] perceberam que superfícies de titânio com rugosidades de 

dimensão maior que o tamanho da própria célula apresentaram menor aderência celular. 

Isso ocorre devido a sua inabilidade de estabelecer área de contato suficiente com o 

substrato. 

Para X. Zhu et al. [143] as propriedades celulares como adesão, alterações 

morfológicas, e proliferação são afetadas pela composição química, rugosidade e tensão 

superficial do material. Enquanto que D. Botticelli et al. [144] mostraram que essas 

características controlam a quantidade da adesão celular e o crescimento do tecido. 

3.11 Adesão Celular 

Por muitos anos, cientistas de materiais, cirurgiões e bioengenheiros tem 

investigado maneiras de eliminar ou reduzir falhas no contato de implantes com o osso em 

humanos. Essas falhas são consequentes da incompleta osseointegração entre o osso 

vizinho e a superfície dos implantes [136]. 

Recentes pesquisas buscam aproximar a superfície de implantes ortopédicos à 

topografias nanométricas que se assemelham a uma matrix extracelular natural encontrada 

em tecidos ósseos. Estruturas nanométricas encontradas no tecido ósseo indicam que 

células formadoreas de osso são acostumadas a interagir com a superfície de rugosidade 
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nanométrica [137,138,139]. Alguns estudos [140,141,142] já têm mostrado resultados 

positivos da adesão celular de células ósseas em superfícies com características 

nanométricas. 

T. M. Manhabosco [64] mostrou que as células aderem menos a superfícies de 

titânio com irregularidades de dimensão maior que o tamanho da própria célula. Isso 

acontece devido a sua inabilidade de estabelecer área de contato suficiente com o substrato. 

Às vezes a adesão sobre uma superfície está diretamente relacionada com a afinidade 

química entre esses elementos químicos que entrarão em contato [64]. 

A. R. Santos [21] mostrou que células osteoblásticas se espalharam melhor sobre 

superfícies anodizadas indicando a compatibilidade dessas superfícies com osteoblastos 

humanos. Contudo, superfícies de titânio tratadas com H2SO4 0,5 M e 150 V mostraram 

uma porcentagem de adesão celular crescente ao longo do tempo. Enquanto que superfícies 

tratadas com H3PO4 1,4 M a 50 V e 200 V tiveram uma diminuição no total de células 

osteoblásticas aderidas após 120 minutos. A utilização de diferentes eletrólitos e 

parâmetros operacionais de anodização podem influenciar sobre a morfologia e 

crescimento celular. 

J. I. Rosales-Leal et al. [77] investigaram quatro tratamentos superficiais sobre Ti-

cp: polimento; ataque com ácido fluorídrico; jateamento com alumina e por último 

jateamento com alumina + ataque com ácido fluorídrico. A partir desses tratamentos foi 

evidenciado que a adesão celular foi melhor em titânio jateado e em titânio jateado + 

ataque ácido. 

Segundo X. Zhu et al. [143] mostraram que algumas propriedades celulares como 

adesão, alterações morfológicas, proliferação e diferenciação são afetadas pela 

composição, rugosidade, energia de superfície, molhabilidade do titânio. 

Para D. Botticelli et al. [144] as características superficiais de implantes são 

importantes na etapa de adaptação do tecido ósseo depois da implantação. Propriedades 

superficiais controlam a quantidade e a qualidade da adesão celular. As propriedades 

superficiais mais determinantes sobre a adesão celular são a topografia e a reatividade 

química da superfície. 

3.11.1 Rugosidade nano e micrométrica versus adesão celular 

M. Bigerelle et al. [145] salientaram que superfícies organizadas com mesma 

amplitude são definidas como isotrópicas e superfícies desorganizadas são chamadas de 
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anisotrópicas. Dessa forma a topografia deve ser considerada em várias escalas: a escala 

acima do tamanho da célula (microrugosidade) e abaixo do tamanho da célula 

(nanorugosidade). Quando a topografia está abaixo do seu tamanho, as células apreciam a 

superfície com menor rugosidade. Quando a topografia está acima do tamanho das células, 

uma rugosidade isotrópica formada por “ninhos” (bowl-like nests) favorece a adesão. 

 K. Anselme [146] destacou que  a rugosidade da superfície deve ser considerada 

não apenas em termos de amplitude, mas também de organização. Superfícies de titânio 

caóticas tem promovido uma baixa adesão celular e proliferação ao substrato. Isso pode 

estar relacionado com a menor adesão das células às superfícies que apresentem muitas 

irregularidades. Tais irregularidades ocasionam uma inabilidade de estabelecer área de 

contato com o substrato. 

 Para D. Perizzolo et al. [147] a topografia em escala nanométrica exerce influência 

sobre a adesão celular e orientação do crescimento celular. Testes de migração celular 

demonstraram que células migram mais rapidamente em materiais com ranhuras mais 

profundas. Porém trabalhos mais recentes mostraram que ranhuras superficiais de baixa 

amplitude, induzem a orientação de grupos ou células individuais ao longo do seu eixo. 

Isso indica que o melhor parâmetro para a orientação da célula é a largura dos sulcos e não 

a sua profundidade. Enquanto que para M. Wieland et al. [148], osteoblastos orientados 

tendem a mineralizar mais rapidamente, possibilitando uma osseointegração 

tecido/implantes mais eficiente. 

 T. Albrektsson et al. [149] descrevem que a rugosidade de uma superfície pode ser 

dividida em três níveis de escala: macro, micro ou nano. O nível macro é definido por 

características topográficas na faixa de milímetros a dezenas de mícrons. Essa escala está 

diretamente relacionada com a geometria do implante, e com rugosidade superior a 10 µm. 

Para H. Khashu et al. [150], rugosidades macrométricas podem resultar em um aumento de 

peri-implantitis (processo inflamatório que afeta tecidos moles e duros que circundam 

implantes dentários). A melhor rugosidade para esse caso ficaria em torno de 1-2 µm. 

 Segundo K. Conner et al. [151], a escala micro apresenta uma rugosidade na faixa 

de 1-10 µm. Nessa faixa de rugosidade há um bloqueio entre a mineralização do osso e a 

superfície do implante. A principal indicação clínica do contato de um implante com uma 

superfície rugosa se dá pela baixa qualidade do implante ou pelo volume de perda óssea. 

V. Papalexiou et al. [152] têm mostrado para essa faixa de rugosidade, uma melhora no 

contato osso-implante. Tal contato aumenta a resistência ao torque quando comparado com 
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outros tipos de topografias. P. M. Brett et al. [153] mostraram que determinados perfis de 

superfícies nanométricas atuam de forma importante na adsorção de proteínas, adesão de 

células osteoblásticas e na taxa de osseointegração. A reprodutibilidade da rugosidade em 

escala nanométrica se torna mais difícil através do uso de tratamentos químicos. 

O processo de texturização de superfícies é um fator importante dentro da 

engenharia de biomateriais. Tal processo influencia a adesão e proliferação celular [77]. O 

tratamento de texturização busca alcançar um melhor contato osso-implante. Segundo A. 

Bagno et al. [154] esse tratamento pode reduzir o tempo de cura e acelerar a integração do 

implante com o tecido ósseo. Para S. -W. Ha et al. [155] a topografia da superfície de um 

biomaterial é importante para promover respostas biológicas durante a osseointegração e 

no tempo de cura da interface osso-implante. A maior dificuldade surge na escolha de 

parâmetros topográficos que serão relevantes na interação entre a superfície do biomaterial 

e o meio biológico. 

 Contudo, F. Rupp et al. [156] mostraram que superfícies rugosas em escala 

nanométrica e micrométrica podem promover uma melhor osseointegração em implantes 

com titânio  e que as células são fortemente influenciadas pela molhabilidade e pela 

rugosidade encontrada em diferentes áreas da superfície de um implante. Para K. 

Kieswetter et al. [157] as irregularidades em diferentes escalas podem influenciar a 

diferenciação dos osteoblastos, proliferação e produção da matriz celular. K. Kieswetter et 

al. ainda destaca que a rugosidade é um fator determinante sobre a molhabilidade da 

superfície e que ambas interferem no processo de adsorção de proteínas, tornando 

condições favoráveis para reações celulares. 

L. F. Cooper realizou modificações superficiais para alterar a topografia da 

superfície de implantes de titânio. Essas modificações objetivaram aumentar o contato 

osso-implante e melhorar a fixação biomecânica com o osso [158]. S. F. Lamolle et al. 

[159] trataram a superfície de Ti-cp com HF e obteve uma superficie com rugosidade 

favorável, menor nível de citotoxicidade e boa biocompatibilidade. Células ósseas 

interagem com a superfície do titânio através de ligações químicas e mecânicas. As 

primeiras ligações que ocorrem incluem ligações iônicas e covalentes entre o ambiente 

biológico e a área exposta do metal. Um estudo realizado por D. Perrin et al. mostraram 

que a rugosidade macro e micro obtida de uma superfície de titânio jateada e com ataque 

ácido HCl/H2SO4 também apresentaram uma melhora no contato osso-implante [160]. 
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3.11.2 Energia de superfície/Molhabilidade versus adesão celular 

 K. Anselme salienta que a energia superficial pode influenciar a adsorção de 

proteínas [146]. Sítios específicos na superfície irão facilitar a adsorção de proteínas 

através de afinidades químicas. Dessa forma, A. R. Santos destacou que a aproximação 

celular também é dirigida, pela energia de superfície por meio dessas afinidades químicas 

[21]. 

 Segundo F. Rupp et al. [156] as propriedades físico-químicas como molhabilidade e 

energia superficial de TiO2 atuam como um fator-chave para uma melhor adsorção de 

proteínas e posterior crescimento celular. Além disso Rupp e colaboradores observaram 

que o aumento daa rugosidade em superfícies de titânio tem ocasionado o aumento do 

ângulo de contato com água. 

 X. Zhu et al. evidenciaram que a energia de superfície está intimamente relacionada 

com a molhabilidade, a qual está fortemente relacionada com a interação biológica. Dessa 

forma, a molhabilidade do implante se torna determinante para a adsorção de proteínas e 

para a adesão celular [143]. Segundo L. Le Guéhennec et al. [161] as células aderem em 

maior quantidade sobre superfícies hidrofílicas. 

A. R. Santos estudou superfícies de titânio tratadas com H2SO4 0,5 M e 150 V e 

mostrou um comportamento mais hidrofílico do que superfícies tratadas com H3PO4 1,4 M 

a 200 V. Após 90 minutos, as células osteoblásticas mantiveram-se aderidas na superfície 

de titânio tratada com H2SO4 0,5 M a 150 V, enquanto que na superfície tratada com 

H3PO4 1,4 M a 200 V, ocorreu o desprendimento das mesmas [21]. Esses resultados 

evidenciam o favorecimento da adesão celular sobre superfícies hidrofílicas. 

D. Buser et al. [162] mostraram que a composição química sobre a superfície de um 

implante também afeta na hidrofilicidade. Superfícies mais hidrofílicas são mais favoráveis 

a interagir com fluidos biológicos, células e tecidos do que superfícies hidrofóbicas. 

3.11.3 Composição química da superfície versus Adesão Celular 

 A. R. Santos destaca que variações na composição química da superfície do 

implante irão afetar a adesão e proliferação celular [21]. A taxa de osseointegração de 

implantes de titânio depende da composição e da rugosidade da superfície. Para L. Le 

Guéhennec et al. [161] a rugosidade favorece o ancoramento ósseo e a estabilidade 

biomecânica. 
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 S. F. Lamolle et al. [58] avaliaram a superfície de titânio com tempos de exposição 

em HF (120 – 150 segundos) a qual apresentou uma elevada quantidade de óxido de titânio 

(TiO2) e íons fluoretos. Por análise de XPS, a concentração de titânio e oxigênio aumentou 

gradualmente em tempos de exposição maiores. As superfícies de titânio tratadas com HF 

apresentaram uma maior rugosidade micrométrica, menores níveis de citotoxicidade e 

maior crescimento celular do que o controle (titânio sem tratamento com ácido). 

 L. Le Guéhennec et al. [161] mostraram que a composição química ou mudanças 

sobre a superfície de implantes dependem dos tratamentos superficiais, tais parâmetros são 

fundamentais para uma melhor adsorção de proteínas e ancoramento celular. 

3.12 Rugosidade micrométrica versus Tamanho da Célula 

D. M. Brunette salientou que a textura superficial de um implante tem a capacidade 

de selecionar certas populações de células e alterar as funções delas [163]. Para J. Meyle et 

al. [164] a orientação das células é influenciada pelo alinhamento da topografia da 

superfície e pelas propriedades mecânicas do citoesqueleto. Segundo A. Bagno et al. o 

crescimento celular sobre um substrato microestruturado apresentou mais finas extensões 

conhecidas como filopodia do que aquele crescimento de células em substratos lisos [13]. 

Para J. Meyle et al. [165] quando as células reagirem com a topografia da superfície 

do substrato chamamos de guia de contato. A reação de diversos tipos de células, como 

por exemplo, fibroblastos, células epiteliais e macrófagos, com uma variedade de 

topografias, tem sido estudada. 

Na Figura 6, é possível ver fibroblastos gengivais humanos crescendo sobre 

Araldite, aderindo e se adaptando sobre a topografia do substrato. Na Figura 7 é possível 

ver o crescimento de fibroblastos sobre titânio revestido com Araldite, sendo que a camada 

de titânio aparece como uma estrutura contínua. 
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Figura 6: Fibroblastos provenientes da gengiva humana crescendo sobre Araldite. (A,B) Sulcoscom 2 µm de 

largura e 0,4 µm de profundidade. B é uma imagem aumentada de A. (C,D) Sulcos com 5 µm de largura e 

0,4 µm de profundidade [166]. 

 

 

Figura 7: Crescimento de Fibroblasto sobre titânio revestido com Araldite. Os sulcos são de 10 µm de 

largura e 3 µm de profundidade [166]. 

 

 F. Pfeiffer et al. [166] têm reportado que padrões de expressão e adesão de 

moléculas atuam como um tipo de resposta frente a microtopografia. Foi encontrado que o 

contato das células está predominantemente localizado nas ranhuras de diferentes larguras, 

não somente naquelas de 10 µm. 

3.11 Osseointegração 

 M. Ninomi [167] mostrou que a preferência do titânio na osseointegração deve-se a 

alta resistência à corrosão e a formação de uma camada inerte de óxido de titânio. Essa 

camada de óxido promove a deposição da matriz óssea mediante a fixação do implante. 

Essa fixação promove uma troca de informações mecânico-químicas entre a superfície do 
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implante e o microambiente. Essa troca determinará o efetivo sucesso da osseointegração. 

Neste caso, o conhecimento da dinâmica molecular e celular associado à superfície do 

implante é fundamental. Segundo L. M. Gil et al. [168] diferentes áreas de estudo tem 

demonstrado um esforço no sentido de entender como as propriedades superficiais 

promovem a ancoragem das células. 

 Para J. M. Kanczler et al. [169] o fenômeno da ancoragem celular na superfície de 

titânio se dá pelo contato entre a as células eletronegativamente carregadas e o substrato 

com baixa carga positiva. Isso possibilita a criação de um sistema hidrofílico na interface 

superfície-célula. Esse sistema promove a adsorção protéica e sua orientação no sentido 

que ocorra a ancoragem na superfície do titânio. O processo de adsorção das 

células/moléculas é o resultado favorável das condições e sinais recebidos da interação 

entre as partes biológicas e a superfície do titânio, sendo que o tipo e a orientação das 

primeiras moléculas adsorvidas na superfície serão decisivos para o sucesso da 

osseointegração. Portanto, a osseointegração esta intimamente relacionada com as 

características da superfície do titânio e pode favorecer a indução de sinais físicos e 

químicos do organismo para adesão e formação de um novo osso. 

 A Figura 8 mostra esquematicamente como se dá a interação das proteínas e células 

responsáveis pela osseointegração na superfície do titânio. Este processo começa com o 

contato do sangue na superfície do implante. Isso irá originar um meio para a migração das 

células formando redes de fibrinas (fibronectinas). As fibronectinas são proteínas fibrosas 

estruturais e adesivas. Nesta etapa, os primeiros sinais positivos para a migração das 

células ocorreram. A fibrina possui domínios de ligação para outras moléculas da matriz e 

receptores da superfície celular instruindo em suas funções. 
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Figura 8: Representação esquemática do processo de osseointegração e formação do osso na superfície do 

biomaterial: a) choques das plaquetas com o implante, b) liberação de citocinas e fatores de crescimento, c) 

migração das células osteogênicas para a superfície do implante, d) diferenciação das células em osteoblastos 

e) fixação dos osteoblastos no implante através da linha de cementária f) inicio da formação de uma nova 

matriz ósseo [Adaptada de 170]. 

 

 Para S. F. Badylak et al. [171] as características que influenciam a adesão da 

fibrina, podem ser físicas (tensão e adesão), químicas (tipos moleculares), estruturais (tipo 

de arranjo das moléculas). A soma desses fatores resultará ou não na osseointegração. Caso 

essas características sejam negativas, a malha formada pela fibrina simplesmente não se 

conecta com a superfície. Se forem positivas, uma malha é formada com ligações de 

fibrina sobre a superfície e o processo de osseointegração se inicia. A função das plaquetas 

na osseointegração é secundária. Elas indiretamente auxiliam na movimentação das células 

osteogênicas através da rede de fibrinas que vai até a superfície do implante. No começo da 

osseointegração o implante é considerado como um objeto estranho pelo organismo, o que 

causa a ativação das plaquetas para cicatrização. Isso ocasiona o choque dessas contra a 

superfície, liberando citocinas (emissão de sinais) que estimulam a movimentação de 

leucócitos (wbc) e eritrócitos (rbc). Os leucócitos e eritrócitos se chocam com as células 

osteogênicas acelerando seu movimento pela rede de fibrina até a superfície do implante. 

