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RESUMO 

 

CALAZANS NETO, J. V. Avaliação das propriedades físicas, químicas e microbiológica 

de discos Ti-6Al-4V: uma abordagem de diferentes tratamentos de superfície e métodos 

de fabricação. 2023. 122f. Dissertação (Mestrado em Reabilitação Oral) – Faculdade de 

Odontologia de Ribeirão Preto, Universidade de São Paulo, Ribeirão Preto, 2023. 

 

As características da superfície dos implantes dentários de titânio podem modular vias 

moleculares específicas para melhorar o desempenho da regeneração óssea e minimizar o risco 

de infecções associadas ao implante. Diferentes técnicas são empregadas para modificação do 

titânio, seja por meio de tratamentos de superfície, métodos de fabricação por impressão 3D ou 

a combinação delas. Sendo assim, o objetivo deste estudo foi avaliar in vitro a influência de 4 

superfícies de Ti-6Al-4V obtidas por usinagem, com e sem tratamento, e manufatura aditiva, 

em propriedades físicas, químicas e microbiológica. Foram utilizadas amostras no formato de 

discos, divididos em 4 grupos, de acordo com método de fabricação e tratamento de superfície 

aplicado: G1 - usinado (DU); G2 - usinado+hidroxiapatita (DUHAp); G3 - usinado+tratamento 

ácido-alcalino (DUAA) e G4 - manufatura aditiva (DUMA). A avaliação da topografia dos 

discos foi realizada por Microscopia Eletrônica de Varredura (MEV), da composição química 

por Espectroscopia de Energia Dispersiva de Raios-X (EDS) e da estrutura cristalina por 

Difração de Raios-X (DRX). As propriedades físicas e químicas foram analisadas por 

molhabilidade e energia livre de superfície, rugosidade, testes eletroquímicos e potencial zeta, 

além de adesão microbiana frente a Staphylococcus aureus por Unidades Formadoras de 

Colônias (UFC). Foi aplicada análise de variância one-way ANOVA e teste de comparações 

múltiplas Tukey para avaliação dos dados, com exceção do UFC, submetido ao teste não- 

paramétrico de Kruskal-Wallis (α=0,05). As fotomicrografias de DU demonstraram topografia 

característica de uma superfície usinada polida, DUHAp e DUAA exibiram padrões 

correspondentes às modificações de superfície realizadas, revestimento com hidroxiapatita e 

tratamento ácido (H3PO4) seguido de alcalino (NaOH), respectivamente e em DMA observou- 

se presença de partículas esféricas parcialmente fundidas. O EDS identificou elementos 

químicos inerentes à composição da liga estudada (Ti-6Al-4V), além da adição de íons 

provenientes dos tratamentos realizados nos discos DUHAp e DUAA. Os padrões DRX 

revelaram semelhanças entre DU e DMA, além de picos característicos da hidroxiapatita no 

disco DUHAp em 32° e do tratamento ácido-alcalino (DUAA) em 35°. Os grupos DUHAp e 

DUAA apresentaram comportamento mais hidrofílico comparados a DU e DUMA, com 

menores ângulos de contato e maior energia livre de superfície (p<0,05). Quanto à rugosidade, 

DMA apresentou maior valor médio em todos os parâmetros avaliados (Ra, Rz e Sa), diferente 

dos demais (p<0,05). Em relação aos testes eletroquímicos, diferença significativa entre os 

grupos foi observada para OCP (p<0,001) e icoor (p=0,028), já para Ei=0 foram semelhantes 

(p=0,292); a superfície DMA demonstrou menor resistência a corrosão (p<0,05) e menor média 

de potencial zeta, semelhante a DU (p=1,000). DMA apresentou maior contagem de UFC para 

S. aureus (p=0,006), indicativo de maior adesão. Conclui-se que DUHAp e DUAA 

demonstraram comportamentos semelhantes em relação à molhabilidade, energia livre de 

superfície, rugosidade, resistência à corrosão, carga elétrica e adesão bacteriana. Por outro lado, 

entre os grupos sem tratamento, o DMA exibiu maior rugosidade, potencial corrosivo e adesão 

bacteriana, além de menor molhabilidade e energia livre de superfície. 
 

Palavras-chave: Implantes dentários; Ti-6Al-4V; Manufatura aditiva; Usinagem; Tratamento 

de superfície. 
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ABSTRACT 

 

CALAZANS NETO, J. V. Evaluation of physical, chemical, and microbiological properties 

of Ti-6Al-4V disks: an approach of different surface treatments and fabrication methods. 

2023. 122f. Dissertation (Master’s Degree in Oral Rehabilitation). School of Dentistry of 

Ribeirão Preto, University of São Paulo (USP), 2023. 
 

The surface characteristics of titanium dental implants can modulate specific molecular 

pathways to improve bone regeneration performance and minimize the risk of implant- 

associated infections. Different techniques are employed to modify titanium, either through 

surface treatments, 3D printing fabrication methods, or a combination of them. Therefore, the 

aim of this study was to evaluate in vitro the influence of 4 Ti-6Al-4V surfaces obtained by 

machining, with and without treatment, and additive manufacturing, on physical, chemical, and 

microbiological properties. Samples in the form of disks were divided into 4 groups, according 

to the manufacturing method and surface treatment applied: G1 - machined (DU); G2 - 

machined + hydroxyapatite (DUHAp); G3 - machined + acid-alkali treatment (DUAA) and G4 

- additive manufacturing (DUMA). The topography of the disks was evaluated by Scanning 

Electron Microscopy (SEM), the chemical composition by Energy Dispersive X-ray 

Spectroscopy (EDS), and the crystalline structure by X-ray Diffraction (XRD). Physical and 

chemical properties were analyzed by wettability and surface free energy, roughness, 

electrochemical tests, and zeta potential, as well as microbial adhesion against Staphylococcus 

aureus by Colony Forming Units (CFU). One-way ANOVA analysis of variance and Tukey's 

multiple comparisons test were applied to evaluate the data, with the exception of CFU, which 

was submitted to the non-parametric Kruskal-Wallis test (α=0.05). Photomicrographs of DU 

showed topography characteristic of a polished machined surface, DUHAp and DUAA 

exhibited patterns corresponding to the surface modifications performed, hydroxyapatite 

coating and acid treatment (H3PO4) followed by alkaline (NaOH), respectively and in DMA 

the presence of partially fused spherical particles was observed. EDS identified chemical 

elements inherent to the composition of the alloy studied (Ti-6Al-4V), in addition to the addition 

of ions from the treatments performed on DUHAp and DUAA disks. The XRD patterns revealed 

similarities between DU and DMA, as well as characteristic peaks of hydroxyapatite in the 

DUHAp disk at 32° and the acid-alkali treatment (DUAA) at 35°. The DUHAp and DUAA 

groups showed more hydrophilic behavior compared to DU and DUMA, with smaller contact 

angles and higher surface free energy (p<0.05). Regarding roughness, DMA showed a higher 

mean value in all parameters evaluated (Ra, Rz, and Sa), different from the others (p<0.05). 

Regarding the electrochemical tests, a significant difference between the groups was observed 

for OCP (p<0.001) and icoor (p=0.028), while for Ei=0 they were similar (p=0.292); the DMA 

surface showed lower corrosion resistance (p<0.05) and lower mean zeta potential, similar to 

DU (p=1.000). DMA showed a higher CFU count for S. aureus (p=0.006), indicative of higher 

adhesion. It is concluded that DUHAp and DUAA showed similar behaviors regarding 

wettability, surface free energy, roughness, corrosion resistance, electrical charge, and bacterial 

adhesion. On the other hand, among the untreated groups, DMA exhibited higher roughness, 

corrosive potential, and bacterial adhesion, as well as lower wettability ansurface-freeee energy. 