 Ocorrida à migração, a superfície do implante fica povoada por células 

osteogênicas. Essas células dão inicio a formação de uma matriz denominada linha 

cementária orgânica. A linha cementária é formada das proteínas produzidas pelas células 

osteogênicas, osteopontina (OPN) e sialoproteína óssea (BSP). Na linha cementária ocorre 
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a produção de fosfato de cálcio, com subsequente mineralização e formação do colágeno. 

Como consequência da mineralização, ocorre o aparecimento da matriz óssea, e formação 

dos osteoblastos com deposição do tecido ósseo na superfície do implante [171]. 

 

3.12 Células-Tronco (CTs) 

 Para Z. Miao [172] a utilização de células-tronco (CTs) tem sido feita a partir de 

uma diversidade de tecidos fetais e adultos, além da medula óssea, sangue, fígado fetal, 

cordão umbilical, e polpa de dente decíduo [173]. Segundo Y. A. Romanov et al. [174] 

células-tronco são capazes de originar diversos tipos de tecidos, além disso para P. A. S. 

Lara et al. [175] células-tronco também têm sido utilizadas como células promissoras na 

engenharia de tecido do osso craniofacial. 

Enquanto que L. P. A. Sanchez et al. [176] indicaram que células-tronco 

mesenquimais possuem a capacidade de se dividir e se renovar por longos períodos de 

tempo. São células não especializadas, mas podem produzir e se especializar em vários 

tipos de células. São provenientes de células-tronco, as quais podem se dividir em 

Hematopoéticas (originam células do sangue e do sistema imune) e as Mesenquimais 

(originam tecidos ósseos, cartilaginosos e adiposos). 

J. Suchaneka et al. [177] definiram células-tronco como células auto-renováveis e 

capazes de se diferenciar em vários tecidos especializados. Suas principais funções são de 

tecido desenvolvimento, a homeostase e, no caso de dano ao tecido, reparação. Células 

mesenquimais multipotentes foram consideradas células vivas raras em vários tecidos 

mesenquimais, como por exemplo, na medula óssea, tecido adiposo, polpa dentária. 

D. W. Wang et al. [178] destacaram que células-tronco mesenquimais de medula 

óssea possuem um elevado potencial para aplicação na regeneração óssea in vivo, além 

disso elas são facilmente isoladas a partir de um processo de aspiração de medula óssea e 

gerando consequentemente colônias a partir de uma única célula. Segundo P. Hematti 

[179] as células-tronco são consideradas células multipotentes e que podem se diferenciar 

em, pelo menos, três linhagens mesenquimais incluem osso, cartilagem, e gordura. Para o 

autor essas células podem fornecer uma fonte ilimitada de células mesenquimais, as quais 

possuem um elevado potencial para aplicação clínica no futuro. 

N. L. Boynd et al. [180] destacam que células-tronco possuem um potencial enorme 

para produção de todas as células do corpo. Elas são capazes de se autorenovarem 

indefinitivamente, isso faz potencialmente delas uma fonte para produção em larga escala 

de linhagens celulares terapêuticas. Os mesmos autores sugerem que as células 
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mesenquimais derivadas de células-tronco são células multipotentes com potencial uso na 

engenharia de tecido e medicina regenerativa; proporcionando uma elevada quantidade de 

células capazes de se reproduzir em células adultas, como células progenitoras. 

3.12.1 Diferenciação de Células-Tronco Mesenquimais (CTMs) 

Para P. Macchiarini et al. [181] estas células são utilizadas na medicina 

regenerativa e também como uma ferramenta para ajudar na restauração do osso e do 

dente. Células-tronco mesenquimais estão sendo muito utilizadas em terapias celulares 

devido à sua capacidade de se diferenciar em diferentes tipos de células funcionais, 

atuando na recuperação de tecidos nativos. O uso de células-tronco mesenquimais está 

baseado na engenharia de tecidos utilizando células juntamente com os biomateriais. Esse 

conjunto faz com que ocorra uma imitação do microambiente in vivo (fatores de 

crescimento, contatos célula-célula, e as interações célula-matriz extracelular). Esta 

abordagem tem mostrado resultados promissores no tratamento de danos irreparáveis de 

tecidos causados por doenças ou lesões. 

K. Kulangara et al. [182] destacaram que células-tronco dão origem a vários tipos 

de células, incluindo adipócitos, condrócitos, mioblastos e osteoblastos e que o seu 

potencial de diferenciação é influenciado pela dureza do substrato, topografia e capacidade 

hidrofílica. 

O primeiro grupo de células tronco-mesenquimais colonizadas sobre a superfície do 

implante é capaz de migrar através do coágulo do peri-implante. Para A. I. Caplan [183] 

estas células são provavelmente células progenitoras multipotentes. D. Le Guillou-Buffello 

et al. [184] salientaram que a composição química da camada de adsorção da superfície 

pode impactar o progresso da linhagem das CTMs. Segunto Y. Yang et al. [185] 

superfícies nano e microestruturadas e a maneira em que as CTMs atacam o substrato irão 

influenciar na adsorção de proteínas. 

 R. J. Mc Murray [186] destacou que em células-tronco mesenquimais a 

diferenciação pode ser provocada como também inibida pelo uso de uma determinada 

topografia; onde foi possivel verificar pelo autor que superfícies com nano-pits podem 

manter as células em um estado não diferenciado, mantendo-as auto-renováveis. Para L. D. 

S. Meirelles et al. [187] este efeito pode ser visto na natureza das células mesenquimais, tal 

processo ira afetar as suas propriedades bioquímicas. A partir disso as células tronco-

mesenquimais precisam ter uma capacidade de recombinar, diferenciar e ter preferências 

por determinados padrões.  
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R. Navarrette-Olivares et al. [188] mostraram que a diferenciação em osteoblastos 

aumentou após os parâmetros da superfície exercerem efeito positivo sobre células tronco-

mesenquimais multipotentes. R. Navarrette-Olivares et al. ainda mostraram que superfícies 

de titânio tratadas com ácido apresentaram uma diferenciação de CTMs em osteoblastos 

mais sensível a propriedades superficiais como microestrutura e hidrofilicidade [188]. 

R. J. Mc Murray [186] tem mostrado que propriedades como dureza do substrato, a 

nanotopografia da superfície de adesão, e as forças extracelulares são capazes de 

influenciar o crescimento celular, mesmo na ausência de fatores bioquímicos. H. C. Lai et 

al. [189] salientaram que osteoblastos aderem mais em superfícies micrométricamente 

rugosas do que as superfícies lisas exibindo uma maior diferenciação celular. 

M. A. Wood et al. [190] mostraram que CTMs apresentaram melhor interação com 

determinadas superfícies quando comparadas em células diferenciadas em fibroblastos. 

Células-tronco são extremamente sensíveis ao seu ambiente e isso mostra que o 

conhecimento sobre a topografia da superfície onde essas células serão cultivadas é de 

importância para o processo de diferenciação. 

Segundo R. Navarrette-Olivares et al. [188] a expressão gênica osteoblástica em 

CTMs é afetada pelas propriedades da superfície do substrato. Um exemplo disso ocorreu, 

quando os pesquisadores observaram um aumento da expressão RUNX2 sobre uma 

superfície de titânio tratada com imersão em ácido. As CTMs apresentaram um aumento da 

produção de fatores locais que criaram um ambiente osteogênico mais promissor. Isso 

sugere que propriedades superficiais como microestruturas ou energia de superfície tem 

um papel importante para modular a diferenciação osteoblástica pela regulação autócrina e 

parácrina. Esses mesmos autores ainda salientaram que células osteoprogenitoras são mais 

propensas do que osteoblastos à migrarem para a superfície do implante a partir do tecido 

que circunda o implante e que sua diferenciação ainda é pouco estudada, porém são células 

importantes para se ter sucesso na osseointegração. 

A. J. Engler et al. [191] reportaram que a dureza da superfície pode influenciar 

sobre a diferenciação celular e que células-tronco crescem sobre essas superfícies podendo 

sofrer diferenciação neurogênica, miogênica ou osteogênica. Células tronco-mesenquimais 

ou células progenitoras totalmente diferenciadas em uma linhagem osteoblástica produzem 

fatores em resposta a topografia da superfície em escala micrométrica e submicrométrica e 

estes fatores influenciam sobre o crescimento ao redor do tecido, o qual ira induzir a 

formação do osso e influenciar no processo da osseointegração. 
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Segundo M. H. Lee et al. [192] a diferenciação de CTMs na linhagem osteogênica é 

inicialmente regulada por um determinado grupo de fatores: RUNX2, fator-beta 1 (TGF β1) 

e proteína morfogenética óssea 2 (BMP 2). Posteriormente as CTMs são diferenciadas em 

preosteoblastos. Os preosteoblastos são elípticos na forma com um núcleo alongado e são 

capazes de se proliferar. Eles expressam RUNX2, D1X5, MSX2, P2Y4 e P2Y14 e alguns 

marcadores de osteoblastos, como ALP, colágeno tipo I, e osteopontina (OPN). A fosfatase 

alcalina é uma das primeiras proteínas que irá regular a mineralização óssea. Segundo D. 

Pavlin et al. [193] quando osteoblastos são completamente diferenciados, produzem uma 

matriz orgânica auto-mineralizada. 

G. S. Stein et al. [194] apresentou claramente em seu trabalho os estágios do 

crescimento e diferenciação de células-tronco em células ósseas baseado nos diferentes 

marcadores (Figura 9 (a)). A proliferação de osteoblastos é marcada pela indução de vários 

marcadores celulares que incluem histonas; enquanto que a matriz extracelular é 

caracterizada pela expressão de proteínas como colágeno, já a mineralização de 

obsteoblastos requerer a indução de osteocalcina. 

Na Figura 9(b) está apresentada a progressão da linhagem de osteoblastos a partir 

de células mesenquimais pluripotentes para osteócitos maduros. Durante a diferenciação de 

osteoblastos, há uma notável mudança de morfologia da célula de forma cuboidal para uma 

morfologia estrelar do osteócito, essa última morfologia favorece o contato 

mecanosensorial de células ósseas. 

 

 
(a) 

Figura 9: Crescimento e diferenciação de osteoblastos. (a) estágios do crescimento e diferenciação de 

osteoblastos. 
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(b) 

Figura 9 (continuação): (b) progressão da linhagem de osteoblastos a partir de células mesenquimais 

pluripotentes para um osteócito maduro. Adaptado de G. S. Stein et al. [194]. 

3.13 Morfologia Osso trabecular e cortical 

Uma vez que no primeiro estudo dessa tese de doutorado visará encontrar a 

morfologia nanométrica dentre as amostras tratadas eletroquimicamente nos diferentes 

tempos que mais se aproxima da morfologia do osso trabecular (Figura 10 (c)), nesse 

tópico serão apresentadas informações a partir da literatura que comprovem a relação entre 

a morfologia do osso trabecular e a morfologia de superfícies nanoestruturas. 

Partindo disso, N. Teng-Amnuay et al. [195] mostraram que modificações na 

superfície de novas ligas de Ti (como por exemplo, Ti40Zr10Cu38Pd12) estão sendo 

desenvolvidas para imitar ou se aproximar da estrutura do osso trabecular, buscando 

melhores resultados de biocompatibilidade  

 

   

   (a)     (b) 

Figura 10: Imagem indicando a região do osso cortical e trabecular de um femur humano (a) Adaptado de N. 

M. B. K. Willems et al. [196]. Imagens obtidas pelo autor por MEV-FEG de seção transversal do osso 

cortical (b). 
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(c) 

Figura 10 (continuação): Imagem obtida pelo autor por MEV-FEG de seção transversal do osso trabecular 

(c). 
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4. MATERIAIS E MÉTODOS 

O primeiro estudo apresentado nessa tese de doutorado foi encontrar a morfologia 

nanométrica dentre as amostras tratadas eletroquimicamente nos diferentes tempos que 

mais se aproximou da morfologia do osso trabecular. 

Enquanto que num segundo momento do desenvolvimento desse trabalho de 

pesquisa, aquelas superfícies nanoestruturadas e que apresentaram a dissolução anódica 

predominantemente durante o tratamento eletroquímico foram encaminhadas para o estudo 

do efeito da limpeza por plasma de ar sobre a morfologia e molhabilidade. 

 Numa terceira parte da pesquisa fez-se a avaliação do método de esterilização por 

Plasma de Ar, Autoclave e Etanol+PBS sobre as amostras tratadas eletroquimicamente por 

4 e 12 minutos. 

Após o estudo dos métodos de esterilização, aquele método que menos alterou a 

morfologia e a molhabilidade das amostras tratadas eletroquimicamente por 4 e 12 

minutos, foi o método selecionado para seguir com os testes micológico e bacteriológico, e 

consequentemente com os testes de citotoxicidade, adesão celular, diferenciação celular e 

deposição de cálcio. 

A metodologia utilizada neste trabalho está representada no fluxograma abaixo 

(Figura 11) e detalhada posteriormente. 
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Figura 11: Fluxograma da metodologia desenvolvida nesse trabalho de pesquisa. 
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4.1 Materiais empregados 

Amostras  de Ti6Al4V foram utilizadas para  avaliar o crescimento de células-

tronco mesenquimais derivadas de medula óssea (BMMSCs) tinham aproximadamente 14 

mm de diâmetro e 2 mm de espessura. Essas amostras foram cortadas em torno CNC Romi 

de rotação máxima 4000 rpm e potência máxima de 10KW a partir de um tarugo. Foram 

obtidas de barras brutas fornecidas pela empresa TiBrasil Titânio Ltda provenientes do 

processos de forjamento. 

 A análise de composição química das amostras  de Ti6Al4V  foi realizada por 

Fluorescência por Raios-X (equipamento usado foi Niton® XL3t GOLDD+ Series x-ray 

fluorescence (XRF). Como pode-se observar, a liga utilizada nesse estudo é 

predominantemente composta por Ti, Al e V. Segundo a norma ASTM B348-13 [197] a 

concentração em % peso indicada para o Al é de 5,5-6,5 e V de 3,5-4,5. 

 
Tabela 1: Resultados de composição química da liga Ti6Al4V. 

Elemento Concentração (% peso) 

V 4,3 ± 0,1 

Ti 88,2 ± 0,7 

Al 7,4 ± 0,8 

 

A microestrutura das amostras de  Ti6Al4V  foi avaliada por análise metalográfica 

realizada no Laboratório de Pesquisa em Corrosão – LAPEC/UFRGS e teve como 

propósito revelar a microestrutura do substrato Ti6Al4V a partir do corte transversal. Foi 

empregado  para isso o ataque com o reagente de Kroll (10 ml HF + 5 ml HNO3 + 85 ml 

H2O), durante 15 segundos. Após o ataque metalográfico, a microestrutura das amostras 

foi analisada por microscopia óptica em um microscópio da marca OLYMPUS CX31, 

planC N, FN22. 

A microestrutura das amostras de Ti6Al4V utilizadas nesta pequisa, mostra a 

presença de duas fases metálicas: α (estrutura hexagonal) e β (estrutura CCC) (Figura 12), 

o que era esperado para essa liga [198]. Observa-se a presença da fase β (região escura) 

predominantemente no contorno de grão, enquanto o grão, com  geometria equiaxial,  é 

constituído pela  fase α. M. Armendia et al. [199] apresentaram a microestrutura da liga 

Ti6Al4V e destacaram que a fase α consiste numa geometria equiaxial, enquanto que a fase 

β predomina no contorno de grão. 
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As imagens de MEV-EDS por mapeamento de elementos Ti, Al e V da seção 

transversal da liga Ti6Al4V estão representadas nas Figura 14. Foi observado que o 

elemento vanádio apresentou uma maior intensidade na fase β; enquanto que na fase α 

predominou titanio e alumínio. Isso está de acordo com R. Wanhill et al. [30], os quais 

deixaram claro que os elementos que estabilizam a fase β são molibdênio, vanádio e ferrro. 

 

 

Figura 12: Imagem obtida  por Microscopia Óptica da microestrutura da secção transversal da liga Ti6Al4V. 

 

  

   (a)      (b) 

Figura 13: Imagens MEV-FEG da microestrutura da seção transversal da liga Ti6Al4V (a,b). 

Fase β 

Fase α 

Fase β 

Fase α 
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  (a)     (b) 

   
  (c)     (d) 

Figura 14: Imagens MEV-EDS da microestrutura da seção transversal da liga Ti6Al4V: a) imagem obtida 

por eletrons secundários; b) mapeamento do elemento Ti, c) mapeamento do elemento V e d) mapeamento do 

elemento Al. 

 

4.2 Métodos empregados  

4.2.1 Preparação do substrato metálico  

 Para o lixamento das amostras de Ti6Al4V utilizaram-se lixas de carbeto de silício 

de grana 220 até 4000; sabão neutro e água. Após, as amostras foram limpas com água 

deionizada, álcool etílico e secas em ar frio. 

O método de limpeza das amostras antes do tratamento eletroquímico foi 

inicialmente realizado com etanol (por imersão em banho ultrassônico), mas 

posteriormente, em função dos resultados obtidos foi alterado para limpeza com plasma de 

ar visando obter uma superfície mais limpa e sem a presença de possíveis espécies 
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adsorvidas que pudessem prejudicam o controle da morfologia das amostras tratadas 

eletroquimicamente. 