 

Keywords: Dental implants; Ti-6Al-4V; Additive manufacturing; Machining; Surface 

treatment. 



 

 



 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

  Lista de Figuras 



 

 



 

LISTA DE FIGURAS 
 
 

Figura 1. Disco Ti-6Al-4V obtido pelo processo de usinagem.......................................... 6 

Figura 2. Esquema ilustrativo da formação de monocamadas pela técnica LB................. 63 

Figura 3. Calha de Langmuir de 216 cm2 (Insight Brasil) ................................................. 63 

Figura 4. Esquema da formação do revestimento de hidroxiapatita sobre a superfície 

dos discos usinados............................................................................................ 

 

64 

Figura 5. Disco Ti-6Al-4V obtido pelo processo de usinagem após tratamento de 

superfície de hidroxiapatita................................................................................ 

 

65 

Figura 6. Esquema ilustrativo da realização do tratamento de superfície ácido- 

alcalino.............................................................................................................. 

 

66 

Figura 7. Disco Ti-6Al-4V obtido pelo processo de usinagem após tratamento de 

superfície ácido-alcalino. .................................................................................. 

 

67 

Figura 8. Disco Ti-6Al-4V obtido pelo processo de manufatura aditiva........................... 67 

Figura 9. Microscópio Eletrônico de Varredura (MEV) (ME JEOL JSM6610LV) ........ 68 

Figura 10. Difratômero D2 Phaser.. ................................................................................... 69 

Figura 11. Ilustração do ensaio de molhabilidade pelo método de gota séssil.................... 69 

Figura 12. Tensiômetro (KSV CAM 200) .......................................................................... 70 

Figura 13. Microscópio Confocal a laser 3D....................................................................... 70 

Figura 14. Ilustração do ensaio de rugosidade superficial................................................... 71 

Figura 15. Potenciostato (PGP 201 Radiometer Analytical, Copenhagen, Dinmarca)........ 71 

Figura 16. Ilustração da amostra imersa em soro fisiológico............................................... 72 

Figura 17. Ilustração da inserção dos espécimes no porta amostras para o Potencial 

Zeta.................................................................................................................... 

 

73 

Figura 18. Protótipo Malvern®........................................................................................... 74 

Figura 19. Esquema ilustrativo da formação do biofilme para UFC.................................... 75 

Figura 20. Microscopia eletrônica de varredura DU. A) Magnitude de X500; B) 

Magnitudede X1000. ........................................................................................ 

 

79 

Figura 21. Microscopia eletrônica de varredura do disco DUHAp. A) Magnitude de 

X1000; B) Magnitudede X10000. ..................................................................... 

 

79 

Figura 22. Microscopia eletrônica de varredura do disco DUAA. A) Magnitude de 

X1000; B) Magnitudede X10000. ..................................................................... 

 

80 

Figura 23. Microscopia eletrônica de varredura do disco DMA. A) Magnitude de X500; 

B) Magnitude de X1000................................................................................... 

 

80 

Figura 24. Ângulo de contato com a água nos grupos A) DU; B) DUHAp; C) DUAA; 

D) DMA... ......................................................................................................... 

 

85 

Figura 25. Imagem do Microscópio Confocal à Laser do grupo DU................................... 86 



 

 

Figura 26. Imagem do Microscópio Confocal à Laser do grupo DUHAp........................... 86 

Figura 27. Imagem do Microscópio Confocal à Laser do grupo DUAA............................. 87 

Figura 28. Imagem do Microscópio Confocal à Laser do grupo DMA................................ 87 

Figura 29. Contagem de Unidades Formadoras de Colônia. A) DU; B) DUHAp; C) 

DUAA; D) DMA. ............................................................................................. 

 

90 

Figura 30. Ilustração de um implante em contato com uma situação saudável paralelo à 

uma situação com peri-implantite na presença de biofilme, diferentes pHs e 

inflamação......................................................................................................... 

 

 
 
97 



 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

  Lista de Gráficos 



 

 



LISTA DE GRÁFICOS 
 

 
 

Gráfico 1. Composição química (EDS) do disco DU......................................................... 81 

Gráfico 2. Composição química (EDS) do disco DUHAp. ............................................... 82 

Gráfico 3. Composição química (EDS) do disco DUAA. ............................................. 82 

Gráfico 4. Composição química (EDS) do disco DMA..................................................... 83 

Gráfico 5. Padrões DRX das amostras avaliadas. ............................................................. 84 

Gráfico 6. Gráfico de OCP (mV) em relação ao tempo (s) para os grupos avaliados........ 88 

 
 

 
. 



 

 



 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

  Lista de Tabelas 



 

 



LISTA DE TABELAS 
 

 
 

Tabela 1. Descrição dos grupos avaliados.......................................................................... 61 

Tabela 2. Ordem da composição química da solução SBF. ................................................ 65 

Tabela 3. Composição química dos discos, porcentagem em peso (Wt%) ........................ 81 

Tabela 4. Média e Desvio padrão dos valores dos ângulos de contato (θ) e energia livre 

de superfície (γ s ), γ s = γ Sp (componente polar) + γ S d (componente 

dispersiva) dos diferentes grupos........................................................................ 

 
 
 
84 

Tabela 5. Média e Desvio padrão da rugosidade da superfície (Ra, Rz e Sa) dos 

diferentes grupos................................................................................................ 

 

85 

Tabela 6. Média e desvio padrão do ensaio de degradação química dos grupos................. 88 

Tabela 7. Média e desvio padrão dos dados do potencial zeta............................................ 89 

Tabela 8. Mediana e Intervalo de Confiança de Unidades Formadoras de Colônia......... 89 



 

 



 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Sumário 
 



 

 



 

SUMÁRIO 

1. INTRODUÇÃO ................................................................................................................................ 47 

2. PROPOSIÇÃO ............................................................................................................................... 55 

2.1 Objetivo Geral .................................................................................................................................. 57 

2.2 Objetivos Específicos ....................................................................................................................... 57 

3. MATERIAL E MÉTODOS .......................................................................................................... 59 

3.1 Obtenção dos discos Ti-6Al-4V ..................................................................................................... 61 

3.1. Usinagem convencional ................................................................................................................. 61 

3.1.1. Tratamento de superfície por revestimento de hidroxiapatita ................................................... 62 

3.1.1.2 Filme Langmuir-Blodgett (LB) ................................................................................................. 62 

3.1.1.3 Mineralização dos filmes de hidroxiapatita .............................................................................. 64 

3.1.1.4 Tratamento de superfície ácido-alcalino .................................................................................. 65 

3.1.1.4.1 Ataque ácido ........................................................................................................................... 66 

3.1.1.4.2 Tratamento alcalino ............................................................................................................... 66 

3.1.2 Discos obtidos por manufatura aditiva ........................................................................................ 67 

3.2 Caracterização Física e Química ................................................................................................... 68 

3.2. Caracterização morfológica e química das superfícies ................................................................. 68 

3.2.2 Difração de Raios-x (DRX) .......................................................................................................... 68 

3.2.3 Molhabilidade e Energia livre de superfície ................................................................................ 69 

3.2.4 Rugosidade e Área de superfície .................................................................................................. 70 

3.2. Testes eletroquímicos ..................................................................................................................... 71 