A limpeza por plasma de ar foi realizada com uma descarga do tipo RF 

(radiofrequência), com potência máxima de 65W e tempo de limpeza de 1 minutos em 

atmosfera de N2 e O2 na mesma proporção do ar atmosférico [200]. Para a limpeza por 

plasma de ar as amostras foram colocadas dentro de um recipiente de vidro e fixadas 

verticalmente em um suporte de alumínio adapatado, visando facilitar a passagem do 

plasma por toda a superficie das amostras garantindo ao mesmo tempo uma maior limpeza 

da superfície; dentro desse recipiente de vidro foi realizado vácuo em torno de 500 µ de 

pressão, monitorado por um vacuômetro eletrônico CPS VG100A e utilizando-se uma 

bomba de vácuo de 12 cfm duplo estágio bivolt. 

 

4.2.2 Tratamento Eletroquímico 

 Para o tratamento eletroquímico da superfície das amostras, foi utilizada uma fonte 

geradora (MPC-303DI, Minipa). A solução para o tratamento eletroquímico foi composta 

por 60% ácido sulfúrico, 30% ácido fluorídrico e 10% glicerina [64]. Como cátodo 

utilizou-se um fio de platina e como ânodo a amostra, conforme pode ser visto pela Figura 

15 (a,b). O contato elétrico com o ânodo era feito através de uma haste de cobre no interior 

de um suporte onde era colocada a amostra e nesse suporte as amostras ficavam isoladas 

do eletrólito, com somente uma área exposta (aprox. 13 mm de diâmetro, 

aproximadamente 1,3 cm2) a ser tratada eletroquimicamente. A área do cátodo (contra-

eletrodo) foi de aproximadamente 1,5 cm2. 

 

 
 

Figura 15: Foto do sistema de tratamento eletroquímico utilizado nesse estudo. 
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 Nesse estudo foi avaliada a influência do tempo de tratamento eletroquímico. Na 

Tabela 2 a nomenclatura das amostras de Ti6Al4V com seus respectivos parâmetros de 

tratamento eletroquímico estão apresentados. 

 
Tabela 2: Descrição das amostras pré-limpas com Etanol e posteriormente tratadas eletroquimicamente por 2 

min – 90 min. 

 Amostras Potencial (V) Tempo (min) Temperatura (°C) 

 Lixada 
Somente lixada até # 4000 

T
ra

ta
d
as

 

E
le

tr
o
q
u
im

ic
am

en
te

 2 min 

25 

2 

7,0 ± 0,5 

4 min 4 

8 min 8 

12 min 12 

30 min 30 

60 min 60 

90 min 90 

 

4.2.3 Caracterização das amostras de Ti6Al4V 

Após o tratamento eletroquímico as amostras de Ti6Al4V foram caracterizadas por 

por Difração de raios-X (DRX), Espectroscopia de fotoelétrons excitados por raios-X 

(XPS), ataque metalográfico, microscopia óptica, microscopia de força atômica, 

Interferometria óptica, MEV-FEG, molhabilidade em SBF (Simulated body fluid) [201] e 

DMEM (Dulbecco's Modified Eagle's medium). Antes do tratamento eletroquímico, a 

composição química das amostras foi analisada por Fluorescência de Raios-X. 

 Após a etapa de caracterização, as amostras estas foram encaminhadas para os 

testes: microbiológico, potencial citotóxico (citotoxicidade), adesão celular, diferenciação 

celular e deposição de cálcio. 

4.2.3.1 Microscopia Óptica (M.O.) 

A caracterização morfológica das amostras foi auxiliada por microscopia óptica, 

antes e após tratamento eletroquímico. As análises de microscopia óptica foram realizadas 

por meio de um microscópio óptico da marca OLYMPUS CX31, planC N, FN22. 

4.2.3.2 Microscopia de Força Atômica (AFM) 

 As imagens foram obtidas com o microscópio de força atômica SPM-9500J3 

SHIMADZU. Operou-se em modo de contato, com sondas de nitreto de silício 
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(NANOSENSORS) e scanner com variação vertical de 8 µm e área de varredura de 125 

µm x 125 µm. A avaliação da rugosidade da superfície por AFM foi realizada através das 

medidas de Ra (média aritmética dos valores absolutos das ordenadas de afastamento, dos 

pontos do perfil de rugosidade em relação à linha média), Rz (média aritmética dos cincos 

valores de rugosidade parcial, considerando os pontos de maior afastamento, acima e 

abaixo da linha média). As medidas de rugosidade nanometrica foram realizadas em 

triplicata. 

4.2.3.3 Método da gota séssil 

A molhabilidade foi  avaliada neste trabalho pelo valor do ângulo de contato 

formado entre a linha tangente à superfície do líquido e a superfície horizontal do 

substrato. Quando este ângulo estiver acima de 90°, a superfície é considerada hidrofóbica. 

Se o ângulo estiver abaixo de 90°, a superfície será chamada de hidrofílica. Segundo E. 

Burkarter [202], quanto menor o ângulo formado entre a gota e o substrato, mais 

hidrofílica será a superfície. 

 A Figura 16 mostra a diferença entre uma superfície hidrofóbica e hidrofílica. 

 
(a)    (b) 

Figura 16: Representação do ângulo formado entre a gota e a superfície: (a) Superfície hidrofóbica (b) 

Superfície hidrofílica [adaptada de 21]. 

 

Os testes foram realizados com um aparato desenvolvido pelo Laboratório de 

Pesquisa em Corrosão (LAPEC) da Universidade Federal do Rio Grande do Sul. Este 

determina o ângulo de contato formado através da interação entre a gota do líquido e o 

substrato analisado. O ângulo de contato foi determinado por meio de um programa de 

análise de imagens. Todas as medidas foram realizadas em triplicata. 

O ângulo de contato foi medido utilizando-se uma água deionizada e o meio de 

cultura DMEM (Dulbecco's modified Eagle's essential medium) com pH ≈ 7,4. 

4.2.3.4 Rugosidade Micrométrica 

A rugosidade micrométrica das amostras foi medida através de um perfilômetro da 

Marca MITUTOYO SJ-400, obtendo-se os valores de Ra (µm) e Rz (µm); todas as medidas 

foram realizadas em triplicata. Segundo as informações disponibilizadas pelo fabricante do 
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perfilômetro, Ra é a média aritmética de valores absolutos em todo o comprimento de 

amostragem, enquanto que o Rz é baseado nos cinco picos mais altos e vales mais baixos 

ao longo de todo o comprimento de amostragem. 

4.2.3.5 Microscopia eletrônica de varredura de alta resolução (MEV-FEG) 

 Para as imagens obtidas  por MEV-FEG foi utilizado  um microscópio por emissão 

de campo, da marca MIRA3 TESCAN, operado a 10 kV e disponível na LCMicro da 

Universidade de Caxias de Sul (UCS). 

4.2.3.6 Espectroscopia de fotoelétrons excitados por raios-X (XPS) 

 Essa técnica foi utilizado para identificar os possíveis elementos químicos presentes 

na superfície e ao mesmo tempo confirmar a presença de óxido após os tratamentos 

eletroquímicos por 4 e 12 minutos. 

A análise por XPS foi conduzida usando um XPS AXIS ULTRA da Krator. A 

medida foi realizada por radiação Al Kα (1486,6 eV). O espectro Survey foi determinado 

por um passe de energia de 160 eV e o passe de energia dos elementos específicos foi 

fixado em 40 eV. A posição de energia dos elementos foi corrigida usando uma energia de 

Ag, como referência, obtida a partir de uma amostra pura de Ag. 

4.3 Métodos de esterilização 

Os métodos de esterilização inicialmente avaliados nesse trabalho foram 

esterilização por Plasma de Ar, Etanol+PBS e Autoclave. 

Aquele método que não alterou a morfologia nanométrica e foi eficiente frente a 

esterilização foi o método escolhido para os testes microbiológicos, citotoxicidade, adesão 

celular, diferenciação celular e deposição de cálcio. 

A escolha do método de esterilização por plasma de ar para continuar os testes com 

células, se deu pelo fato de que esse método foi o método que não alterou a morfologia da 

superfície, conforme poderá ser visto no comparativo entre a Figura 36(a) e Figura 36(b). 

Além disso, esse método foi eficiente, já que após o teste bacteriológico e micológico não 

foi detectada a presença de bactérias, fungos ou leveduras. 

A esterilização a plasma de ar foi realizada com uma descarga do tipo RF 

(radiofrequência), com potência máxima de 65W e tempo de limpeza de 5 minutos em 

atmosfera de N2 e O2 na mesma proporção do ar atmosférico (78,1% N2, 20,9% O2 e 1% 

Argônio e outros gases) [200]. 
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A esterilização por Etanol+PBS foi realizada a partir da imersão das amostras em 

etanol 70% durante 3h em ultrassom; com posterior imersão das amostras em PBS por 3 

vezes de 20 min no ultrassom. Com relação a esterilização por Autoclave a vapor, as 

amostras foram submetidas a temperatura de 121°C por 30 minutos a 1,2 bar. 

 A etapa de caracterização das propriedades superficiais foi realizada nas amostras 

de Ti6Al4V com e sem esterilização. Para as amostras sem esterilização utilizaram-se 9 

amostras, sendo 3 amostras para cada sistema (tratadas eletroquimicamente por 4 min, 

tratadas eletroquimicamente por 12 min e somente lixadas). 

4.4 Ensaio Microbiológico 

 Os ensaios para detecção de crescimento bacteriológico e micológico foram 

realizados no Laboratório de Bacteriologia do Hospital Veterinário da ULBRA 

(Universidade Luterana do Brasil). Após a esterilização por plasma de ar, os materiais para 

exame consistiram na incubação dos biomateriais em meios específicos para crescimento 

bacteriano e fúngico. Os materiais foram inoculados em placas de Agar sangue com 8% de 

sangue ovino, em placas de agar MacConkey e caldo BHI® (Brain Heart Infusion), 

incubados a 37°C por 24 horas. Para a cultura fúngica foi utilizado um Agar Sabouraud. 

 As colônias bacterianas foram identificadas através da visualização em placa 

(morfologia de colônia, presença ou ausência de hemólise, e em microrganismos gram 

negativos fermentação ou não de lactose), coloração de gram, testes rápidos (catalase, 

oxidase, coagulase) e testes de indol, utilização de citrato, uréia, fermentação de açúcares 

(glicose, sacarose, maltose, dulcitol, trehalose, manose) VM/VP, SIM e fenilalanina, 

conforme indicado por S. T. Cowan [203] e S. J. Oliveria [204]. 

4.5 Ensaio de Citotoxicidade em Ti6Al4V e Ti puro 

 O teste de citotoxicidade tem como objetivo avaliar a viabilidade celular de células 

da linhagem L929 (fibroblastos de rato) em contato indireto com as amostras de 

biomateriais, a partir da técnica de extração do meio de cultura. O teste seguiu as 

instruções da ISO 10993-5. Para o ensaio as amostras ficaram em meio por 24 h, 48h, 72h, 

7 dias e 14 dias e após este período o meio foi colocado em contato com as células (L929) 

por mais 24 h. Como controle positivo de morte celular utilizou-se DMSO 10% e as 

células L929 em contato com meio de cultura sem biomaterial como controle negativo 

(100% de sobrevivência celular). 
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4.6 Isolamento e cultura de células-tronco mesenquimais derivadas de medula-óssea 

(Bone Marrow-derived Mesenchymal Stem Cells – BMMSCs) 

Esta etapa do trabalho foi realizada no Laboratório de Células-Tronco e Engenharia 

de Tecidos/ULBRA. Todos os reagentes utilizados nesse estudo foram da sigma-Aldrich 

Co LLC. Utensílios de plásticos foram de BD Falcon (São Paulo, Brasil). O meio de 

cultura completo (CCM) foi composto de Dulbecco’s modified Eagle’s com 10% de soro 

fetal bovino (Gibco), 10 mM de 4-(2-hidroxietil)-1-piperazina etanosulfônico (HEPES), e 

100 U de penicilina ml-1 e 10 mg de solução de streptomicina ml-1 (Gibco Invitrogen). 

Solução salina balanceada de Hank livre de Ca2+ e Mg2+ foi utilizada para lavagem das 

células. Todos os experimentos foram feitos com células em passagem 3-6, sendo que 

todos os experimentos foram realizados em triplicata. O motivo do uso desse tipo de 

células se deu pelo fato de que essas células possuem a capacidade de se diferenciar em 

diversos tipos de células, entre elas estão as células ósseas. 

As células de medula óssea foram obtidas a partir da tíbia e do fêmur de machos de 

ratos SHR com 60 dias de vida. O uso destes animais foi aprovado pelo Comite de Ética da 

FEPPS (MEMO n. 02/201, 7 de Agosto de 2013). As cavidades de medula óssea dos ratos 

foram lavadas com CCM usando seringa de 18 a 25 G. A camada celular e o conteúdo total 

da medula foi plaqueado e cultivado em CCM a 5% CO2 a 37°C em ambiente umidificado. 

O meio de cultura foi substituido duas vezes por semana com a remoção das células não 

aderidas. Quando atingida a confluência, as células foram repicadas e mantidas em cultura. 

Células de passagem 3-6 foram usadas para os experimentos. 

4.7 Adesão das BMMSCs com os biomateriais 

 Os biomateriais utilizados foram Ti puro lixado até grana # 4000, Ti6Al4V lixado 

até grana # 4000, Ti6Al4V tratado eletroquimicamente por 4 minutos e Ti6Al4V tratado 

eletroquimicamente por 12 minutos. As BMMSC ressuspendidas em CCM foram 

adicionadas à superfície dos biomateriais na densidade de 5x104 células/cm2 e incubadas 

para adesão durante 90 minutos em ambiente umidificado a 37ºC com 5% de CO2. Após o 

período de incubação as amostras foram lavadas, removendo as células não aderidas. As 

células não aderidas foram mantidas em placas de cultura e ficaram aderindo durante 

aproximadamente 16 horas. Posteriormente as células foram coradas com Giemsa e o 

número de células foi contado diretamente. Para obtenção da taxa de adesão celular, os 

resultados foram expressos em % de células aderidas. 
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4.7.1 MEV após adesão das BMMSCs com os biomateriais 

 Para a obtenção de imagens por microscopia eletrônica de varredura de superfície 

com células aderidas é necessário uma boa preparação das amostras. A etapa mais 

importante nesse processo é a fixação, a primeira etapa, e é a qual se deixa a superfície do 

material o mais resistente possível. o fixador ideal para Microscopia Eletrônica de 

Varredura é a base de Glutaraldeído. O fixador faz com que o material fique exatamente 

como estava na forma viva, deixando o tecido mais rígido, para que quando a amostra 

receba o feixe de elétrons ou passe pelo aparelho de ponto crítico não venha a ocorrer 

danos na superfície. Após a fixação, o material é lavado em uma solução tampão, que serve 

para retirar o excesso de fixador. Posteriormente, o material será desidratado de maneira 

lenta e gradual. A partir do momento em que o desidratante esteja puro (100%) as amostras 

estão prontas para o Ponto Crítico. 

 Para a etapa de fixação foram utilizados 1,2 mL de Glutaraldeído 25%, 5 mL de 

solução Tampão Fosfato 0,2 M e 3,8 mL de água destilada. A fixação do material, por 

imersão, deve ser feita imediatamente após a coleta. O período de fixação varia conforme a 

amostra, normalmente o período indicado é de no mínimo uma semana. 

 Para a lavagem foi utilizado solução tampão de fosfato 0,2 M + água destilada na 

proporção 1:1. Na desidratação, inicialmente as amostras ficaram em contato 10 minutos 

com solução de acetona 30%, posteriormente seguiu-se a seqüência de 10 minutos em 

acetona 50%, 10 minutos em acetona 70%, 10 minutos em acetona 90%, 20 minutos em 

acetona 90%, 10 minutos em acetona 100% e por último mais 20 minutos em acetona 

100%. 

 A etapa de dessecação utilizou-se um aparelho de Ponto Crítico, após as peças 

devem ser colocadas no Stub, com o auxílio de uma lupa, para facilitar a visualização do 

ponto ou área de interesse. Posteriormente, para finalizar as amostras são metalizadas no 

metalizador. 

4.8 Ensaio de viabilidade celular 

As células foram mantidas sobre os biomateriais por 4 dias, após esse período foi 

analisada a viabilidade celular. O teste de Alarmar Blue foi realizado de acordo com as 

instruções do fabricante. Invitrogen Alarmar Blue (10% v/v em HDMEM) foi adicionado 

em cada poço, e a placa foi incubada por 3 horas. 100 µl de cada poço foi transferido para 

uma placa preta de 96 poços e realizou-se a leitura em um Spectramax M2 e fluorômetro 

(Molecular Devices), usando uma excitação de 544 nm e uma emissão de 590 nm. Os 
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dados foram normalizados pela quantidade inicial de células e expressos como intensidade 

de fluorescência / 104 células. 

4.9 Diferenciação Celular 

A diferenciação de células-tronco mesenquimais derivadas de medula-óssea 

(BMMSCs) isoladas foi induzida por células entre passagem 3 e 6 com 3 x 104 celulas/cm2 

em meio específico e cultivadas por 14 dias, com troca do meio a cada 3 dias. Para a 

diferenciação osteogênica, meio de cultura completo (CCM) foi suplementado com 10-8 M 

de dexametasona, 5 mg de ácido ascórbico 2-fosfato/mL e 10 mM de β-glicerofosfato. 