3.2.6 Potencial Zeta ............................................................................................................................... 72 

3.3 Análise Microbiológica................................................................................................................... 74 

3.3.1 Unidades Formadoras de Colônias (UFC) .................................................................................. 74 

3.3.1.1 Formação do Biofilme ............................................................................................................... 75 

3.3.1.2 Contagem de Unidades Formadoras de Colônias por mililitro ............................................... 75 

3.4 Análise Estatística .......................................................................................................................... 76 

4. RESULTADOS .............................................................................................................................. 77 

4.1 Caracterização Física e Química ................................................................................................... 79 

4.1.1 Caracterização morfológica das superfícies (MEV) ................................................................... 79 

4.1.2 Caracterização química da superfície (EDS) .............................................................................. 80 

4.1.3 Difração de Raios-X (DRX) ......................................................................................................... 83 

4.1.4 Molhabilidade e Energia livre de superfície ................................................................................ 84 

4.1.5 Rugosidade e Área de superfície .................................................................................................. 85 



 

4.1.6 Teste eletroquímico ...................................................................................................................... 87 

4.1.7 Potencial Zeta .............................................................................................................................. 89 

4.2 Análise Microbiológica .................................................................................................................. 89 

4.2.1 Unidades Formadoras de Colônia (UFC) ................................................................................... 89 

5. DISCUSSÃO .................................................................................................................................. 91 

6. CONCLUSÕES............................................................................................................................. 103 

REFERÊNCIAS ................................................................................................................................ 107 



 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
  1. Introdução 



 

 



Introdução | 49 
 

 
 
 

1. INTRODUÇÃO 

 

 
O edentulismo é considerado problema de saúde pública que acomete adolescentes 

(15-19 anos), adultos de meia-idade (35-44 anos) e, em maior proporção, idosos (65-74 anos) 

(CARDOSO et al., 2016). A reposição dos elementos dentários ausentes é fundamental para 

restabelecimento das funções do sistema estomatognático, que vão desde mastigação/nutrição, 

estética, capacidade de comunicação e socialização, até a manutenção da saúde geral e aumento 

da perspectiva de vida humana (OSMAN et al., 2017; CAMPBELL et al., 2017; OLIVEIRA et 

al., 2019). Nesse contexto, o campo dos biomateriais envolvidos nas reabilitações bucais, com 

destaque para os implantes dentários, testemunhou rápida ascensão, particularmente no 

emprego do titânio e suas ligas. 

Na implantodontia, a liga de titânio Grau 5, Ti-6Al-4V, de fase α + β, é padronizada 

pela ISO 5832-3 e composta quimicamente por 90% de titânio, 6% de alumínio, 4% de vanádio 

e, no máximo, 0,25% de ferro e 0,2% de oxigênio. Esta é amplamente utilizada devido suas 

propriedades como alta relação resistência-peso, resistência à deformação e corrosão, alta 

tenacidade, baixa densidade, estabilidade mecânica e biocompatibilidade tecidual (OLIVEIRA 

et al., 2019; TARDELLI et al., 2020; ARJUNAN et al., 2020; HOU et al., 2022; LABIS et al., 

2022; CHAVEZ et al., 2022). Seus elementos constituintes influenciam na hidrofilicidade da 

superfície do implante, otimizam interação com fluidos biológicos e proteínas plasmáticas 

responsáveis por iniciar o processo de osseointegração, fundamental para o sucesso dos 

tratamentos (OGLE, 2015; CALAZANS NETO et al., 2022). 

A usinagem, método convencional empregado na fabricação de implantes de titânio, 

utiliza ferramenta de corte para obter o dispositivo na geometria desejada, mas é restrito a 

tamanhos e formatos padronizados disponíveis comercialmente, nem sempre adequados para 

todos os casos clínicos (CHIU et al., 2018). As diferenças anatômicas e necessidades específicas 

dos pacientes estimulam o desenvolvimento de implantes dentários personalizados em design 

e superfície, com objetivo de melhorar suas propriedades, potencializar osseointegração e 

durabilidade do tratamento (ZHOU et al., 2020; LI et al., 2020). A possibilidade de fabricar 

implantes anatomicamente compatíveis, customizados com base em exames de imagens garante 

maior precisão aos biomateriais e perspectiva de reduzir significativamente taxas de falhas 

associadas ao uso de implantes comercializados em grande escala (BROGINI et al., 2021). 

A Manufatura Aditiva (MA) tem emergido como alternativa na fabricação de 

implantes dentários de titânio para promover tratamentos de alta resolutividade e conferir maior 



50 | Introdução 
 

 

 

comodidade aos profissionais e pacientes (DONG et al., 2020; BROGINI et al., 2021). Além de 

reduzir o desperdício de material, tempo e dinheiro associado à produção por usinagem (RANS 

et al., 2018; OLIVEIRA et al., 2019; DONG et al., 2020; BROGINI et al., 2021), a MA 

permite a criação de estruturas complexas, com características específicas como distribuição de 

densidade uniforme e controle da quantidade de poros na superfície, que favorecem atividade 

celular e otimizam crescimento tecidual (WANG et al., 2018; DUAN et al., 2020; VALENTE 

et al., 2021; BROGINI et al., 2021; CALAZANS NETO et al., 2023). 

As técnicas de MA, Fusão por Feixe de Elétrons (EBM) e Fusão Seletiva a Laser 

(SLM) são as mais consolidades para produção de implantes dentários metálicos (GINESTRA 

et al., 2020). Na EBM, a fundição das partículas ocorre em câmara fechada com altos níveis de 

vácuo, sob manutenção de altas temperaturas que protegem o material de tensões residuais e 

oxidação. Na SLM, utiliza-se laser de alta potência, em temperatura que causa derretimento e 

fundição do pó da liga, camada por camada, que resulta em dispositivo compacto customizado, 

com menor tempo de trabalho e desperdício do material (RAMAKRISHNAIAH et al., 2017; 

OLIVEIRA et al., 2019; VALENTE et al., 2021; SZYMCZYK-ZIOŁKOWSKA et al., 2022; 

HU et al., 2022; CALAZANS NETO et al., 2023). Como desvantagens relacionadas à essas 

técnicas estão alto custo da impressora, dificuldade na determinação dos parâmetros, 

anisotropias estruturais, caracterizadas por variações nas propriedades físicas em função das 

diferentes direções e eixos de impressão, rachaduras resultantes da velocidade de derretimento 

do metal e estresse térmico durante a solidificação (XU et al., 2019; KANG et al., 2020; 

BATALHA et al., 2020; LIN et al., 2020; BATALHA et al., 2021; VALENTE et al.,2021). 

Além disso, outros fatores devem ser considerados em relação a MA, como o entendimento dos 

fenômenos físicos, químicos e microestruturais envolvidos nos mecanismos de integração 

óssea, formação de biofilme e contaminação microbiana (COSTA et al., 2022). 

A primeira estrutura do implante a entrar em contato com o ambiente biológico é a 

superfície, assim, como forma de melhorar resistência, propriedades físicas, químicas e funções 

celulares do titânio, foco considerável é dado a aplicação de diferentes técnicas de modificação 

superficial (BARTOLOMEU et al., 2017; BANDYOPADHYAY et al., 2019; LABIS et al., 

2022), como ataque ácido, jateamento de partículas, ajuste da química da superfície para alterar 

a molhabilidade, bem como a deposição de nanoestruturas ou compostos bioativos (YUAN et 

al., 2017; PISZCZEK et al., 2020; CRUZ et al., 2022). De acordo com YUAN et al., 2017, essas 

estratégias visam converter a superfície biologicamente inerte do titânio em bioativa. 

A criação de estrutura micro-nano-texturizada potencializa a hidrofilicidade da 

superfície, melhora contato osso-implante (XIU et al., 2016), impulsiona as propriedades 
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osteocondutoras e acelera a adesão de células ósseas e proteínas envolvidas no processo de 

osseointegração (CLAROS et al., 2016; CALAZANS NETO et al., 2022). Além disso, os 

tratamentos podem dificultar a adesão e formação de biofilme, como estratégia para reduzir 

reações inflamatórias pós-cirúrgicas e facilitar crescimento ósseo rápido e uniforme (WANG et 

al., 2018). Independente das variações nas técnicas de modificação da superfície, o objetivo 

comum é favorecer os fenômenos biológicos e microbiológicos, proteger os implantes metálicos 

da corrosão para viabilizar maior sobrevida da reabilitação implantossuportada (CALAZANS 

NETO et al., 2023). 

A engenharia de superfície tem explorado amplamente tratamentos para modular vias 

moleculares, melhorar a integração óssea e reduzir a proliferação de microrganismos, mas esses 

métodos não são capazes de direcionar especificamente condições sistêmicas que afetam 

negativamente a qualidade óssea ou sua cinética de formação e remodelação (FERRARIS et al., 

2019). Essas estratégias de modificações são baseadas no conhecimento que a topografia, 

composição química e carga potencial de superfície em nanoescala são os principais fatores que 

afetam as interações biológicas, como absorção de proteínas e diferenciação celular 

(FERRARIS et al., 2019; LIN et al., 2020). No entanto, alguns tratamentos resultam na 

impregnação de elementos químicos diferentes da composição química do titânio e suas ligas, 

que se acumulam nos tecidos ou causam citotoxicidade celular (LIN et al., 2020; CALAZANS 

NETO et al., 2023). 

O revestimento com hidroxiapatita (HAp) (Ca10(PO4)6(OH)2, substância biocerâmica 

funcional, quando depositado na superfície do implante de titânio (NOBRE et al.,2020; KIM et 

al.,2021) libera íons indutores da osseointegração, como cálcio e fósforo, a partir da dissolução 

do revestimento em meio fisiológico, como sangue e líquido crevicular (GUEHENNEC et al., 

2007; KATTIMANI et al., 2016), e assemelha-se à fase inorgânica da matriz óssea (YUAN et 

al.,2018; SUWANPRATEEB et al., 2018; ALMEIDA et al.,2023). Além disso, possui 

coeficiente de expansão térmica semelhante ao osso e permite melhor distribuição de células 

cicatriciais, como fibroblastos e osteoblastos (CAVALCANTI et al.,2019; KULKARNI et 

al.,2017; YUAN et al.,2018; NOBRE et al.,2020), sendo indicado na reabilitação de pacientes 

que receberam enxerto ósseo ou possuem osso cortical fino com baixa densidade, como o tipo 

IV (OHTSU et al., 2017; HO-SHUI-LING et al., 2018; KLIGMAN et al.,2021). 

Um dos desafios no uso da HA na superfície do titânio é superar as falhas adesivas que 

ocorrem devido à quebra molecular durante deposição, a fim de estabelecer forte ligação entre 

revestimento e implante. Durante este processo, variações de temperatura e diferentes 

coeficientes de expansão térmica geram tensões residuais e esforços mecânicos, que podem 
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resultar em falhas por estresse no revestimento (ONG et al., 2017; ROCHA et al., 2018; LIU et 

al., 2020; KRAVANJA et al., 2022). Além disso, a falta de adequação nos parâmetros do 

processo, como pressão e tempo, também levam à formação de revestimentos não uniformes e 

com tensões residuais (ADELEKE et al., 2015; ONG et al., 2017; LU et al., 2020; SINGH et 

al., 2022; NOURI et al., 2023). 

Estudos têm explorado modificações avançadas de superfície no titânio e suas ligas, e 

demonstram engenharia estrutural bem-sucedida com micro e nanoestruturas variadas, como 

esferas, partículas, tubos, hastes, pilares, espigões e fios (CALAZANS NETO et al., 2023), 

capazes de tornar o titânio bioativo, promover características superficiais antimicrobianas e 

melhorar a fixação mecânica (GUEHENNEC et al., 2007; CLAROS et al., 2016). Decapagem 

com ácidos fortes, como HCl, H2SO4, HNO3 e HF, aumenta a rugosidade dos implantes 

dentários de titânio, com formação de cavidades microsuperfíciais de 0,5 a 2 µm de diâmetro 

(MASSARO et al., 2002; GUEHENNEC et al., 2007). A realização de tratamento químico com 

a combinação do ataque ácido seguido de tratamento alcalino promove biofuncionalização da 

superfície com características micro e nanométricas que otimizam propriedades físicas, 

químicas e biológicas do implante dentário, onde o ácido é responsável pela criação de 

porosidade, com característica micro e submicrométrica, e o tratamento alcalino por formar 

estruturas semelhantes a uma “esponja” com grande área superficial e distribuição de 

porosidade controlada na faixa de submicrometros a nanômetros (BSAT et al., 2015; 

OLIVEIRA et al., 2015; CLAROS et al., 2016). 

A colonização de bactérias e formação do biofilme em superfícies de implantes 

induzem reações inflamatórias nos tecidos peri-implantares que podem afetar o suporte ósseo e 

causar sua falha (PATIANNA et al., 2018; ROSEN et al., 2018, COSTA et al., 2022), como a 

peri-implantite, complicação biológica que surge do desequilíbrio entre carga bacteriana e 

defesas do hospedeiro, e resulta em sangramento à sondagem, supuração e perda progressiva do 

osso de suporte em níveis além do esperado no processo de remodelação óssea (QUINTERO et 

al., 2017; ROSEN et al., 2018; WAKIM et al., 2018; ZHOU et al., 2020). O biofilme formado é 

determinado pela composição química, rugosidade e molhabilidade do implante, as quais 

influenciam na adesão de proteínas plasmáticas que mediarão a adesão bacteriana (BÜRGERS 

et al., 2018; SANCHEZ et al., 2021; SOUZA et al., 2021) e representa uma comunidade 

organizada envolta de uma matriz extracelular que contém substâncias poliméricas extracelulares 

(EPS) autoproduzidas que formam uma barreira protetora à comunidade microbiana e dificulta 

a remoção do biofilme na macrogeometria do implante (SALVI et al., 2017; BERGLUNDH et 

al., 2018; COSTA et al., 2022). O Staphylococcus aureus, por 
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exemplo, é uma bactéria Gram positiva que apresenta afinidade pelas superfícies de titânio, 

capaz de formar biofilmes resistentes às defesas do paciente e à tratamentos com antibióticos 

(AGUAYO et al., 2015; BELTRÁN- PARTIDA et al., 2015; GONZALEZ et al., 2020), além 

disso, se associado a outro microrganismo, forma um biofilme com potencial piogênico 

(HARRIOTT et al., 2001; SALVI et al., 2008; PETERS et al., 2012). 