Foram usados como controle BMMSCs plaqueadas em placas de 24 poços, pelo mesmo 

período, em meio CCM e meio indutor. 

4.10 Análise Semi-quantitativa de Mineralização 

 Após coloração da diferenciação osteogênica (3 e 11 dias), as células foram fixadas 

com etanol 70% por 15 minutos, e lavadas 3 vezes com água destilada. 1 mL de Alizarina 

foi adicionada nas células e elas foram incubadas por 30 minutos a uma temperatura 

ambiente. O excesso de corante foi removido atraves de 4 lavagens com água destilada. 

Depois da lavagem, as células foram incubadas com 500 µl de isopropanol por 5 minutos. 

Posteriormente, as amostras foram distribuidas em uma placa de 96 poços para leitura 

electrospectrofotométrica (Multiskan Ex original, Serial RS-232c) com uma densidade 

óptica de 540 nm. Para a quantificação da mineralização uma razão molar 1:2 entre 

Alizarina e cálcio foi aplicada. 

4.11 Quantificação da Atividade de Fosfatase Alcalina (Alkaline Phosphatase - ALP) 

As proteínas totais foram extraídas em solução de lise (300 mM NaCl,50 mM Tris-

HCl [pH 7,6], 0,1% TritonX-100, 200 mM KCl, 0,5 mM EDTA) e quantificadas segundo o 

método de Bradford (Bio-Rad, Richmond, CA, USA) seguindo instruções do fabricante. A 

atividade de ALP foi analisada usando a conversão colorimétrica de p-nirofenil fosfato no 

produto p-nitrofenol baseadas no kit 85L-2 (Sigma Aldrich). Brevemente, 20 μL de 

solução de proteínas totais foram incubadas a 37 °C em uma solução de 4-Nitrofenilfosfato 

a 6,7 mM diluída em tampão carbonato (0,1 M) - MgCl2 (2 mM) (pH 9,8). O ensaio foi 

feito em placa de 96 poços, em triplicata, com volume total de 120 μL. Na mesma placa foi 

incubada uma curva padrão de p-Nitrofenol (produto) diluído a partir de 0,5 mM. Uma 

solução de 0,2 M de NaOH foi utilizada para parar a reação (volume final 200 μL). 
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4.12 Análise estatística dos dados 

 Os resultados foram expressos como média ± desvio padrão. Todos os testes foram 

realizados 3 vezes independente do experimento. Os dados foram analizados e plotados 

usando o sotware Prism 5 (GraphPad Software Inc. San Diego, CA, USA). Os resultados 

foram avaliados por uma análise de variância unidirecional seguida por um tete Tukey ou 

pelo teste t do Student. Os valores foram considerados significantes quando p < 0,05. 
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5. RESULTADOS E DISCUSSÕES 

5.1 Estudo da influência do tempo de tratamento eletroquímico sobre a morfologia, 

estrutura e composicão química superficial. 

 Este item visa apresentar os resultados de caracterização morfológica, estrutural e 

físico-química das superfícies com pré-limpeza em etanol e posteriomente tratadas 

eletroquimicamente em diferentes tempos de eletropolimento (2 min – 90 min). Resultados 

de DRX serão utilizados para verificar se  houve a formação de óxido nas superfície. 

Enquanto, que imagens obtidas por microscopia de força atômica serão utilizadas para 

evidenciar as topografias e os valores de rugosidade nanométrica. Além disso,  também 

serão apresentados os resultados de molhabilidade e avaliação por  microscopia óptica e 

rugosidade micrométrica  dessas superfícies submetidas a  diferentes tempos de tratamento 

eletroquímico. 

Como pode-se observar na Figura 17, a morfologia da superfície das amostras varia 

com o tempo de tratamento eletroquímico. 

 

 
Figura 17: Transientes de densidade de corrente da amostras de Ti6Al4V tratada eletroquimicamente a 25V 

por 90 minutos, a 7°C. 

 

Na Figura 18 estão apresentadas as imagens obtidas  por AFM das amostras 

somente lixadas e tratadas eletroquimicamente até 90 minutos. 

Foi possível verificar que a amostra tratada eletroquimicamente em 4 minutos 

(Figura 18c) apresentou em sua superfície com nanoestruturas bem definidas. Esse 
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comportamento pode estar relacionado ao processo de dissolução anódica que foi 

favorecido em menores tempos de tratamento eletroquímico. Na amostra de 8 minutos, 

verificou a formação de nanoestruturas sobre regiões de grão e contorno de grãos, 

conforme pode ser visto na Figura 18(d). 

Para tempos maiores de tratamento eletroquímico, como  pode-se observar para a 

amostra de 12 minutos (Figura 18 (e) é possível perceber o aparente  espessamento da 

camada de óxido sobre as nanoestruturas. Na Figura 18 (h), observa-se que a amostra 

tratada eletroquimicamente aos 90 minutos, ou seja, o maior tempo de tratamento 

eletroquímico,  apresentou uma superfície  com nanoestruturas revestidas por uma camada, 

possivelmente de óxido. Isso indica que o espessamento da camada  de óxido é favorecido 

em  relação ao processo de dissolução e formação das nanoestruturas para  tempos maiores  

do  tratamento  eletroquímico. 

 

   
  (a)      (b) 

   
  (c)      (d) 

Figura 18: Imagens obtidas AFM das amostras de Ti6Al4V lixadas e tratadas eletroquimicamente a 25V, 

tempo de 2, 4, 8 minutos. (a) Lixada, (b) 2 min, (c) 4 min, (d) 8 min. 

Crescimento de nanoestruturas 

nos grãos e contornos de grãos 

Nanoestruturas bem definidas 

(dissolução anódica predominou) 
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  (e)      (f) 

   
  (g)      (h) 

Figura 18 (continuação): Imagens obtidas AFM das amostras de Ti6Al4V lixadas e tratadas 

eletroquimicamente a 25V, tempo de 2, 4, 8 minutos. (e) 12 min, (f) 30 min, (g) 60 min, (h) 90 min. 

 

P. S. Albu et al. [205] têm mostrado que o aumento do potencial ou aumento do 

tempo de eletropolimento induz ao processo de dissolução do óxido e os poros começam a 

aparecer. O crescimento dos poros atinge um estado estacionário e são obtidos poros 

uniformemente distribuídos na superfície. N. A. Kyeremateng et al. [206] mostraram que 

durante o eletropolimento/anodização ocorre um aumento da concentração de oxigênio 

sobre a superfície, o que favorece o espessamento da camada de óxido. 

Em uma escala micrométrica é possível evidenciar visualmente na superfície 

tratada eletroquimicamente que em menores tempos de tratamento eletroquímico (2 e 4 

minutos), houve uma maior quantidade de pontos (regiões) de dissolução (Figura 19 (b,c). 

Essas regiões apresentaram menores diâmetros. Já para os maiores tempos de tratamento 

eletroquímico (a partir de 8 minutos) visualiza-se uma diminuição na quantidade de regiões 

de dissolução, porém o seu diâmetro aumenta. Acredita-se que isso possa ter sido 

Regiões com espessamento do 

óxido sobre as nanoestruturas 
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influenciado pela formação de regiões com espessamento do óxido que predomina sobre o 

mecanismo de dissolução anódica. 

Nas Figura 19(g) e Figura 19(h) é possível perceber que em maiores tempos de 

tratamento eletroquímico (60 e 90 minutos) houve uma diminuição na quantidade das 

regiões de dissolução, tais regiões apresentaram um aumento no diâmetro. Analisando em 

escala microscópica, o aumento do tempo de tratamento eletroquímico das regiões de 

dissolução que antes eram de diâmetro menor, se agregaram para formar regiões de maior 

área superficial e consequentemente de maior dissolução. 

 

  

   (a)      (b) 

   

   (c)      (d) 

Figura 19: Imagens obtidas por Microscopia Óptica das amostras  de Ti6al4V sem tratamento eletroquímico 

e tratada eletroquimicamente a 25V, 2 minutos a 7°C. (a) Lixada, (b) 2 min, (c) 4 min, (d) 8 min. 

 

↑ quantidade de pontos de dissolução 
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   (e)      (f) 

  

   (g)      (h)  

Figura 19 (continuação): Imagens por Microscopia Óptica das amostras tratadas eletroquimicamente a 25V, 

aos 4, 8, 12, 30 e 90 minutos a 7°C. (e) 12 min, (f) 30 min, (g) 60 min, (h) 90 min. 

 

Na Tabela 3 e na Figura 20 estão apresentados os resultados das medidas de 

rugosidade micrométrica para as amostras somente lixadas e tratadas eletroquimicamente 

em 2, 4, 8, 12, 30, 60 e 90 minutos. Independente do tempo de tratamento eletroquímico 

foi observado que todos os valores de rugosidade micrométrica (Ra e Rz) foram muito 

semelhantes  entre as amostras tratadas até 60 minutos (Ra na ordem de 0,1 a 0,4 µm). 

Enquanto a amostra tratada por 90 minutos apresentou Ra na ordem de 1 µm. D. D. 

Deligianni et al [207] e P. Linez-Bataillon et al. [208] indicaram que superfícies com 

rugosidade < 2 µm podem contribuir para a osseointegração e fixação do implante. Dessa 

forma, quanto à rugosidade micrométrica, tais superficies obtidas favoreceriam a 

osseointegração. Os autores H. J. Kim et al. [209] mostraram que o crescimento de células 

osteoblásticas em Ti6Al4V foi maior em superfícies menos rugosas (Ra ≈ 0,2 µm). De 

qualquer  forma, é importante considerar  também a influência  da estrutura  em  escala 

nanométrica. 

 

↓ quantidade de pontos de dissolução 

↑ tamanho dos pontos de dissolução 
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Tabela 3: Medidas de rugosidade (µm) para as amostras lixadas e tratadas eletroquimicamente a 25V, tempo 

de 2, 4, 8, 12, 30, 60 e 90 minutos, 7°C. 

Amostra 
Rugosidade (µm) 

Ra Rz 

Lixada 0,1 ± 0,01 2,6 ± 0,22 

2 min 0,2 ± 0,02 3,5 ± 0,3 

4 min 0,3 ± 0,001 4,6 ± 0,6 

8 min 0,3 ± 0,01 4,5 ± 0,1 

12 min 0,3 ± 0,01 4,4 ± 0,1 

30 min 0,3 ± 0,004 5,0 ± 0,1 

60 min 0,4 ± 0,01 6,4 ± 0,1 

90 min 1,1 ± 0,02 12,7 ± 1,6 
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Figura 20: Rugosidade (µm) para as amostras de Ti6Al4V tratadas eletroquimicamente a 25V, tempo de 2, 

4, 8, 12, 30, 60 e 90 minutos, 7°C. 

 

Com relação aos valores de rugosidade obtidos em escala nanométrica (Tabela 4 e 

Figura 21) foi verificado que os valores  de Ra variaram entre 6 e 13 nm e não  foi 

observada uma relação de tendência entre tempo de tratamento eletroquímico e a 

rugosidade nanométrica (Ra e Rz). 
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Tabela 4: Medidas de rugosidade  em escala nanométrica para as amostras de Ti6Al4V tratadas 

eletroquimicamente a 25V nos tempos 2, 4, 8, 12, 30, 60 e 90 minutos. 

Amostra 
Rugosidade (nm) 

Ra Rz 

Lixada 13 ± 1 57 ± 0,3 

2 min 13 ± 0,2 36 ± 9 

4 min 5 ± 1 20 ± 0,2 

8 min 12 ± 2 40 ± 7 

12 min 8 ± 1 37 ± 1 

30 min 12 ± 2 31 ± 12 

60 min 7 ± 3 30 ± 1 

90 min 6 ± 1 36 ± 8 
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Figura 21: Rugosidade em nanométrica para as amostras de Ti6Al4V tratadas eletroquimicamente a 25V nos 

tempos 2, 4, 8, 12, 30, 60 e 90 minutos. 

 

Na Tabela 5 estão apresentados os valores dos ângulos de contato obtidos com 

meio de cultura DMEM e água para as amostras lixadas e tratadas eletroquimicamente. As 

amostras tratadas eletroquimicamente apresentaram valores de ângulos de contato dentro 

da faixa de 80° a 90° em água enquanto que em contato com meio de cultura DMEM entre 

47° e 87°. N. Faucheux et al. [210] e Y. Ikada [211] mostraram uma melhor adesão celular 

sobre superfícies com hidrofobicidade intermediária (cerca de 70°). R. Narayanan et al. 

[212] mostraram que superfícies com nanotubos de TiO2 e valores de ângulo de contato na 
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faixa de 70–80° apresentaram uma boa viabilidade celular. G. Altankov et al. [213] e T. 

Groth et al. [214] observaram uma diminuição nos ângulos de contato (comportamento 

mais hidrofílico) naquelas superfícies com nanoestruturas. Esses autores ainda destacam 

que a molhabilidade teve um papel importante sobre a adesão celular em superfícies com 

nanotubos e que células tendem a aderir mais naquelas superfícies hidrofílicas do que nas 

superfícies hidrofóbicas. A. Nakajima et al. [215] realizaram um estudo em superfícies de 

titânio e perceberam que aquelas superfícies que tiveram um aumento da concentração de 

dióxido de titânio (TiO2) apresentaram maiores valores de ângulo de contato. 

 De um modo geral  as amostras obtidas nessa etapa do trabalho apresentaram um 

ângulo de contato  elevado  e comportamento tendendo a hidrofóbico em água, 

independentemente do  tempo do tratamento eletroquímico, ou mesmo da rugosidade 

micrométrica (Tabela 3 e na Figura 20). Enquanto que para as amostras em contato com 

meio de cutura DMEM observa-se um aumento do ângulo de contato entre 2 minutos e 30 

minutos de tratamento eletroquímico podendo este comportamento estar relacionado com o 

espessamento da camada de óxido que prevale com o aumento do tempo de tratamento 

eletroquímico. Porém aos 60 minutos evidencia-se uma diminuição do ângulo de contato, 

dessa forma não fica claro a real tendência entre o ângulo de contato e o tempo de 

tratamento eletroquímico. As amostras  foram  limpas com etanol antes  da determinação 

do ângulo de  contato e nos itens  seguintes desse trabalho, será mostrado que isso pode ter 

mascarado o  resultado  de molhabilidade obtido aqui, já que  a molhabilidade é 

influenciada pela  presença  de espécies adsorvidas na  superfície. 

 

Tabela 5: Ângulos de contato para as amostras de Ti6Al4V lixadas e tratadas eletroquimicamente a 25V nos 

tempos 2, 4, 8, 12, 30, 60 e 90 minutos em DMEM e H2O. 

Amostra DMEM (°) H2O (°) 

Lixada 57 ± 0,3 75 ± 1 

2 min  47 ± 4 80 ± 1 

4 min 51 ± 6 85 ± 1 

8 min 66 ± 6 86 ± 2 

12 min 79 ± 0,4 86 ± 1 

30 min 85 ± 0,4 89 ± 1 

60 min 82 ± 1 90 ± 1 

90 min 87 ± 0,4 90 ± 0,4 
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Figura 22: Medidas de ângulo de contato em DMEM e H2O para as amostras de Ti6Al4V lixadas e tratadas 

eletroquimicamente a 25V nos tempos 2, 4, 8, 12, 30, 60 e 90 minutos. 

 

Nas Figura 23 e Figura 24 estão apresentados os resultados de difração de Raios-X 

e na Figura 25, os resultados de DRX com ângulo rasante (5°) para as amostras após 

tratamento eletroquímico. Com relação a identificação dos picos do difratograma foi 

utilizado o software X’Pert HighScore e os resultados foram comparados com a literatura. 

A. E. Morcelli [216], S. W. Lu et al. [217], Ajami et al. [218], entre outros autores 

[219,220,221,222,223,224] têm reportado a presença de Ti β em 38° e 40° e de Ti α entre 

51° - 53° e 71° - 76°. 

Ainda que as imagens obtidas  por AFM evidenciem a formação de uma camada 

sobre a nanoestrutura, os resultados de DRX mostraram  para todos os tempos de 

tratamento eletroquímico que não foi possivel detectar picos associados à formação de 

óxido de titânio. Isso pode ser devido  à baixa espessura do filme de óxido formado. 

Conforme reportado por C. Larsson et al. [225], C. Larsson et al. [226] e J. Lausmaa et al. 

[227], filmes de óxido de titânio eletropolido apresentaram espessura < 5 nm, desta 

maneira os autores indicam o uso de técnicas como AES ou XPS para a identificação dos 

óxidos. 
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Figura 23: Difratogramas de DRX para as amostras de Ti6Al4V tratadas eletroquimicamente a 25V nos 

tempos 2, 4, 8 e 12 minutos. 

 

 
Figura 24: Difratogramas de DRX para as amostras de Ti6Al4V tratadas eletroquimicamente a 25V nos 

tempos 30, 60 e 90 minutos. 
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Figura 25: Resultados de DRX ângulo rasante (5°) para as amostras de Ti6Al4V tratadas 

eletroquimicamente a 25V nos tempos 2, 4, 8 e 12 minutos. 

 

5.1.1 Conclusões Parciais 

As amostras tratadas eletroquimicamente em menor tempo de tratamento 

eleltroquimico apresentaram a formação de nanoestruturas, prevalecendo o processo de 

dissolução anódica; enquanto que em maiores tempos de tratamento eletroquimico  

favoreceu  o espessamento da camada de óxido sobre as nanoestruturas. 