Os implantes dentários de titânio estão sujeitos ao processo de envelhecimento natural 

que afeta sua resistência à corrosão e demais propriedades físicas, químicas e biológicas, 

relacionadas a interação do material com proteínas e células responsáveis pela formação óssea 

(HAMEED et al., 2021; ASHTIANI et al., 2021). A corrosão é definida pela liberação de 

elementos constituintes dos materiais para o meio bucal e, no caso dos implantes de titânio, a 

resistência à corrosão é dada pela formação espontânea de camada de óxido de titânio (TiO2) 

sobre a sua superfície que se configura como uma película fina de 5-6 nm compacta e aderente 

de óxidos atuante como barreira protetora entre o implante e as condições ambientais, à prevenir 

liberação de seus elementos constituintes. Esta camada também promove a biocompatibilidade 

do implante e contribui para sua longevidade e desempenho clínico (LÓPEZ et al., 2011; 

BRONZE-UHLE et al., 2019; DELGADO-RUIZ e ROMANOS, 2019; VILHENA et al., 2020). 

A caracterização dos materiais permite a correlação entre microestrutura, composição 

e propriedades, sejam elas químicas, físicas, elétricas ou microbiológicas. A avaliação destas 

propriedades objetiva investigar o desempenho do material e minimizar danos na sua fabricação 

e utilização. Assim, o presente projeto propõe avaliar in vitro a influência de quatro diferentes 

superfícies (usinada, usinada com tratamento de hidroxiapatita, usinada com tratamento ácido- 

alcalino e manufatura aditiva) nas propriedades físicas, químicas e microbiológica de discos de 

Ti-6Al-4V. 
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2. PROPOSIÇÃO 

 

 

2.1 Objetivo Geral 

O objetivo do presente estudo foi avaliar a influência de quatro diferentes superfícies 

Ti-6Al-4V, obtidas por usinagem, com e sem tratamento, e manufatura aditiva nas propriedades 

físicas, químicas e microbiológica. 

 

2.2 Objetivos Específicos 

✓ Realizar a análise morfológica e das propriedades físicas e químicas de discos Ti-6Al-4V 

por: 

o Microscopia Eletrônica de Varredura (MEV); 

o Espectroscopia de Energia Dispersiva de Raios-X (EDS); 

o Difração de Raios-X (DRX); 

o Molhabilidade e energia livre de superfície; 

o Rugosidade e área de superfície; 

o Testes eletroquímicos de polarização anódica (icorr) e potencial em circuito aberto (Ecorr); 

o Potencial Zeta. 

 

✓ Avaliar a adesão microbiana frente ao microrganismo Staphylococcus aureus por: 

o Contagem de Unidades Formadoras de Colônia por mililitro (UFC). 
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3. MATERIAL E MÉTODOS 

 
 

Neste estudo foram avaliados discos de titânio Ti-6Al-4V obtidos pelo método 

de usinagem convencional, com e sem tratamento de superfície, e discos fabricados pelo 

processo de manufatura aditiva, técnica de Fusão Seletiva a Laser (SLM), sem 

tratamento adicional da superfície (Tabela 1). 

 
Tabela 1. Descrição dos grupos avaliados. 

 G1 (DU) G2 (DUHAp) G3 (DUAA) G4 (DMA) 

Método de 

Processamento 

Usinagem 

Convencional 

Usinagem 

Convencional 

Usinagem 

Convencional 

Fusão Seletiva 

a Laser 

Tratamento de 

Superfície 

 

Sem tratamento 
Hidroxiapatita 

(HA) 

H3PO4+NaOH 

(Tratamento ácido- 

alcalino) 

 

Sem tratamento 

Dimensões dos 

Discos 
Ø 8mm x 3mm Ø 8mm x 3mm Ø 8mm x 3mm Ø 5mm x 1mm 

Material Liga Ti-6Al-4V Liga Ti-6Al-4V Liga Ti-6Al-4V 
Pó de Liga Ti- 

6Al-4V (<63 μm) 

Legenda. DU (Disco usinado); DUHAp (Disco usinado+hidroxiapatita); DUAA (disco usinado+tratamento ácido-alcalino); 

DMA (Disco manufaturado). 

 
 

3.1 Obtenção dos discos Ti-6Al-4V 

3.1.1 Usinagem convencional 

Discos usinados foram obtidos a partir da secção transversal de barras cilíndricas 

da composição química estudada (Ti-6Al-4V) nas dimensões de Ø 8 mm × 3 mm de 

espessura na Oficina de Precisão da Universidade de São Paulo, Campus de Ribeirão Preto. 

O polimento foi realizado com lixas d’água na sequência de granulação: #320 por 1 minuto, 

#400 por 1 minuto e 30 segundos e #600 por 2 minutos (Figura 1) 

 
Figura 1. Disco Ti-6Al-4V obtido pelo processo 

de usinagem. 

Fonte: Hermano Teixeira Machado, 2023 
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3.1.1.1 Tratamento de superfície por revestimento de hidroxiapatita 

O revestimento de hidroxiapatita sobre os discos foi realizado em parceria com o 

Laboratório de Físico-Química de Superfícies e Colóides no Departamento de Química da 

FCLRP-USP, de acordo com protocolo descrito por SOUZA et al (2014). Todas as soluções 

aquosas utilizadas foram preparadas com água Milli Q® ( = 72.8 mN m-1 e resistividade 18.2 

M cm) ultrapura e livre de poeira. Inicialmente, os discos foram imersos por 15 min em 

ultrassom, em três diferentes líquidos de limpeza: água com detergente, etanol e acetona. Após 

primeira etapa, os discos de Ti-6Al-4V foram submersos em solução KH2PO4 / NaOH pH 7,5 

contendo o tensoativo não-iônico Span 20 na concentração 4x105 mol L-1, também em ultrassom 

por 5 min, para garantir limpeza. Em seguida os suportes foram enxaguados com água Milli-Q. 

 
3.1.1.2 Filme Langmuir-Blodgett (LB) 

Após completa limpeza dos discos, quatro camadas de fosfolipídeos foram depositadas 

sobre a superfície do titânio pela técnica LB, na qual monocamadas de Langmuir são formadas 

na interface água-ar. Os filmes foram construídos a partir de ciclos de emersão/imersão de 

suporte sólido por meio das monocamadas formadas sobre subfases, com soluções em  

constante de 30mN m-1. A primeira transferência foi sempre realizada a partir da imersão, com 

posteriores ciclos de emersão/imersão, de forma a produzir filmes LB do tipo Y. As razões de 

transferências foram calculadas por meio do quociente entre a área do suporte sólido e a área da 

interface comprimida durante a deposição da transferência ao suporte. 

Δ 𝐴𝑠𝑢𝑝 
𝑅𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠𝑓. =  

 

Δ𝐴𝑖𝑛𝑡𝑒𝑟𝑓 

 

Um cristal de quartzo redondo (diâmetro e área total de 1,37 cm e 2,96 cm2, 

respectivamente) recoberto com ouro (ICM Crystals; área recoberta com Au equivalente a 0,662 

cm2) foi utilizado na confecção e caracterização micro gravimétrica de filmes LB dos lipídios 

puros. Antes da transferência dos filmes, a limpeza destes suportes foi realizada por 

ultrassonicação em água Mili-Q, posteriormente friccionando-os levemente contra lenços de 

papel com clorofórmio. 

As monocamadas foram transferidas para discos de titânio pela técnica LB em π = 

30 mN m−1 (pressão das biomembranas) (Figura 2) em 25,0 ± 0,5°C em uma calha de Langmuir 

de 216 cm2 (Insight Brasil) (Figura 3). Filmes LB do tipo Y foram preparados por 
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imersão inicial do suporte sólido na subfase, contendo solução de CaCl2 0,1 mmol L-1 antes de 

espalhar a solução de fosfolipídios. As monocamadas de DHP foram transferidas para suportes 

metálicos seguindo a sequência de retirada e imersão a uma velocidade contante em 0,038 mm 

s-1. Este procedimento foi repetido até alcançar o número desejado de 4 camadas depositadas. 

Como a última camada apresenta uma extremidade hidrofílica, os filmes foram mantidos em 

um recipiente de água pura, para evitar o “flipflop” das moléculas de fosfolipídios antes da 

exposição às soluções precursoras de fosfato de cálcio. 

 
Figura 2. Esquema ilustrativo da formação de monocamadas pela 

técnica LB. 

Fonte: Autoria própria 

 

 

Figura 3. Calha de Langmuir de 216 cm2 (Insight Brasil) 

Fonte: Autoria própria. 

 

A massa de DHP depositada nos filmes LB foi medida com uso de uma 

microbalança de cristais de quartzo recobertos com ouro (ICM Crystal, área ativa 0,662 cm2). 

As medidas nanogravimétricas por microgravimetria de cristal de quartzo (QCM) determina a 
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variação das frequências de oscilação (ICM Oscilator 35366) antes e após a deposição do filme 

LB, calculando a massa depositada por meio da equação: 

 
∆𝑚 = − 

1 
∆𝑓 . 𝐴 . (𝜇 . 𝜌𝑞)2 

( 
2 . 𝑓2 

1 
𝐻𝑧 . 𝑐𝑚2 . (𝑑𝑦𝑛 . 𝑔 . 𝑐𝑚−5)2 

) 
𝐻𝑧2 

 

Onde, A representa a área ativa, 𝜌𝑞 é a densidade,  o módulo de cisalhamento e 𝑓0 

representa a frequência de oscilação inicial. 

 
 

3.1.1.3 Mineralização dos filmes de hidroxiapatita 

As superfícies dos discos Ti-6Al-4V foram revestidas com minerais por meio de 2 

etapas. A primeira refere-se ao ciclo de exposição do tampão Ca2+/Fosfato, onde foram imersos 

os discos em solução aquosa de 1,0 mmol de Ca2+ por 12hrs e em tampão fosfato 

KH2PO4/NaOH (pH 7,50) por mais 12hrs. Esse procedimento foi realizado quatro vezes 

consecutivas, para garantir a máxima ligação dos íons cálcio às cargas negativas do fosfolipídio 

nos filmes de LB e aumentar a supersaturação local na interface. Na segunda etapa, as 

superfícies metálicas foram imersas na solução Fluído Corporal Simulado (SBF) (Figura 4), que 

é um procedimento conhecido para avaliar a bioatividade superficial, devido a capacidade de 

reproduzir, in vivo, a formação de camadas de apatita em várias superfícies de materiais após a 

implantação. A figura 5 representa o disco após formação da camada bioativa de HA. 

 

Figura 4. Esquema da formação do revestimento de hidroxiapatita sobre a superfície dos discos 

usinados. 

Fonte: Autoria própria. 
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Figura 5. Disco Ti-6Al-4V obtido pelo processo de 

usinagem após tratamento de superfície de 

hidroxiapatita. 

 
Fonte: Hermano Teixeira Machado, 2023. 

 

O SBF foi preparado a partir da dissolução de NaCl grau Merck (99,5%), NaHCO3 

(99,5%), KCl (99,0%), Na2HPO4 • 2H2O (99,5 %), MgCl2 • 6H2O (99,0 %), Na2SO4, (CH2OH)3 

CNH2 (99,5%), CaCl2 • 2H2O (99,0%) e HCl (37 vol%, Carlo-Erba, Roma, Itália) em água 

deionizada. Os reagentes foram adicionados, um a um, após cada reagente estar completamente 

dissolvido em 700 ml de água, na ordem indicada na Tabela 2. O pH de 7,4 a 37°C. Durante o 

processo de titulação, a solução também foi diluída continuamente com adições de água 

deionizada para tornar o volume final igual a 1L. Após a preparação, a solução de SBF foi 

armazenada a 5°C. 

 
Tabela 2. Ordem da composição química da solução SBF. 

ORDEM REAGENTE VALOR (gpl) 

1° NaCl 6.547 

2° NaHCO3 2.268 

3° KCl 0.373 

4° Na2HPO4 · 2H2O 0.178 

5° MgCl2 · 6H2O 0.305 

6° CaCl2 · 2H2O 0.368 

7° Na2SO4 0.071 

8° (CH2OH)3CNH2 6.057 

 

 
3.1.1.4 Tratamento de superfície ácido-alcalino 

Antes da aplicação do tratamento de superfície os discos foram lavados em cuba 
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ultrassônica Bio Wash - Bio-Art, durante 7 minutos com água deionizada, seguidos de mais 7 

minutos com acetona, secos com jato de ar e armazenados em recipiente inerte. A modificação 

superficial foi realizada no Laboratório de Físico-Química de Superfícies e Colóides do 

Departamento de Química FCLRP-USP e consistiu em ataque ácido, seguido de tratamento 

alcalino (OLIVEIRA, 2015). De acordo com o protocolo, os discos foram imersos em solução 

concentrada de H3PO4 (85%) e mantidos a 80° C durante 30 minutos e em sequência imersos 

em solução de NaOH (10 mol·L - 1) a 60° C durante 24 h (Figura 6) (OLIVEIRA et al., 2015). 

 
Figura 6. Esquema ilustrativo da realização do tratamento de superfície ácido- 

alcalino. 

Fonte. Autoria própria 

 

3.1.1.4.1 Ataque ácido 

O ataque ácido foi realizado com ácido fosfórico-orto concentrado (H3PO4 conc.) a 

85%. A solução foi mantida à uma temperatura de 80º C (± 5º C), controlada com auxílio de 

termômetro e mantida em placa de aquecimento MA085 Marconi. Após a estabilização da 

temperatura, os discos foram imersos na solução ácida e o béquer recoberto para reduzir a 

volatilização do reagente durante o procedimento. Na sequência, as amostras foram submetidas 

ao tratamento alcalino. 

 
3.1.1.4.2 Tratamento alcalino 

Realizou-se com preparo de 50 mL de solução de NaOH que foi transferida para um 

frasco de polietileno com tampa. Cada uma das amostras atacadas anteriormente com ácido foi 

mergulhada na solução de NaOH. Uma estufa para secagem e esterilização MA033 Marconi 

com ajuste de temperatura digital foi estabilizada a 60º C, os frascos com as amostras foram 

alocados no interior da mesma durante 24 horas e, ao final deste período, a superfície encontrou- 

se modificada (Figura 7) 
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Figura 7. Disco Ti-6Al-4V obtido pelo processo de 

usinagem após tratamento de superfície ácido- 

alcalino. 

 
Fonte: Hermano Teixeira Machado, 2023. 

 
3.1.2 Discos obtidos por manufatura aditiva 

Os discos obtidos por Manufatura Aditiva (MA), pela técnica de Fusão Seletiva a Laser (SLM), 

foram confeccionados na Alemanha, em uma máquina REALIZER GMBH SLM 50® (Instituto IFW 

Dresden, Dresdren – Alemanha) (Figura 8), com laser de fibra de 129 W em modo contínuo (λ = 1070 

nm, posição foco F: 9,55 mm, tamanho spot ≈ 60 µm), com velocidade de varredura de 0.33-4.00 m/s e 

espessura da camada do pó de 40µm. 

 
Figura 8. Disco Ti-6Al-4V obtido pelo processo de 

manufatura aditiva. 