Contudo, por análise de DRX não foi detectada  a presença de óxido sobre as 

amostras tratadas eletroquimicamente, isso pode estar relacionado a baixa espessura da 

camada de óxido. Nesse caso, empregando análises como por exemplo, a técnica XPS 

seriam indicadas para obter  resultados mais conclusivos.  

Independente do tempo de tratamento eletroquímico foi observado que todos os 

valores de rugosidade micrométrica (Ra e Rz) ficaram semelhantes para as amostras 

tratadas até 60 minutos (Ra na ordem de 0,1 a 0,2 µm). Enquanto a amostra tratada por 90 

minutos apresentou  rugosidade (Ra) na ordem de 1 µm. 

Já  os valores de rugosidade obtidos em escala nanométrica ficaram entre 6 e 13 nm 

(Ra) e não foi observada uma relação de tendência entre tempo de tratamento 

eletroquímico e a rugosidade nanométrica (Ra e Rz). 

As amostras tratadas eletroquimicamente apresentaram valores de ângulos de 

contato dentro da faixa de 80° a 93°. 
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De um modo geral  as amostras obtidas nessa etapa do trabalho apresentaram 

ângulos de contato  elevado (de 80° a 93°), independentemente do tempo de tratamento 

eletroquímico utilizado, ou mesmo da rugosidade micrométrica. 

Esse comportamento pode estar associado ao fato de que as amostras  foram  limpas 

com etanol antes  da determinação do ângulo de  contato. Como  a molhabilidade é 

influenciada pela  presença  de espécies adsorvidas na  superfície, nas  etapas  seguintes 

desse trabalho uma limpeza da superficie empregando a limpeza  com plasma de ar será 

empregada. 
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5.2 Obtenção de superficies nanoestruturas em 4 e 12 minutos de tratamento 

eletroquímico: limpeza por Plasma de Ar 

Durante o  estudo da influência do  tempo sobre a morfologia obtida verificou-se 

dificuldade para  reprodutibilidade dos  resultados.  Isso indicou que a superficie das 

amostras estavam  chegando para  a etapa de  tratamento eletroquímico  com problema  na 

limpeza, evidenciando que a limpeza com etanol não estava sendo eficaz. Por esse motivo, 

houve  a necessidade de realizar uma nova metodologia de limpeza das amostras por 

plasma de ar antes dos tratamentos eletroquímicos. 

Para esse novo estudo foram selecionadas as amostras tratadas eletroquimicamente 

por 4 minutos e 12 minutos, as quais foram submetidas ao processo de limpeza por plasma 

de ar antes do tratamento eletroquímico. As amostras tratadas eletroquimicamente por 4 

minutos foram escolhidas em consequência das mesmas terem apresentado a formação de 

nanoestruturas (Figura 18c), prevalecendo o processo de dissolução anódica durante o 

tratamento eletroquímico. As amostras tratadas eletroquimicamente por 12 minutos foram 

escolhidas por terem apresentado o espessamento da camada de óxido sobre a superficie 

nanoestruturada (Figura 18e). 

Pretende-se dessa forma,  avaliar o  efeito da morfologia (presença de 

nanoestruturas)  e  característica da superficie (presença intensa de óxido ou não) na  

resposta frente a adesão celular, proliferação celular, diferenciação de células-tronco em 

células ósseas e deposição de cálcio. 

Nessa etapa  do presente estudo as amostras foram avaliadas quanto à  morfologia e 

estrutura, rugosidade e molhabilidade. A análise de XPS foi utilizada para identificação de 

óxido de titânio, e de possíveis elementos (H, N, F, S) ou grupos funcionais (OH, C=O) 

que poderiam estar presentes na superfície em decorrência do tratamento eletroquímico. As 

imagens de MEV-FEG e MEV-EDS serão utilizadas para evidenciar a presença de 

nanoestruturas ou o espessamento da camada de óxido, além de indicar os elementos 

químicos que se concentram em determinações regiões das superfícies tratadas 

eletroquimicamente. 

Na Figura 26 estão apresentados os transientes de densidade de corrente das 

amostras tratadas eletroquimicamente por 4 e 12 minutos obtidos a partir da nova 

metodologia de limpeza das amostras com plasma de ar anterior ao tratamento 

eletroquímico. A partir do perfil do transiente de densidade de corrente é possivel observar 

um platô com tendência de estabilidade após 10 minutos de tratamento eletroquímico, 
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indicando a formação de óxido sobre a superficie da qual contribuiu para a diminuição da 

densidade de corrente como consequência do aumento da resistência. 

 

 

Figura 26: Transiente de densidade de corrente das amostras tratadas eletroquimicamente por 4 e 12 minutos 

pré-limpas com plasma de ar anterior ao tratamento eletroquímico. 

 

 Na Figura 27 estão apresentados os resultados da morfologia nanométrica obtidas 

por AFM para as amostras tratadas eltroquimicamente após limpeza por plasma de ar. 

A partir desses resultados observa-se que as amostras tratadas eletroquimicamente 

por 4 minutos apresentaram a formação de nanoestruturas bem definidas (Figura 27b) 

enquanto que na amostra tratada eletroquimicamente aos 12 minutos prevaleceu o 

espessamento da camada de óxido (Figura 27c). A formação das nanoestruturas 

provavelmente ocorreu em consequência do processo de dissolução anódica ter sido mais 

intensa do que o espessamento da camada de óxido.  

A limpeza  das amostras com plasma de ar, antes do tratamento eletroquímico, 

contribuiu para a obtenção de nanoestruturas mais definidas e resultados reprodutíveis. 
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  (a)      (b) 

 

  (c) 

Figura 27: Imagens obtidas por AFM das amostras após limpeza por Plasma de Ar e tratamento 

eletroquímico. (a) Lixada, (b) Trat. Eletroq. 4 min, (c) Trat. Eletroq. 12 min. 

 

A partir dos resultados de XPS tanto para a amostra tratada eletroquimicamente por 

4 minutos (Figura 28) e 12 minutos (Figura 29), foi possível identificar a presença de 

oxigenio (O1s), isso indica que durante o tratamento eletroquímico houve a formação de 

óxido independente do maior ou menor tempo de tratamento eletroquímico. 

A partir da Tabela 6 é possivel observar que na amostra tratada eletroquimicamente 

por 4 minutos, a % de oxigênio atômico foi maior do que na amostra tratada 

eletroquimicamente por 12 minutos. Isso pode estar relacionado com a % atômica de 

titânio disponível sobre a superficie, indicando que quanto mais titânio disponivel houver, 

mais óxido foi formado sobre a superfície, aumentando consequentemente a quantidade de 

oxigênio. 

A partir da Tabela 6 é possivel observar que a amostra tratada eletroquimicamente 

por 12 minutos apresentou uma maior quantidade de C1s do que na amostra tratada 
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eletroquimicamente por 4 minutos, essa quantidade de carbono está relacionada com a 

quantidade de flúor que também foi maior para a amostra tratada eletroquimicamente por 

12 minutos. Acredita-se que essa relação direta da quantidade de carbono e de flúor esteja 

associada a presença de ligação C-F como pode ser visto na Figura 30 (a) para a amostra 

tratada eletroquimicamente por 4 minutos e na Figura 31 (a) para a amostra tratada 

eletroquimicamente por 12 minutos. A identificação de elementos como C1s e F1s no 

espectro de XPS para ambas as amostras tratadas eletroquimicamente pode ser proveniente 

da composição do eletrólito utilizado para a obtenção das nanoestruturas, o qual era 

composto por ácido fluoridrico, ácido sulfúrico e glicerina. 

Conforme Figura 30 (a) é possivel ver a presença de um pico característico de CF3 

em 292,8 eV para a amostra tratada eletroquimicamente por 4 minutos, enquanto que para 

a amostra tratada eletroquimicamente por 12 minutos esse pico não aparece, conforme 

Figura 31 (a). Esse comportamento pode estar relacionado com o fato de que na amostra 

tratada eletroquimicamente por 4 minutos prevaleceu a dissolução anódica (Figura 27 (b), 

fazendo com que mais Ti2p esteja disponível na superfície (Tabela 6) para se complexar 

com o F, formando o complexo [TiF6] solúvel em água. Conforme já mostrado por Albu et 

al. 2008 [72], uma vez que esse complexo é solúvel em água, a parte mais eletropositiva do 

complexo (Ti) tenderá a formar uma ligação com o oxigênio dos grupos hidroxilas da 

glicerina, deixando o flúor livre para se ligar ao carbono, promovendo a formação de 

compostos como o CF3. 

Para K. Cai et al. [228] a análise por XPS é uma técnica bastante sensível da 

superfície, a qual é capaz de promover ambas informações qualitativas e quantitativas 

sobre a presença de diferentes elementos na superfície. Cai et al. 2006 identificaram Ti2p1 

e Ti2p3 com energia de ligação entre 400 e 500 eV, os autores também identificaram óxido 

de titânio com energia de ligação de 531 eV. Além desses elementos, os autores 

identificaram a presença de carbono, provavelmente proveniente da contaminação da 

superfície as quais foram expostas ao ar antes da análise por XPS; além disso foram 

identificadas espécies de carbono na forma de carbonatos (C=O), cuja energia de ligação 

foi de 288,9 eV. Segundo M. Winkelmann et al. [229] e H. K. Jang et al. [230] a 

contaminação da superfície por hidrocarbonetos é um processo inevitável, e a adsorção 

ocorre espontaneamente a partir do ar ambiente. 

J. H. Park et al. [113] realizaram tratamento superficial de titânio com acetona e 

solução de ácido nítrico, ácido fluorídrico e fluoreto de amônio identificando por análise de 

XPS a presença de C, O, Ti e N, além de traços de S (0,8% At.). Posteriormente as 
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amostras foram limpas com acetona, isopropanol e etanol e descobriram por análise de 

XPS que a percentagem de C e N foram reduzidas e a percentagem de Ti e O sobre a 

superficie aumentou. Além disso, esses mesmos autores realizaram algumas análises da 

superfície do titânio por XPS após métodos de esterilização por radiação gama, autoclave, 

luz UV e plasma de oxigênio descobrindo que todos os métodos foram eficientes na 

remoção de contaminantes orgânicos. 

A. Bismarck et al. [231] colocaram em contato HF com fibras de carbono através 

do processo de fluoração e por análise de XPS identificaram um pico de CF no espectro de 

C1s em 285,5 eV, indo de acordo com o que está apresentado na Figura 30 (a) e Figura 31 

(a). Além disso esses mesmos autores também apresentaram um pico referente a CF3 em 

292,8 eV, o que  também foi observado no presente trabalho (Figura 31(a). G. Nasé et al. 

[232] salientaram que a ligação C-F e os níveis de F1s e C1s não dependem somente da 

natureza da ligação, mas também do número de átomos de F disponíveis a se ligarem aos 

átomos de C, do ambiente químico do grupo CF e da estrutura e conformação do átomo de 

C no material fluorado. 

 G. Hopfengärtner et al. [233] realizaram um estudo sobre a técnica de XPS para 

determinandos elementos químicos, dentre eles o vanádio e mostraram que V2p3/2 

normalmente apresenta um pico característico em 516,2 eV, os autores fizeram referência 

desse pico como sendo V6O13, porém os resultados apresentados nesse trabalho não 

indicam a presença de vanádio (Figura 28 e Figura 29). Isso está  provavelmente  associado 

ao fato de que o óxido de titânio que recobre a superfície da liga Ti6Al4V dificulta a 

detecção de tudo que esteja abaixo dele, uma vez que análise por XPS é uma técnica que 

atinge normalmente 2 camadas atômicas, e isso não é suficiente para ver outros elementos 

que estejam abaixo dessa camada. O pico que aparece em 516,2 eV não foi identificado 

como vanádio pela análise de XPS, isso não quer dizer que não exista óxido de vanádio, 

ele simplesmente não foi identificado; esse pico pode ser um efeito secundário, um elétron 

Auger, isso porque nos mesmos espectros apresentados na Figura 28 e Figura 29 o pico do 

N e do Al aparecem e eles são bem menores do que em 516,2 eV equivalente ao que seria 

o pico de óxido de vanádio. 

L. Z. Zhao et al. [234] atribuem a energia de ligação do V2p3/2 em 516,5 eV para 

vanádio com número de oxidação +5. S. L. T. Anderson [235] em seu estudo mostrou por 

análise de XPS a energia de ligação para o V2p3/2 com seus respectivos óxidos: 516,6 eV 

V2O5, 516,3 eV V6O13, 515,7 eV VO2, 515,6 eV V2O4 e 515,4 eV V2O3. Segundo R. J. D. 

Tilley et al. [236] o óxido V6O13 surge a partir do óxido V2O5 quando este sofre algum 
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aquecimento a partir de uma sistema de vácuo. S. L. T. Anderson 1979 [235] destacou que 

há uma diferença energética pequena de somente 0,3 eV entre os sinais V2p3/2 do V6O13 e 

V2O5. 

 H. Habazaki et al. [237] mostraram em seu estudo por analise de XPS a presença de 

fluoreto nas paredes dos nanotubos de TiO2 após realizar a anodização de Ti puro em 

fluoreto de amônio. P. C. Jorge et al. [238] identificaram a presença de vanádio, ferro e 

traços de fluoreto em nanotubos de Ti-6Al-4V após anodização em ácido fluorídrico e 

sulfúrico. 

 

 

Tabela 6: % Atômico de cada elementos obtido a partir dos resultados de XPS das amostras tratadas 

eletroquimicamente por 4 e 12 minutos, 25V e 7°C. 

Elementos (% At.) Trat. Eletroq.4 minutos Trat. Eletroq.12 minutos 

O1s 40,23 35,37 

C1s 41,30 49,11 

F1s 0,33 0,62 

Ti2p 12,48 9,63 

Al2p 2,56 2,01 
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Figura 28: Espectro de XPS da superfície de Ti6Al4V tratada eletroquimicamente por 4 minutos, a 25V e 

7°C. 
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Figura 29: Espectro de XPS da superfície de Ti6Al4V tratada eletroquimicamente por 12 minutos, a 25V e 

7°C. 
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(a)      (b) 

Figura 30: Picos do espectro de XPS após tratamento eletroquimico por 4 minutos, a 25V e 7°C. (a) C1s, (b) 

O1s. 
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(c) 

Figura 30 (continuação): Picos do espectro de XPS após tratamento eletroquimico por 4 minutos, a 25V e 

7°C. (c) Ti 2p. 
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Figura 31: Picos do espectro de XPS após tratamento eletroquimico por 12 minutos, a 25V e 7°C. (a) C1s, 

(b) O1s, (c) Ti 2p. 
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 Na Tabela 7 estão apresentados os resultados de rugosidade nanométrica, sendo 

observado que para as amostras somente lixadas os valores de rugosidade nanométrica 

foram maiores (Ra = 16 nm) do que aqueles observados para  as amostras tratadas 

eletroquimicamente por 4 e 12 minutos (Ra ≈ 5 nm).  

Em relação aos valores de rugosidade micrométrica (Tabela 8) não foi observado 

diferença significativa entre os valores de rugosidade média (Ra) para todos os sistemas 

estudados, ficando os valores  na ordem de 0,1 a 0,2 µm.  As amostras tratadas 

eletroquimicamente por 4 e 12 minutos apresentaram um pequeno aumento da rugosidade 

micrométrica comparado as amostras somente lixadas. Esse aumento da rugosidade pode 

ter sido devido pelo tratamento eletroquímico realizado, o qual realizou modificações 

superficiais devido à dissolução anódica ou espessamento da camada de óxido. 

 L. Chou et al. [239] e M. Jayaraman et al. [240] avaliaram a topografia da 

superfície de discos de titânio em relação a morfologia celular e descobriram que naquelas 

superfícies mais rugosas, as células adquiriram uma morfologia mais alongada e 

polarizada. Este tipo de morfologia tende a favorecer a síntese de proteínas, e 

consequentemente favorecer a adesão, proliferação e diferenciação celular. Segundo A. L. 

Mescher [241], uma célula com morfologia polarizada é aquela que tem seu núcleo e suas 

estruturas celulares localizadas na sua base. 

Conforme mostrado por T. S. N. Silva et al. [242] o aumento da rugosidade média 

Ra (em torno de 0,5 µm) acelerou a diferenciação de células mesenquimais em meio 

osteogênico, mas não apresentou nenhum efeito positivo sobre a proliferação celular. K. T. 

Bowers et al. [243], J. C. Keller et al. [244] e S. Ozawa et al. [245] têm comentado de que 

o aumento da rugosidade do implante proveniente de processos de texturização podem 

melhorar a adesão e proliferação celular. M. Diniz et al. [246] descobriram que 

osteoblastos apresentam uma boa afinidade por superfícies com rugosidade média (Ra) 

próximo de 0,5 µm. 