 
Fonte: Hermano Teixeira Machado, 2023. 
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3.2 Caracterização Física e Química 

3.2.1 Caracterização morfológica e química das superfícies 

A morfologia superficial das amostras de cada grupo (n=1) foi avaliada por meio de 

Microscopia Eletrônica de Varredura a partir de imagens de baixa e alta ampliação das 

superfícies dos discos. As fotomicrografias foram obtidas em tensão de aceleração de 20 kV, 

com abertura objetiva de 20 μm e distância de trabalho de 5 mm. Foi realizada a metalização 

nos discos usinados com hidroxiapatita em um aparelho Bal-Tec SCD 050 Sample Sputter 

Coater. Para tal, a superfície da amostra foi recoberta com uma fina camada de carbono, seguida 

de uma fina camada de ouro. 

A análise da composição química das superfícies (n=1) foi determinada pelo 

equipamento EDS, acoplado ao MEV (Figura 9), no Laboratório de Microscopia Eletrônica 

no Departamento de Biologia Celular e Molecular e Bioagentes Patogênicos na FMRP/USP, à 

uma voltagem de aceleração de 20 kV e uma distância de trabalho de 8,5 mm. Foram 

identificados os constituintes químicos da amostra e a porcentagem atômica dos elementos 

encontrados. 

 
Figura 9. Microscópio Eletrônico de Varredura (MEV) (ME JEOL 

JSM6610LV). 

 
Fonte: Autoria própria 

 

 

3.2.2 Difração de Raios-x (DRX) 

A análise de DRX (n=1) foi realizada à temperatura ambiente por meio de um 

difratômero D2 Phaser (Figura 10) no Laboratório de Análises Termogravimétricas e de 

Difração de Raios X do Departamento de Química da FCLRP-USP, sob radiação Cu Kα (λ = 

1,5406 Å), 40kV e 30 mA. Os dados foram coletados em modo contínuo entre 10° < 2θ < 60° 

com velocidade de 2° por minuto a identificar alterações na superfície e volume da liga. 
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Figura 10. Difratômero D2 Phaser. 

 
Fonte: Autoria própria 

 

3.2.3 Molhabilidade e Energia livre de superfície 

A molhabilidade e energia livre de superfície de cada grupo foram avaliadas pelo 

método de gota séssil (n=10) (Figura 11) com a medição dos ângulos de contato aparentes das 

amostras, em tensiômetro (KSV CAM 200) e software (CAM 200 Contact Angle Measurement 

System) no Laboratório de Físico-Química de Superfícies e Colóides do Departamento de 

Química da FCLRP-USP (Figura 12). 

Na análise da molhabilidade foi utilizada água destilada e para energia livre de 

superfície, além da água destilada, os líquidos formamida e diiodometano. Foi depositada uma 

gota de 4 µL em cada superfície, sob temperatura ambiente controlada. Aguardou-se o tempo 

de 60 segundos para a estabilização parcial da gota de água antes da obtenção da medida do 

ângulo (Ɵ). Três gotas foram analisadas por amostra; entre as medições, os discos foram secos 

com fluxo de nitrogênio por 1 min. As medições realizadas corresponderam à média dos ângulos 

de contato esquerdo e direito. A energia livre de superfície foi calculada por meio da equação 

modelo Owens-Wendt-Kaeble. 

 
Figura 11. Ilustração do ensaio de molhabilidade pelo método de gota séssil. 

 
Fonte: Autoria própria. 
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Figura 12. Tensiômetro (KSV CAM 200). 

Fonte: Autoria própria. 

 
 

3.2.4 Rugosidade e Área de superfície 

A análise da rugosidade e área de superfície dos discos (n=10) foi feita pela utilização 

de um microscópio confocal a laser 3D (LEXT 4000; Olympus, Hamburgo, Alemanha) no 

Laboratório de Pesquisa em Dentística do Departamento de Odontologia Restauradora- DOR, 

FORP-USP (Figura 13 e 14), com lentes objetivas (MPLAPON) de 20x e zoom de 1x, por meio 

de parâmetros de rugosidade média de Ra e Rz (µm), bem como medidas da área de superfície 

total Sa (µm). Com esse equipamento foram obtidas imagens com resolução de 1024×1024 

pixels e as reconstruções das superfícies estudadas no formato 3D. 

 
Figura 13. Microscópio Confocal a laser 3D. 

Fonte: Autoria própria, 2023. 
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Figura 14. Ilustração do ensaio de rugosidade superficial. 

 
Fonte: Autoria própria. 

 
3.2.5 Testes eletroquímicos 

Os testes eletroquímicos foram realizados por meio da organização de três eletrodos: 

eletrodo de calomelano, como eletrodo de referência (SCE-B20B110; Radiometer Analytical, 

Copenhagen, Dinamarca), titânio, como eletrodo de trabalho e platina, como o eletrodo auxiliar 

(wire B35M110; Radiometer Analytical, Copenhagen, Dinamarca) (Figura 15). 

 
Figura 15. Potenciostato (PGP 201 Radiometer Analytical, 

Copenhagen, Dinmarca). 

 
Fonte: Autoria própria. 

 

 

A primeira análise de degradação foi realizada por meio da medida do Potencial de 

Circuito Aberto (OCP), que é o potencial de equilíbrio do metal no ambiente (eletrólito), com 

soro fisiológico, que permite analisar o efeito da corrosão em um intervalo de tempo para obter 
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o potencial de corrosão em relação ao eletrodo de referência. O tempo para atingir o equilíbrio 

depende da composição do metal e do acabamento superficial, dessa forma não existe técnica 

para estabelecer o tempo de ensaio. Para este estudo, após testes preliminares, foi adotada uma 

hora. 

As medidas eletroquímicas foram realizadas por meio de um potenciostato (PGP 201 

Radiometer Analytical, Copenhagen, Dinmarca) controlado por computador, Voltamaster-4 

software (Voltamaster, Radiometer Analytical, Copenhagen, Dinamarca), no Laboratório de 

Pesquisa de Metrologia no Departamento de Materiais Dentários e Prótese da FORP-USP. 

As amostras foram imersas na solução de soro fisiológico (cloreto de sódio – NaCl - a 

0,9% em 500 ml) durante uma (01) hora (Figura 16) e o potencial em circuito aberto (OCP) foi 

calculado antes de cada teste eletroquimico potenciodinânico de polarização. Em seguida, 

realizou-se o teste potenciodinâmico iniciado nos valores de potencial pré-determinados entre 

-500 mV a +2000 mV com taxa de varredura de 2 mVs-1, a partir da densidade de corrente de 

corrosão (icorr- μA/cm²) e pelo potencial de corrosão (Ecorr - mV), valor que a densidade de 

corrente muda de catódica para anódica. O teste foi repetido nas amostras (n=5) em cada 

condição experimental. 

 
Figura 16. Ilustração da amostra imersa em soro fisiológico. 

Fonte: Autoria própria. 