D. Buser et al. [247] realizaram estudos com animais e mostraram que implantes de 

Ti com maior rugosidade aumentam o contato osso-implante. X. Zhu et al. [248] 

observaram a partir do crescimento de osteoblastos em superfícies de Ti que superfícies 

com menor rugosidade micrométrica tiveram poucas extensões citoplasmáticas, 

comparativamente às superfícies com uma rugosidade micro e submicrométrica. Isso 

mostra que células não somente sentem a direção da topografia do substrato, como também 

respondem as irregularidades presentes na morfologia. C. M. Di et al. [249] estudaram o 
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efeito da topografia de superfície de titânio em células epiteliais após serem limpas 3 vezes 

em banho ultrassônico em água pura por 10 minutos cada limpeza, posteriormente os 

autores realizaram a limpeza em ultrassom com solução 2% livre de fosfato por 20 minutos 

(2x) e então banho ultrassônico em acetona por 20 minutos (2x). Os autores sugeriram que 

esse comportamento está relacionado com uma propriedade geral de interação das células 

com a microarquitetura das superfícies. Os estudos indicaram que a rugosidade 

nanométrica muda a maneira como as células interagem com a superfície, alterando 

também a morfologia da célula, a força de adesão e proliferação. 

D. D. Deligianni et al. [250] reportaram que células de medula óssea humana 

detectaram mudanças a partir da rugosidade de Ti6Al4V após limpeza em álcool em 

ultrassom por 10 minutos e lavagem com água deionizada, os resultados indicaram valores 

de rugosidade na faixa de 0,49 a 0,87 µm o que resultou num aumento da adesão celular 

com o aumento da rugosidade micrométrica. 

K. Cai et al. [228] têm mostrado que superfícies texturizadas em nanoescala 

parecem ter pouco efeito ou quase nenhum efeito sobre a adsorção de proteínas e 

proliferação celular. Enquanto P. Raz et al. [251] mostraram que superfícies com 

microrugosidade adsorvem mais fibronectinas do que superfícies mecanicamente polidas e 

de menor rugosidade micrométrica; esse mesmo autor acredita que o ambiente celular não 

é determinado somente por uma característica da superfície, mas é uma resposta pela 

combinação de diferentes propriedades superficiais. 

I. Abrahamsson et al. [252] mostraram que superfícies rugosas permitiram um 

aumento da osseointegração, enquanto que T. Berglundh et al. [253] destacaram que 

superfícies rugosas (Ra ≈ 2,29 µm) facilitaram a estabilidade do trombo de sangue durante 

a fase inicial de cicatrização, promovendo uma reosseointegração. Esse mesmo autor 

destacou que superfícies rugosas tendem a diminuir o risco de peri-implantite. Segundo J. 

A. M. Damé [254] explicou que a peri-implantite é o acúmulo de biofilme bacteriano ao 

redor do implante, induzindo alterações superficiais que dificultam a osseointegração. 

 

Tabela 7: Valores da  rugosidade obtidas em escala nanométrica. 

Sistemas Ra (nm) Rz (nm) 

Lixada 16 ± 0,4 48 ± 0,2 

Trat. Eletroq. 4 min 5 ± 0,2 21 ± 1 

Trat. Eletroq. 12 min 6 ± 1 16 ± 2 
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Tabela 8: Valores da  rugosidade obtidas em escala micrométrica. 

Sistemas Ra (µm) Rz (µm) 

Lixada 0,1 ± 0,002 0,5 ± 0,02 

Trat. Eletroq. 4 min 0,2 ± 0,01 1,5 ± 0,2 

Trat. Eletroq. 12 min 0,2 ± 0,03 1,7 ± 0,1 

 

Os valores de ângulo de contato em DMEM e H2O estão apresentadas na Tabela 9 

para todos os sistemas avaliados. A partir desses resultados é possível observar baixos 

valores de ângulo de contato para as amostras tratadas eletroquimicamente por 4 minutos 

comparado as amostras tratadas eletroquimicamente por 12 minutos e amostras lixadas 

tanto em DMEM como em H2O. A diminuição do ângulo de contato para as amostras 

tratadas eletroquimicamente por 4 minutos pode ter sido influenciada pela dissolução 

anódica predominantemente em relação à formação e espessamento da  camada de óxido  

observada para  a amostra tratada eletroquimicamente por 12 minutos. 

É possivel também observar  que os valores dos  ângulos de contato para  essas 

amostras que foram  limpas  com plasma de ar (Tabela 9) são menores do que aqueles 

obtidos para as mesmas amostras que foram limpas com etanol (Tabela 12). Isso indica que 

a limpeza com  etanol deixa  espécies adsorvidas na  superficie, as quais tornam as 

superficies mais hidrofóbicas mascarando o efeito da composição da superficie sobre a 

molhabilidade superficial (Tabela 6). 

 

Tabela 9: Medidas do ângulo de contato em DMEM e H2O (amostras limpas com plasma de ar antes da 

medida). 

Sistemas DMEM (°) H2O (°) 

Lixada 83 ± 0,3 70 ± 3 

Trat. Eletroq. 4 min 58 ± 1 40 ± 2 

Trat. Eletroq. 12 min 75 ± 4 47 ± 0,4 

 

R. A. Gittens et al. [255] mostraram que modificações na superficie do titânio 

podem melhorar suas propriedades hidrofílicas pela mudança da química da superfície. M. 

P. Coutinho [256] estudou a influência de tratamentos superficiais sobre a molhabilidade, e 

observaram que o titânio tratado com anodização apresentou baixa rugosidade e mais 

baixos valores de ângulo de contato do que a superfície de titânio polida. 

R. Narayanan et al. 2009 [257] estudaram superficies de titânio após imersão em 

HNO3, HF e H2O, com posterior anodização obteve-se nanotubos de TiO2 observando 
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valores de ângulo de contato entre 70–80°, os quais contribuiram para uma melhora nos 

resultados de viabilidade celular. 

C. C. Rex et al. [258] estudaram o efeito da rugosidade nanométrica de Ti6Al4V 

sobre o crscimento de fibroblastos. As amostras antes dos testes com células foram limpas 

em banho ultrassônico com 95% de etanol e limpeza em água deionizada por 3 vezes, 

posteriormente as amostras foram esterilizadas em autoclave a 121°C e 30 minutos. Os 

resultados indicaram que a rugosidade nanométrica muda a molhabilidade e a adesão 

celular, dos quais apareceram mais fortemente influenciados por uma superfície mais 

rugosa. Os resultados deles confirmaram que células cultivadas por 3 dias sobre uma 

superficie mais rugosa tiveram um bom resultado de espraiamento do que naquelas 

superficies de menor rugosidade. 

Nas Figura 32 (a,b), Figura 33 (c,d,e) estão apresentados os resultados de MEV-

FEG referentes às amostras tratadas eletroquimicamente por 4 e 12 minutos 

respectivamente. Como já  havia  sido observado a partir das imagens obtidas por AFM 

(Figura 27 (b)), nas amostras tratadas eletroquimicamente por  4 minutos (Figura 32 (a,b)) 

a presença de nanoestruturas na superfície é mais nítida do que  na amostra tratada 

eletroquimicamente por 12 minutos (Figura 33 (c,d,e)) devido ao  espessamento da camada 

de óxido que ocorre na última. 

Nas imagens obtidas de mapeamento da composição química (Figura 34 (c) e 

Figura 35(c), observa-se o sinal intenso do vanádio (estabilizador da fase β) em alguns dos 

grãos para ambos os tratamentos eletroquímicos. Segundo F. Habashi [259] ligas de 

titanio, tais como Ti6Al4V possuem uma fase β, a qual é estabilizada predominantemente 

por elementos de liga como molibdênio, silício, vanádio, ferro, cromo, cobre e paládio, 

enquanto o Al estabiliza a fase α [260], 

Conforme mostrado anteriormente (Figura 12 e Figura 13)  a microestrutura das 

amostras de Ti6Al4V estudadas nesse trabalho apresentam grãos da fase β e grãos da fase 

α. Observa-se para a amostra tratada eletroquimicamente por 4 minutos (Figura 32 (a) que 

a dissolução para a formação das nanoestruturas ocorre de forma mais intensa na fase α do 

que na fase β. Enquanto, na amostra tratada eletroquimicamente por 12 minutos não foi 

observada, aparentemente uma  diferença de intensidade de dissolução para fase α em 

relação à fase β (Figura 33(d)). 

Além disso, na amostra tratada eletroquimicamente por 4 minutos é possivel 

visualizar a formação de nanoestruturas no contorno da fase β, conforme indicado na 

Figura 32 (a). Isso pode ser um indicativo de que o processo de dissolução anódica e 
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formação das nanoestruturas além de prevalecer por toda a superfície em menores tempos 

de tratamento eletroquímico, também ocorreu no contorno de grão (região mais ativa). 

 

 

  

   (a)      (b) 

Figura 32: Imagens obtidas por  MEV-FEG das amostras tratadas eletroquimicamente a 25V, tempo de 4 

minutos a 7°C. 

 

 

   

   (c)      (d) 

Figura 33: Imagen MEV-FEG das amostras tratadas eletroquimicamente a 25V, tempo de 12 minutos a 7°C. 

Região com espessamento da camada de óxido. 

Dissolução dentro da 

fase β similar a 

dissolução na fase α 

Nanoestruturas 

na interface 

fase β e fase α 

Dissolução menos intensa 

no interior da fase β 

Dissolução mais 

intensa na fase α 

Fase α 

Fase β 
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   (e) 

Figura 33 (continuação): Imagen MEV-FEG das amostras tratadas eletroquimicamente a 25V, tempo de 12 

minutos a 7°C. 

 

  
(a)     (b) 

Figura 34: Imagens obtidas por MEV-EDS da amostra tratada eletroquimicamente a 25V, tempo de 4 

minutos a 7°C: a) imagem obtida por eletrons secundários; b) mapeamento do elemento Ti. 

 

Região com espessamento 

da camada de óxido 
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(c)     (d) 

Figura 34 (continuação): Imagens  obtidas por MEV-EDS da amostra tratada eletroquimicamente a 25V, 

tempo de 4 minutos a 7°C: c) mapeamento do elemento V e d) mapeamento do elemento Al. 

 

  

  (a)      (b) 

Figura 35: Imagens obtidas por MEV-EDS da amostra tratada eletroquimicamente a 25V, tempo de 12 

minutos a 7°C: a) imagem obtida por eletrons  secundários; b) mapeamento do elemento Ti. 

 

Vanádio 

predominantemente 

na fase β 
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  (c)      (d) 

Figura 35 (continuação): Imagens obtidas por MEV-EDS da amostra tratada eletroquimicamente a 25V, 

tempo de 12 minutos a 7°C: c) mapeamento do elemento V e d) mapeamento do elemento Al  

 

5.2.1 Conclusões Parciais 

A limpeza das amostras, antes do tratamento eletroquímico, por plasma de ar 

contribuiu para a formação de nanoestruturas mais definidas.  

Entre as amostras tratadas eletroquimicamente não foi identificada diferença entre 

os valores rugosidade em escala nanométrica ou micrométrica. Ainda que, a amostra 

tratada por 4 minutos apresentasse uma estrutura evidenciando o favorecimento  da 

dissolução anódica e a amostra tratada por 12 minutos evidenciasse o espessamento de 

uma camada de óxido.  

Contudo, as amostras tratadas eletroquimicamente por 4 minutos apresentaram 

menores valores de ângulo de contato, que nesse caso, deve estar associado à composição 

química  superficial. A partir dos  resultados obtidos por análise de XPS , observou-se que 

tanto as amostras tratadas eletroquimicamente por 4 minutos como aquelas tratadas por 12 

minutos apresentaram a formação de óxido de titânio. Contudo a amostra tratada 

eletroquimicamente por 12 minutos  apresentou uma  maior quantidade de  carbono e  flúor 

na superfície. 

A amostra tratada eletroquimicamente por 4 minutos apresentou dissolução de 

forma mais intensa na fase α, do que na fase β. Isso não foi observado para a amostra 

tratada eletroquimicamente por 12 minutos a qual apresentou, aparentemente,  dissolução 

com  mesma intensidade nas duas  fases. 

Vanádio 

predominantemente 

na fase β 
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A limpeza por plasma de ar permitiu observar a diferença quanto à molhabilidade 

das superficies das amostras tratadas eletroquimicamente por 4 minutos em  relação 

aquelas tratadas por 12 minutos. Essa diferença que não havia sido observado para 

amostras  limpas com etanol. Isso evidencia que  a limpeza por plasma de ar  promoveu  a 

remoção de espécies que poderiam estar adsorvidas na superfície mascarando o efeito da 

composição superficial sobre a molhabilidade. 
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5.3 Efeito dos métodos de esterilização sobre a morfologia de superfícies 

nanoestruturadas de Ti6Al4V. 

Nesse item serão apresentados os resultados da avaliação dos métodos de 

esterilização: Etanol+PBS, Autoclave e Plasma de Ar, sobre a superficie nanoestruturada 

proveniente do tratamento eletroquimico por 4 minutos. Esses métodos de esterilização, 

principalmente  os  dois primeiros, têm sido amplamente  utilizados  em  estudos 

mencionados na literatura.  Contudo, evidências de  alterações das superfícies  submetidas 

a esses  tratamentos  tem  sido relatadas. 

A amostra 4 foi utilizada para essa avaliação por apresentar uma  nanoestrutura 

bem definida. 

No presente  trabalho, as superfícies após esterilização, foram caraterizadas por 

microscopia de força atômica. Avaliou-se a  rugosidade em  escala nanométrica e 

micrométrica, e foram realizadas medidas  do ângulo de contato para avaliar a 

molhabilidade antes e após métodos de esterilização. 

 Na Figura 36(a) está apresentada a imagem obtida  por AFM  da amostra tratada 

eletroquimicamente por 4 minutos, 25 V a 7°C antes da esterilização. É  possivel observar, 

antes do processo de esterilização que a amostra apresenta a formação de nanoestrutura  

bem  definidas em toda a área analisada. 

 Após a realização dos métodos de esterilização é possivel observar uma alteração 

importante da morfologia da superficie para as amostras esterilizadas com  Etanol+PBS 

(Figura 36c) e por Autoclave (Figura 36d). No entanto,  a amostra esterilizada por Plasma 

de Ar  (Figura 36b) não apresentou  mudança em relação à  morfologia inicial da amostra 

Figura 36(a). 

I. Junkar et al. [96] já haviam observado a destruição de nanotubos de TiO2 e 

alterações morfológicas após esterilização por autoclave. Esses mesmos autores 

perceberam após esterilização por luz UV (comprimento de onde de 253,7 nm, distância da 

fonte de luz de 40 cm, lâmpada Philip de 36W) um leve rompimento dos nanotubos de 

titânio, ocasionando uma desordenação da estrutura nanotubular. Enquanto que um intacta 

estrutura nanotubular foi observada depois da esterilização por plasma de oxigênio (Fonte 

geradora RF, frequência de 13,56 MHz, potência de saída de 200 W, pressão de 75 Pascal 

e tempo de 60 segundos). 

 A. Lamberti et al. [261] sugerem que a destruiçao de nanotubos de TiO2 em 

autoclave a úmido pode estar relacionado ao efeito combinado da umidade e da elevada 

temperatura (127°C-134°C) provenientes do vapor da esterilização, o qual induz a 
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cristalização dos nanotubos de TiO2 resultando numa alteração morfológica. D. Wang et al. 

[262] têm discutido os mecanismos propostos para o vapor de água e cristalização de água 

causando modificações na morfologia de nanotubos. Para A. Lamberti et al. as mudanças 

observadas na morfologia superficial de nanotubo pode estar associado a combinação de 

efeitos do vapor d’agua e da temperatura utilizada durante o processo de esterilização. 

Segundo A. Lamberti et al. [261] e J. Yu et al. [263] moléculas do vapor d’agua 

proveniente do processo de esterilização interagem com as paredes dos nanotubos de TiO2 

amorfo e condensam como água quente agindo com um catalisador que irá favorecer o 

rearranjo de TiO2 em TiO6
2- octaedro. Para R. Wang et al. [264] a destruição de nanotubos 

de TiO2 pode também estar relacionada a presença de íons F- que evaporam da superfície 

dos nanotubos devido a alta temperatura utilizada no processo de esterilização. Segundo 

M. Kulmarni et al. [265] e M. Kulkarni et al. [266] esses íons F- provém dos eletrólitos 

utilizados para produção de nanotubos por anodização e normalmente se encontram em 

baixa concentração na superfície dos nanotubos. 

 E. Gossla et al. [267] avaliaram a citocompatibilidade de amostras de chitosana 

obtidas por aglomeração eletrostática após esterilização por autoclave (121°C, 20 min), 

etanol 70%, radiação γ (maior do que 25 KGy, 60Co) e dióxido de carbono supercrítico 

(0,25% água, 0,15% peróxido de hidrogênio e 0,5 % anidrido acético, 38°C, 8,5 Mpa, 5 

minutos, 15 minutos, 30 minutos e 45 minutos). Para todos os métodos de esterilização foi 

observada uma diminuição da viabilidade celular com o passar do tempo, além disso, os 

autores mostram que o método de esterilização por etanol 70% e CO2 supercrítico foram os 

métodos em que a viabilidade celular apresentou maior variação, em consequencia 

provavelmente das alterações morfológicas ocasionadas por esses métodos. Esses mesmos 

autores salientam que métodos de esterilização podem afetar nas propriedades biológicas, 

mecânicas, químicas e físicas dos materiais e que escolher o método adequado para realizar 

a esterilização deve ser baseado no tipo de material que se pretende trabalhar. Além disso, 

os autores observaram que todos os métodos de esterilização diminuiram a módulo de 

Young das amostras de chitosana e que a esterilização por autoclave ocasionou uma 

mudança na coloração das amostras. 

Para C. Wen [268] o método de esterilização por plasma de oxigênio não apresenta 

mudanças na morfologia dos nanotubos, já que durante a esterilização a temperatura é 

baixa na superfície e não há moléculas de água (vapor) envolvido, isso faz com que ocorra 

uma diminuição das chances do fluoreto evaporar e induzir os nanotubos a 

cristalização/modificação. 
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C. Giai et al. [269] realizaram um estudo envolvendo a eficiência dos métodos de 

esterilização por calor à seco (170°C por 3 horas), etanol (solução de etanol a 75 vol.% por 

15 ou 18 horas) e glutaraldeído 2% vol. por 15 horas em amostras de aço carbono. Os 

autores salientaram que a esterilização em metais não deve alterar a superfície, e nem 

afetar na susceptibilidade do metal na corrosão, mas ao mesmo tempo deve continuar 

atuando na desativação da atividade biológica. 

 

 

  
(a)      (b) 

  
(c)      (d) 

Figura 36: Imagens bidimensionais obtidas por AFM das amostras tratadas eletroquimicamente por 4 

minutos: (a) Antes dos processo de esterilização, (b) Esterilizada por Plasma de Ar, c) Esterilizada em 

Etanol+PBS, (d) Esterilizada por Autoclave. 
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   (a)     (b) 

   
   (c)     (d) 

Figura 37: Imagens tridimensionais obtidas por AFM das amostras tratadas eletroquimicamente por 4 

minutos após os métodos de esterilização. (a) Antes dos métodos de esterilização, (b) Esterilização por 

Plasma de Ar, (c) Esterilização por Etanol+PBS, (d) Esterilização por Autoclave. 

 

Partindo de que o método de esterilização por Etanol+PBS e Autoclave foram os 

métodos de esterilização que alteraram a morfologia nanométrica das amostras tratadas 

eletroquimicamente por 4 minutos, nota-se que o efeito sobre os valores de rugosidade 

nanométrica (Ra) (Tabela 10) foi maior para as amostras esterilizadas por Etanol+PBS. 

Enquanto a amostra esterilizada por autoclave apresentou uma  pequena alteração na 

rugosidade nanométrica. Para as amostras esterilizadas por Plasma de Ar não foi 

identificada diferença ou alteração nos valores de rugosidade em escala nanométrica  após 

esterilização. 

No entanto, segundo J. H. Park et al. [113] o processo de esterilização por plasma 

(PDC-32G, Harrick Plasma, 2 minutos) pode eventualmente causar um leve aumento da 

rugosidade micrométrica e modificar a atividade da superfície devido a ação do oxigênio 

proveniente do plasma. Contudo, no presente trabalho, com relação a rugosidade 
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micrométrica (Tabela 11), não foi observada uma diferença importante para as amostras 

analisadas antes e após o processo  de esterilização, independentemente do processo de 

esterilização empregado. Isso mostra que as alterações ocasionadas pelos processo de 

esterilização  estudados são evidenciadas  apenas em escala nanométrica. 

 

Tabela 10: Medidas de rugosidade  em escala nanométrica para as amostras de Ti6Al4V tratadas 

eletroquimicamente por 4 min, 25V, 7ºC. 

  Ra (nm) Rz (nm) 

Antes da esterilização 5 ± 0,2 21 ± 1 

 Plasma de Ar 6 ± 1 23 ± 4 

Após 

esterilização 
Etanol+PBS 11 ± 1 29 ± 4 

 Autoclave 10 ± 4 34 ± 19 

 

 

Tabela 11: Medidas de rugosidade  em escala micrométrica para as  amostras de Ti6Al4V tratadas 

eletroquimicamente por 4 min, 25V, 7ºC. 

  Ra (µm) Rz (µm) 

Antes da esterilização 0,2 ± 0,01 1,5 ± 0,2 

 

Após 

esterilização 

 

Plasma de Ar 0,2 ± 0,01 1,3 ± 0,1 

Etanol+PBS 0,1 ± 0,01 1,1 ± 0,1 

Autoclave 0,2 ± 0,02 1,4 ± 0,1 

 

 

 Na Tabela 12 e Figura 38 estão apresentados os valores de  ângulo de contato 

empregando como solução DMEM.  

É possível verificar que os métodos de esterilização por Etanol+PBS e por 

Autoclave (Tabela 12 e Figura 38) apresentaram maiores valores de ângulo de contato do 

que a superfície esterilizada por Plasma de Ar. Esse comportamento mais hidrofóbico, está  

provavelmente associado às alterações morfológicas ocorridas nas superfícies (Figura 

36(c,d)) em consequência da adsorção e/ou deposição de material. 

Além disso, evidencia-se que o método de esterilização por Plasma de Ar tende a 

tornar a superfície mais hidrofílica, como pode-se observar inclusive para a amostra que 

não sofreu processo  de esterilização, a qual apresentou um ângulo de  contato maior do 

que a amostra  esterilizada  por Plasma de Ar. 

Esse efeito do método de esterilização por Plasma de ar está provavelmente 

associado à remoção de moléculas apolares presentes no ar do ambiente que são 
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inevitavelmente adsorvidas na superfície metálica da liga Ti6Al4V. Além disso, esse  

método não ocasiona alterações morfológicas sobre as superfícies após esterilização, 

conforme pode ser visto na Figura 36(b). 

 
Tabela 12: Medidas de ângulo de contato para a amostra tratada eletroquimicamente por 4 minutos em 

DMEM e H2O antes e após os métodos de esterilização. 

 Esterilização DMEM (°) H2O (°) 

Antes da esterilização 70 ± 0,1 71 ± 0,1 

Após 

esterilização 

Plasma de Ar 29 ± 2 31 ± 2 

Etanol+PBS 41 ± 1 56 ± 1 

Autoclave 57 ± 3 77 ± 2 
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Figura 38: Medidas de ângulo de contato em DMEM antes e após os métodos de esterilização. 

 

D. E. MacDonald et al. [270] realizaram processos de limpeza com álcool (butanol 

e água na relação volume de 9:1 em banho ultrassônico, a temperatura ambiente por 30 

minutos, posteriormente limpas em etanol absoluto e lavadas duas vezes em água 

destilada) em superfícies de titânio e encontraram um aumento da hidrofobicidade da 

superficie; esse mesmo comportamento mais hidrofóbico foi encontrado por P. J. Vezeau 

et al. [271] e A. P. Serro et al. [272] após esterilização por Autoclave (121°C, 15 minutos, 

60 W) em implantes de titânio. Y. Wang et al. [273] observaram que durante o crescimento 

celular, as células apresentaram poucas e não alongadas extensões citoplasmáticas 
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(filopodia) sobre aquelas superfícies de titânio que foram esterilizadas em autoclave, 

indicando uma baixa força de interação das células com a superfície. 

Segundo M. E. Schrader [274] o aumento da molhabilidade favorece o aumento da 

interação entre a superfície do implante e o ambiente biológico. R. E. Baier et al. [275] 

mostraram que uma camada de células aparece mais facilmente sobre uma superfície de 

titânio com caráter hidrofílico, apresentando ao mesmo tempo uma forte adesão celular. 

Para T. A. Hurbett et al. [276] a hidrofilicidade da superfície é um fator 

determinante na biocompatibilidade de biomateriais. C. Eriksson et al. [277] salientaram 

que quando implantes com elevada hidrofilicidade são implantados no osso, a taxa de 

formação de osso é aumentada, contribuindo ao mesmo tempo para a maturação e 

diferenciação de células ósseas. D. Buser et al. [278] destacaram que uma superfície 

hidrofílica promove a mineralização do osso, contribuindo potencialmente para uma rápida 

osteointegração e carregamento precoce do osso. 

I. Junkar et al. [96] avaliaram quatro métodos de esterilização (autoclave, luz UV, 

plasma por peróxido de hidrogênio e plasma por oxigênio) em nanotubos de TiO2 e não 

observaram influência sobre a molhabilidade de nanotubos de TiO2. Para A. Lamberti et al. 

[261] a diminuiçao do ângulo de contato de nanotubos de TiO2 após esterilização em 

autoclave (90°C, 240 minutos) pode estar relacionado a formação de defeitos superficiais 

que agem como sítios de adsorção de -OH. 

Para I. Junkar et al. [96] a esterilização por plasma de oxigênio em nanotubos de 

TiO2 ocasiona uma exposição da superfície por espécies reativas de oxigênio, as quais 

interagem com a superfície diminuindo a contaminação por hidrocarbonetos e formando 

uma densa camada de óxido TiO2. Porém é sabido que titânio exibe uma camada natural de 

TiO2 sobre a superfície, a qual é alterada após exposição do plasma por oxigênio. Para 

esses autores muitas das mudanças nas propriedades superficiais da camada de TiO2 pode 

ser atribuída as mudanças na química da superficie e na molhabilidade, propriedades das 

quais influenciam fortemente nos resultados de biocompatibilidade. Esses mesmos autores 

ainda salientam que tratamentos superficiais influenciam na camada de óxido, tornando-a 

mais densa, menos contaminada com hidrocarbonetos e mais hidrofílica. 

5.3.1 Conclusões Parciais 

 O método de esterilização por Autoclave e Etanol+PBS alteraram a morfologia 

nanométrica das amostras; enquanto que para a amostra esterilizada por Plasma de Ar não 

foi verificada mudança na morfologia após esterilização. O método de esterilização por 

Etanol+PBS e Autoclave aumentaram os valores de rugosidade média nanométrica, 
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enquanto que nas amostras esterilizadas por Plasma de Ar não houve alteração nos valores 

de rugosidade. 

 As alterações morfológicas ocasionadas pelos métodos de esterilização por 

Etanol+PBS e Autoclave contribuiram para o aumento nos valores de ângulo de contato. 

As amostras esterilizadas por Plasma de Ar promoveram um aumento da 

hidrofilicidade (diminuição do ângulo de contato) comparativamente à amostra não 

esterilizada, pois o  método de esterização por Plasma de Ar ocorre a remoção de 

moléculas apolares provenientes do ar do ambiente, as quais  são inevitavelmente 

adsorvidas na superfície. 
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5.4 Ensaio bacteriológico e micológico, determinação do potencial citotóxico, adesão e 

diferenciação celular para amostras esterilizadas por plasma de ar 

 Aqui serão apresentados os resultados dos testes de associação de biomateriais com 

células-tronco mesenquimais derivadas de medula óssea (BMMSCs) a partir do contato 

com os biomateriais esterilizados por plasma de ar (Ti puro, Ti6Al4V, Ti6Al4V tratado 

eletroquimicamente por 4 e 12 minutos). Tais resultados são provenientes do ensaio 

bacteriológico e micológico, potencial citotóxico, adesão celular, diferenciação celular a 

partir do crescimento celular em meio osteogênico e medida de deposição de cálcio 

(deposição de matriz óssea). 

5.4.1 Ensaio Microbiológico 

 Como foi mostrado no item 5.3 dentre os métodos de esterilização empregados 

(Plasma de Ar, Etanol+PBS e Autoclave), o método de esterilização por Plasma de Ar foi o 

método que não alterou a morfologia das superficies tratadas eletroquimicamente por 4 

minutos, conforme imagens por AFM 2D conforme Figura 36(b); além de não alterar os 

valores de rugosidade nanométrica (Tabela 10) e rugosidade micrométrica (Tabela 11), 

tornando a superfície mais hidrofílica depois da esterilização; este método foi escolhido 

para os ensaios com bactérias (bacteriológico) e fungos ou leveduras (micológico).  

 Conforme já comentado anteriormente, os resultados dos testes bacteriológico e 

micológico mostraram que o método de esterilização por Plasma de Ar é eficiente, ou seja, 

esteriliza a superfície uma vez que não foi detectado a presença de bactérias ou 

fungos/leveduras na superfície após esterilização. 

 

5.4.2 Potencial citotóxico 

 A partir da Figura 39 os resultados de citotoxicidade para todos os sistemas 

mostraram que nenhum dos sistemas foi citotóxico aos 3 dias de ensaio (72 h), conforme 

norma ISO 10993-5:2009. Além das 72 h avaliadas conforme indicado pela norma, foi 

realizado um estudo de até 7 e 14 dias cuja proposta foi conhecer o comportamento dos 

sistemas frente a um tempo maior de contato das células com os biomateriais. Aos 14 dias 

de contato dos biomateriais, o titânio puro foi o único biomaterial que mostrou tendência a 

apresentar comportamento citotóxico. Esse comportamento pode estar relacionado à 

presença de partículas presentes na superficie provenientes do lixamento mecânico, 

diminuindo a viabilidade celular e favorecendo o processo de apoptose, conforme ja 

indicado por M. L. Wang et al. [279]. 
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 E. V. Ortega et al. [280] estudaram a citotoxicidade de Ti6Al4V a partir de um 

processo de jateamento de areia por óxido de alumínio e por um processo de passivação 

em ácido nítrico em fibroblastos 929 de ratos e em fibroblastos humanos MRC-5, e não 

encontraram comportamento citotóxico frente às superfícies avaliadas. Os autores também 

mostraram que o Ti6Al4V não induziu efeitos mutagênicos quando em contato com E. 

coli. T. Rae [281] realizou a incubação de fibroblastos sinoviais humanos por 8 dias sobre 

Ti6Al4V mas não evidenciou citotoxicidade, além disso, não foi detectada a presença de 

quantidades de vanádio, titanio e alumínio dissolvidos a partir da liga. 

 A. C. L. Faria et al. [282] avaliaram o efeito citotóxico de Ti puro, Ti6Al4V e Ni-

Cr-Be por tratamento a plasma sob atmosfera em argônio e vácuo e tratamento por chama 

de oxigênio, e descobriram que somente o Ni-Cr-Be apresentou comportamento citotóxico 

sobre as células humanas de carcinoma epidermóide da cavidade bucal (SCC 9). 

 Segundo M. Esposito et al. [283] ligas como Ti6Al4V contém alumínio em sua 

composição, e segundo os autores isso faz com que uma camada de óxido de alumínio 

venha se formar sobre a superfície a qual pode exercer algum efeito citotóxico. Y. Okazaki 

et al. [284] estudaram o efeito citotóxico de vários íons metálicos em fibroblastos L929 e 

osteoblastos MC3T3-E1 não sendo encontrado efeito citotóxico em Ti, Zr, Sn, Nb e Ta; 

porém os íons de Al e V exibiram citotoxicidade a partir de concentrações acima ou igual 

0,2 ppm, o efeito citotóxico do Al foi mais pronunciado sobre as células em meios 

contendo quantidade de íons V abaixo de 0,03 ppm. 

 M. L. Wang et al. [279] mostraram que a diferenciação osteogênica de células-

tronco mesenquimais derivadas de estroma de medula humana foi prejudicada por 

partículas de titânio expostas sobre a superfície; reduzindo a viabilidade celular e 

proliferação. Os autores mostraram que a exposição de partículas de titânio provenientes 

de desgaste superficial comprometeram a viabilidade celular induzindo consequentemente 

à apoptose. Para M. L. Wang et al. [285] a exposição dessas partículas de titânio 

provenientes de algum tipo de desgaste superficial contribui para a diminuição da 

formação do osso e compromete a osseointegração na interface implante/osso. Após 24 h e 

72 h as células expostas a particulas de titânio exibiram elevados níveis de citotoxicidade; 

enquanto que em menores tempos de exposição (6h) as partículas não apresentaram efeito 

citotóxico. 

 Para M. L. Wang et al. [279] a composição do material, o tamanho da partícula, e o 

tempo de exposição são importantes parâmetros que influenciam na bioreatividade das 

células sobre a superfície. O aumento da citotoxicidade se relaciona com as partículas 
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expostas na superfície, causando inicialmente necrose devido ao trauma celular secundário 

como também causando aumento da taxa de apoptose, e consequente morte celular. 
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Figura 39: Citotoxicidade após 24h, 48h, 72h, 7 dias e 14 dias de exposição dos biomateriais. 

 

5.4.3 Adesão Celular e Osteogênese 

Na Figura 40 estão apresentados os resultados de adesão celular expressos em % de 

células aderidas sobre os biomateriais avaliados, observando-se que todos os biomateriais 

apresentaram adesão celular. As amostras somente lixadas de Ti6Al4V apresentaram maior 

adesão celular do que os outros biomateriais, mas que foram encontrados resultados 

semelhantes de adesão entre as amostras tratadas eletroquimicamente por 4 e 12 minutos. 

Na Figura 41 estão apresentados os resultados de viabilidade celular das BMMSCs 

em contato com os sistemas Ti puro lixado, Ti6Al4V lixado, Ti6Al4V tratado 

eletroquimicamente 4 minutos e Ti6Al4V tratado eletroquimicamente por 12 minutos após 

4 dias de cultivo. 

Esses resultados indicam que no sistema de amostras de Ti6Al4V tratada 

eletroquimicamente por 4 minutos as células apresentaram maior viabilidade celular do 

que nos outros biomateriais, esse aumento pode ter sido favorecido pela superficie 

nanoestruturada sem a presença de regiões com espessamento da camada de óxido, 

conforme pode ser visto na Figura 32 (a,b) e pelo fato dessa superfície ter sido esterilizada 
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por plasma de ar, o que contribuiu para o aumento da hidrofilicidade, conforme indicado 

na Tabela 9. 

S. Sista et al. [286] avaliaram a adesão de osteoblastos MC3T3-E1 proveniente de 

roedores sobre a liga de Ti-Zr e observaram que a adesão celular foi maior sobre aquelas 

superfícies com nanotubos e com maior rugosidade nanométrica do que naquelas 

superfícies somente polidas mecanicamente. 

E. B. Partida et al. [287] mostraram que a adesão e a viabilidade celular de 

osteoblastos foram aumentadas sobre as superfícies nanoestruturadas de Ti6Al4V, 

apresentando maior número de interconexões celulares e um aumento do número de 

filopodia celular ancorada sobre as nanoestruturas. M. S. Stan et al. [288] observaram um 

maior crescimento de osteoblastos G292 sobre nanotubos de TiO2 em Ti6Al4V quando 

comparado a liga Ti6Al7Nb anodizada. 
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Figura 40: Resultados de Adesão celular para todos os biomateriais avaliados. 
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Figura 41: Viabilidade celular de BMMSCs após 4 dias de contato com os biomateriais. 

 

 Nas Figura 42 até Figura 45 estão apresentadas as imagens de MEV dos 

biomateriais após adesão celular e cultivo por 4 dias. As imagens de MEV dos biomateriais 

Ti puro (Figura 42), Ti6Al4V lixado (Figura 43) e Ti6Al4V tratado eletroquimicamente 

por 12 minutos (Figura 44) que estão sendo apresentadas corroboram com os resultados 

apresentados de viabilidade celular (Figura 41), sendo possível visualizar pelas imagens de 

MEV a proliferação de células de geometria poligonal e a formação de uma matriz 

extracelular fragmentada. 

Conforme pode ser visualizado na amostra de Ti6Al4V somente lixada (Figura 43 

(f) as células apresentaram uma forma mais triangular; enquanto que para a amostra 

Ti6Al4V tratado eletroquimicamente por 12 minutos a forma das células foi mais 

arredondada Figura 44 (k). Esse comportamento vai de acordo com o que foi mostrado por 

D-Z. Cui et al. [289] os quais indicaram uma melhora na resposta de células osteoblásticas 

sobre a liga Ti-8Ta-3Nb, sendo que as células apresentaram uma geometria poligonal, com 

formas entre triangular e arredondada. 

Na amostra de Ti6Al4V tratada eletroquimicamente por 4 minutos Figura 45 (m,n) 

visualiza-se a formação de uma matriz extracelular íntegra sem regiões de fragmentação e 

rompimento das extensões citoplasmáticas. A formação dessa matriz extracelular é um dos 

indicativos de que as nanoestruturas obtidas aos 4 minutos de tratamento eletroquímico 

Figura 32 (a,b) contribuiram significativamente para a aderência das células na superfície, 

promovendo a proliferação celular e posterior formação da matriz extracelular. 
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Além disso, na Figura 42 (d) está indicado por uma seta o comportamento de 

aderência das células através da filopadia (extensões citoplasmáticas) nas ranhuras obtidas 

pelo lixamento mecânico do titânio. Isso mostra que a rugosidade contribuiu 

significativamente para a adesão e posterior proliferação celular. 

Apesar de ser possível visualizar uma matriz extracelular na amostra de Ti6Al4V 

somente lixado, visualiza-se facilmente regiões indicando apoptose das células, conforme 

destacado na Figura 43 (h). 

H. Wang et al. [290] observaram que células-tronco mesenquimais derivadas de 

medula óssea se estenderam completamente sobre superfícies de Ti6Al4V com tratamento 

superficiais por fusão de feixe de elétrons (EBM) e fusão por laser seletivo (SLM); além 

disso as células apresentaram alta densidade celular e exibiram filopodia (extensões 

citoplasmáticas) após 24 h de cultivo celular. Esses resultados mostraram que todas as 

amostras de Ti6Al4V tratadas por EBM e SLM apresentaram uma boa adesão celular e que 

as amostras avaliadas apresentaram uma boa citocompatibilidade. 

T. Han et al. [291] cultivaram células-tronco mesenquimais derivadas de medula 

óssea sobre nanotubos de Ti6Al4V e perceberam que as células apresentaram forma 

arredondada, com longas extensões e abundante lamellipodia; além disso, os autores 

perceberam a formação de uma matriz extracelular (ECM) depositada sobre os nanotubos 

de Ti6Al4V. 

 

  

   (a)      (b) 

Figura 42: Imagens de MEV do Titânio puro lixado após ensaio de cultivo de BMMSCs por 4 dias. (d) 

Ampliação da região indicada na imagem (c). 
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   (c)      (d) 

Figura 42 (continuação): Imagens de MEV do Titânio puro lixado após ensaio de cultivo de BMMSCs por 

4 dias. (d) Ampliação da região indicada na imagem (c). 

 

  

   (e)      (f) 

  
   (g)      (h) 

Figura 43: Imagens de MEV do Ti6Al4V lixado após ensaio de cultivo de BMMSCs por 4 dias. (h) 

Ampliação da região indicada na imagem (g). 
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   (i)      (j) 

  

   (k)      (l) 

Figura 44: Imagens de MEV do Ti6Al4V tratado eletroquimicamente por 12 minutos após cultivo de 

BMMSCs por 4 dias. 

 

  

   (m)      (n) 

Figura 45: Imagens de MEV do Ti6Al4V tratado eletroquimicamente por 4 minutos após ensaio de Adesão 

Celular. 

 

5.4.4 Diferenciação celular e Mineralização 

Na Figura 46 estão apresentados os resultados de atividade de fosfatase alcalina em 

meio osteogênico para todos os biomateriais avaliados. A partir dos valores de ALP em 
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µM de produto/µg de proteína (Tabela 13) é possível verificar que enquanto as células 

sobre o Titânio puro apresentaram diferenciação celular mais lenta, na liga Ti6Al4V houve 

uma aceleração da diferenciação celular. Esse comportamento está inversamente 

relacionado com o que está sendo apresentado nos resultados de deposição de cálcio 

(mineralização) (Tabela 14 e Figura 47), sendo possível ver que sobre o Ti6Al4V a 

deposição de cálcio foi menor do que sobre o Ti puro. 

Segundo G. S. Stein et al. [194] células podem apresentar diferenciação celular 

mais lenta em função do processo de mineralização estar ocorrendo, uma vez que 

normalmente o processo de mineralização inicia quando a etapa de diferenciação está 

sendo concluida. 

Com relação as amostras Ti6Al4V tratadas eletroquimicamente por 4 e 12 minutos 

se verifica que a etapa de diferenciação celular (Tabela 13 e Figura 46) foi mais rápido e a 

deposição de cálcio (Tabela 14 e Figura 47) foi maior para a amostra tratada 

eletroquimicamente por 4 minutos, isso mostra que tais processos já estão ocorrendo bem 

antes sobre a amostra tratada eletroquimicamente por 4 minutos do que sobre a amostra 

tratada eletroquimicamente por 12 minutos. A presença de nanoestruturas (Figura 27(b) e 

Figura 32 (a,b) além do comportamento mais hidrofílico (Tabela 9) da amostra tratada 

eletroquimicamente por 4 minutos podem ter contribuido significativamente para acelerar a 

diferenciação celular, aumentando a etapa de mineralização (deposição de cálcio). 

Na Figura 48 estão apresentadas as imagens da superfície das amostras após ensaio 

de Alizarina, o que torna visível a deposição de matriz óssea (indicada pela coloração 

avermelhada) permitindo afirmar que as células diferenciaram bem para todos os 

biomateriais. 

Y. Hu et al. [292] observaram um aumento da atividade ALP de células-tronco 

mesenquimais sobre nanotubos de TiO2 em presença do marcador BMP2. K. S. Brammer 

et al. [293] estudaram a presença de osteoblastos sobre nanotubos de TiO2 em substrato de 

titânio e mostraram um aumento nos níveis de atividade ALP após o contato das células 

sobre os nanotubos de TiO2, além disso os autores indicaram que houve um aumento de 

alongadas filopodias. 

A amostra Ti6Al4V lixada apresentou uma diferenciação celular mais rápida 

comparada as amostras tratadas eletroquimicamente por 4 e 12 minutos (Tabela 13 e 

Figura 46), esse comportamento pode estar relacionado a maior rugosidade média 

nanométrica (Ra); uma vez que na amostra lixada o Ra foi ~ 9,0 nm enquanto que para as 

amostras tratadas eletroquimicamente o Ra ficou em torno de 3,0 nm. 
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B. D. Boyan et al. [294] têm mostrado que células osteoblásticas em superfícies de 

titanio mais rugosas tendem a aumentar a atividade ALP (diferenciação celular). S. 

Fujimori [295] mostrou que células humanas MC3T3-E1 apresentaram um aumento na 

diferenciação osteoblástica sobre superfícies rugosas. B. D. Boyan et al. [296] também 

mostraram que o crescimento de osteoblastos sobre uma superfície com microrugosidade 

produz um ambiente osteogênico capaz de promover a diferenciação osteoblástica por 

comunicação parácrina e autócrina entre as células. 

 

Tabela 13: Atividade de fosfatase alcalina expressa em µM de produto/µg de proteína. 

Biomaterial µM de produto/µg de proteína 

Controle 4 ± 0,2 

Meio osteogênico 27 ± 1 

Titânio puro 6 ± 2 

Ti6Al4V 22 ± 2 

Ti6Al4V trat. eletroq. 12 min 13 ± 1 

Ti6Al4V trat. eletroq. 4 min 18 ± 2 
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Figura 46: Atividade de fosfatase alcalina expressa em µM de produto/µg de proteína (n = 3). 
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Tabela 14: Quantificação indireta da mineralização expressa em mM de cálcio/104 células. (n=3). 

Biomaterial mM de cálcio/104 células 

Controle 0,5 ± 0,01 

Meio osteogênico 1 ± 0,03 

Titânio puro 4 ± 1 

Ti6Al4V 2 ± 0,4 

Ti6Al4V trat. eletroq. 12 min 4,5 ± 0,01 

Ti6Al4V trat. eletroq. 4 min 5,4 ± 0,4 
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Figura 47: Quantificação indireta da mineralização expressa em mM de cálcio/104 células. 

 

  

   (a)      (b) 

Figura 48: Imagens mostrando a superfície das amostras após ensaio de Alizarina (Deposição de matriz 

óssea). (a) BMMSCs mantidas em meio CCM, (b) BMMSCs mantidas em meio osteogênico. 
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(c)    (d) 

   

    (e)    (f) 

Figura 48 (continuação): Imagens mostrando a superfície das amostras após ensaio de Alizarina (Deposição 

de matriz óssea). (c) BMMSCs associadas a Titânio puro em meio osteogênico, (d) BMMSCs associadas a 

Ti6Al4V em meio osteogênico. Barra de escala 50 µm, aumento 10x. (e) BMMSCs associadas a Ti6Al4V 

tratado eletroquimicamente por 12 minutos em meio osteogênico e (f) BMMSCs associadas a Ti6Al4V 

tratado eletroquimicamente por 4 minutos em meio osteogênico. 

 

5.4.5 Conclusões Parciais 

Os resultados dos testes bacteriológico e micológico mostraram que o método de 

esterilização por Plasma de Ar foi eficiente, uma vez que não foi identificado a presença de 

bactérias ou fungos na superfície após esterilização. 

 Nenhum dos sistemas avaliados foi citotóxico aos 3 dias de ensaio (72 h), periodo 

este recomendado pela norma ISO 10993-5:2009. 

Os resultados de crescimento celular em meio osteogênico e de adesão celular 

mostraram que a viabilidade e a adesão celular foram maiores para as amostras tratadas 

eletroquimicamente por 4 minutos. Esse comportamento pode ter sido motivado pela 

presença de nanoestruturas e pela esterilização por plasma de ar, tornando a superfície mais 

hidrofílica. 

 Com relação aos resultados de diferenciação celular em meio osteogênico, as 

células sobre titânio puro apresentaram uma diferenciação celular mais lenta, enquanto que 

sobre a liga Ti6Al4V lixada a diferenciação foi mais acelerada. Comportamento inverso foi 

observado na deposição de cálcio, onde sobre o Ti6Al4V a deposição foi menor do que 
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sobre Titânio puro. Isso indica que naquela superfície em que a diferenciação celular foi 

mais acelerada, acabou retardando o processo de mineralização (deposição de cálcio). 

 Nas amostras tratadas eletroquimicamente por 4 minutos a diferenciação celular e a 

mineralização ocorreram de maneira mais acelerada do que na amostra tratada 

eletroquimicamente por 12 minutos, isso pode ter ocorrido em consequência da presença 

de nanoestruturas e de uma superfície mais hidrofílica na amostra tratada 

eletroquimicamente por 4 minutos. 
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6. CONCLUSÕES  

 

 As características físico-químicas da superfície de Ti6Al4V são fortemente 

influenciadas pelos parâmetros operacionais de tratamento eletroquímico. 

 

Com relação ao estudo da influência do tempo de tratamento eletroquímico sobre a 

morfologia, estrutura e composição química superficial conclui-se que a formação de 

nanoestruturas prevaleceu em menor tempo de tratamento eletroquímico e o espessamento 

da camada de óxido em maiores tempo de tratamento eletroquimico. Os valores de 

rugosidade micrométrica foram semelhantes entre as amostras até 60 minutos de 

tratamento eletroquimico, enquanto que aos 90 minutos houve um aumento da rugosidade 

na ordem de 1 µm. A rugosidade nanométrica não apresentou uma relação de tendência 

com o tempo de tratamento eletroquímico. As amostras apresentaram ângulo de contato 

elevado (de 80° a 93°) independentemente do tempo de tratamento eletroquímico e da 

rugosidade micrométrica; tal comportamento pode estar associado ao fato de que as 

amostras foram limpas com etanol anterior as medidas de ângulo de contato. 

 

Partindo do estudo obtenção de superfícies nanoestruturadas em 4 e 12 minutos de 

tratamento eletroquímico: limpeza por Plasma de Ar conclui-se que a limpeza por plasma 

de ar contribuiu para a formação de nanoestruturas mais definidas. Apesar de ter ocorrido a 

dissolução anódica na amostra tratada eletroquimicamente por 4 minutos e o espessamento 

da camada de óxido na amostra tratada eletroquimicamente por 12 minutos não foi 

evidenciada diferença na rugosidade nanométrica. Contudo, a diminuição dos valores de 

ângulo de contato para as amostras tratadas eletroquimicamente por 4 minutos estaria 

associado à composição química superficial. 

As amostras tratadas eletroquimicamente por 4 e 12 minutos apresentaram a 

formação de óxido de titânio, conforme indicado pelas análises de XPS, porém a amostra 

tratada eletroquimicamente por 12 minutos apresentou uma maior quantidade de carbono e 

fluor na superfície. 

Na amostra tratada eletroquimicamente por 4 minutos a dissolução foi mais intensa 

na fase α, do que na fase β; enquanto que na amostra tratada eletroquimicamente por 12 

minutos a dissolução apresentou mesma intensidade nas duas fases. 

A limpeza por plasma de ar permitiu observar a diferença quanto à molhabilidade 

entre as superfícies tratadas eletroquimicamente por 4 e 12 minutos. Essa diferença não 
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havia sido observada para as amostras limpas com etanol, o que evidencia que a limpeza 

por plasma de ar promove a remoção de espécies que poderiam estar adsorvidas na 

superfície, mascarando o efeito da composição superficial sobre a molhabilidade. 

 

Quanto ao estudo efeito dos métodos de esterilização sobre a morfologia de 

superfícies nanoestruturadas de Ti6Al4V concluiu-se que os métodos de esterilização por 

Autoclave e Etanol+PBS alteraram a morfologia nanométrica das amostras, aumentando os 

valores de rugosidade nanométrica e os valores de ângulo de contato. Enquanto que para a 

amostra esterilizada por Plasma de Ar não foi verificada mudança na morfologia após 

esterilização, não houve alteração nos valores de rugosidade, além de apresentar uma 

diminuição do ângulo de contato (aumento da hidrofilicidade); esse aumento da 

hidrofilicidade pode estar relacionado a remoção pelo método de esterilização por Plasma 

de Ar de moléculas apolares presentes no ar, as quais são inevitavelmente adsorvidas na 

superfície. 

 

Quanto ao estudo ensaio bacteriológico e micológico, determinação do potencial 

citotóxico, adesão e diferenciação celular para amostras esterilizadas por plasma de ar 

concluiu-se que o método de esterilização por Plasma de Ar foi eficiente, uma vez que não 

foi identificada a presença de bactérias ou fungos após esterilização. Além disso, nenhum 

dos biomateriais avaliados foi citotóxico após 72 h de ensaio citotóxico, o que mostra que 

nenhum dos tratamento eletroquímicos foi prejudicial para as células. 

O aumento do crescimento celular em meio osteogênico e o maior número de 

células aderidas, além da aceleração na diferenciação celular e mineralização ocorreram 

nas amostras tratadas eletroquimicamente por 4 minutos. Esses resultados podem ter sido 

influenciados pela presença de nanoestruturadas e pelo comportamento mais hidrofílico da 

superfície. 

Uma melhor adesão celular foi observada nas amostras somente lixadas de 

Ti6Al4V, influenciada pela maior rugosidade nanométrica. Esse aumento da adesão celular 

pode ter sido influenciado pela maior quantidade de regiões para o ancoramento celular, 

favorecendo mais a proliferação celular na liga do que no titânio puro. Porém mesmo que a 

rugosidade tenha favorecido a proliferação, o comportamento frente a mineralização foi 

menor do que todos os outros biomateriais avaliados. 

Dessa forma, conclui-se que a amostra tratada eletroquimicamente por 4 minutos 

foi o biomaterial que apresentou melhor comportamento frente ao contato com as células-

tronco mesenquimais derivadas de medula óssea (BMMSCs), uma vez que apresentaram 
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maior crescimento celular em meio osteogênico, acelerando a diferenciação celular e o 

processo de mineralização. 
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