 

3.2.6 Potencial Zeta 

As caracterizações foram realizadas por meio de DLS (do inglês, Dynamic Light 

Scattering – Dispersão Dinâmica da Luz) com o instrumento ZetaSizer-nanoseries (Malvern, 

Worcestershire, UK), que determina a carga da superfície, na Central de Análise de 
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Biomateriais: Caracterização de Superfícies e Nanopartículas em Solução do Departamento de 

Química da FFCLRP-USP. Cada grupo (n=3) foi composto por amostras nas dimensões de 3 

mm de largura por 4 mm de comprimento que foram analisadas em 5 posições diferentes e, em 

cada posição, a carga superficial foi medida 5 vezes. Inicialmente lavou-se a cela utilizada para 

medição com água deionizada, em seguida os espécimes foram colados no porta amostra (Figura 

17), com uso de Super Bonder®, e este foi preso à cela. Após isso o sistema cela + amostra foi 

posicionado numa ferramenta de alinhamento de altura próprio para a cela, para ajuste manual 

da altura da amostra com relação ao laser do equipamento. Em seguida, foi colocado em uma 

cubeta 1 mL de solução padrão diluída em água deionizada e o sistema cela 

+ amostra foi encaixado com cuidado para que não houvesse formação de bolha e que a solução 

não transbordasse. Este novo sistema cubeta + cela + amostra foi colocado no equipamento 

protótipo da Malvern® (Figura 18) para o início das análises. Terminada, desencaixou-se a 

cubeta e lavou-se o interior com água deionizada; o sistema cela + amostra também foi lavado 

com água deionizada. Após as lavagens, o porta amostra foi retirado da cela e a amostra colada 

foi raspada com uma espátula – neste momento tentou-se retirar o máximo de Super Bonder® 

seco que estava no porta amostra, para diminuir as chances de contaminação. 

 

 
 

Figura 17. Ilustração da inserção dos espécimes no porta amostras para o Potencial Zeta. 

Fonte: Autoria própria. 
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Figura 18. Protótipo Malvern®. 

 
Fonte: Autoria própria. 

 
A solução supracitada é concentrada de nanoesferas de látex inertes em água, cujas 

dimensões são habilmente controladas pela Malvern®. Para a diluição, coletou-se uma gota da 

solução concentrada num eppendorf de 3 mL que foi completado com água deionizada; coletou- 

se deste 0,5 mL que foram adiconadas a outro eppendorf de 3 mL, completado com água 

deionizada, resultando na solução diluída que é usada para preparar a cubeta. 

 
3.3 Análise Microbiológica 

3.3.1 Unidades Formadoras de Colônias (UFC) 

Os discos foram esterilizados por plasma de peróxido de hidrogênio - Sterrad - 

equipamento que emprega tecnologia de esterilização a baixa temperatura (50°C) (MultiLav 

Esterilizações ltda, Ribeirão Preto, SP, Brasil) e, portanto, não altera as propriedades do 

material. 

Foi utilizada a cepa isolada de Staphylococcus aureus (ATCC 25923), cultivada a 

partir do descongelamento e cultivo à 37º C por 24h em estufa microbiológica (DeLeo, B2DG, 

Bento Gonçalves, RS, Brasil). A cultura foi centrifugada a 6.000 rpm por 5 minutos, o 

sobrenadante descartado e o pellet lavado duas vezes com 10 mL de solução PBS (Phosphate 

Buffered Saline, com os sais: NaCl, KCl, Na2HPO4, KH2PO4). A confirmação da concentração 

do inócuo foi realizada por meio da densidade óptica em Espectrofotômetro (Multiskan GO, 

Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA, USA), com leitura de absorbância de 0,8 para S. 

aureus, em comprimento de onda de 625nm, o que corresponde a 108 UFC/mL. A suspensão 

bacteriana foi padronizada 106 UFC/mL. Foi utilizado o meio de cultura Mueller Hinton Broth 

(Difco, Sparks, MD, USA) para S. aureus. 
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3.3.1.1 Formação do Biofilme 

Antes da análise foi verificada a esterilidade do meio de cultura utilizado. As 10 amostras 

de cada grupo foram colocadas em placas de 24 poços, com 1500 μL do meio de cultura 

inoculado com o micro-organismo e incubadas a 37ºC por 1 h e 30 minutos, sob agitação 

constante de 75 rpm em estufa bacteriológica (Incubadora Shaker, Mod. – CE-320, Cienlab, 

Campinas, SP, Brasil) para aderência do biofilme (Figura 19). Após esse período, o meio 

de cultura contaminado foi removido, os corpos de prova foram lavados 2 vezes com PBS, 

e 1500 μL de meio de cultura estéril foram adicionados aos poços. As placas foram 

novamente incubadas sob as mesmas condições, durante 48h para crescimento e maturação 

do biofilme. 

 
Figura 19. Esquema ilustrativo da formação do biofilme para UFC. 

Fonte: Autoria própria. 

 
3.3.1.2 Contagem de Unidades Formadoras de Colônias por mililitro 

Após as 48h os corpos de prova foram lavados com PBS e colocados em microtubos 

contendo 1 mL de PBS. Em seguida, estes foram colocados em cuba ultrassônica (Altsonic 

Clean 9CA, Ribeirão Preto- SP, Brasil), durante 20 min, a uma vibração de 40 Hz e potência de 

200 Watts, para o desprendimento das células. Foram retirados 25 μL de cada microtubo para a 

determinação do número de unidades formadoras de colônias por mililitro. 

O número de células viáveis foi quantificado por Unidades Formadoras de Colônias 

por mililitro (UFC/mL), por meio da semeadura em placas de Petri contendo meio de cultura 

Trypticase Soy Agar (TSA, Difco, Sparks, MD, USA). Foram realizadas 4 diluições em série, 

transferindo-se 25 μL da suspensão bacteriana para um microtubo com 225 μL de PBS. As 

diluições foram agitadas em agitador de tubos (Phoenix, AP 56, Araraquara, Brasil) e uma 

alíquota de 25 μL de cada diluição foi colocada nos respectivos quadrantes da placa de Petri e 

espalhada com auxílio de uma alça Drigalsky. 

Em seguida, as placas foram incubadas a 37ºC por 24 horas em estufa microbiológica 
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(DeLeo, B2DG, Bento Gonçalves, RS, Brasil). Após o período de incubação foi realizada a 

contagem do número de UFC, para o cálculo foi considerada a diluição em que o número de 

UFC variou entre 1 e 300 colônias, com a seguinte fórmula: UFC/mL = (nº de colônias x 10n)/V 

Onde n equivale ao valor absoluto da diluição (1, 2, 3 ou 4), e V o volume em mL 

pipetado para cada diluição nas placas. Foram utilizados 25 μL para cada diluição, assim 

V=0,025. Os valores de contagem de UFC/mL obtidos foram normalizados em LOG na base 

10. 

Devido à diferença de tamanho entre os discos avaliados foi realizado o cálculo da área 

de superfície de cada um deles e ajuste do número de colônias proporcionalmente à dimensão. 

 
3.4 Análise Estatística 

Os dados quantitativos foram analisados no software SPSS 20.0 (SPSS, Chicago, IL). 

Verificada a distribuição dos dados pelo teste de Shapiro-Wilk, aplicou-se análise de variância 

one-way ANOVA e teste de comparações múltiplas Tukey. Os resultados de Unidades 

Formadoras de Colônias (UFC) foram avaliados pelo teste não-paramétrico de Kruskal-Wallis. 

Foi adotado nível de significância de 5%. 
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4. RESULTADOS 

 

4.1 Caracterização Física e Química 

4.1.1 Caracterização morfológica das superfícies (MEV) 

A topografia da superfície dos discos está representada nas Figuras 20, 21, 22 e 23 sob 

diferentes aumentos. A Figura 20 refere-se a topografia de superfície dos discos DU sob 

aumentos de 500x (Figura 20A) e 1000x (Figura 20B). As imagens obtidas demonstram 

características próprias do processo de usinagem, superfície plana, regular e com presença de 

riscos provenientes da etapa de polimento. 

 
Figura 20. Microscopia eletrônica de varredura DU. A) Magnitude de X500; B) Magnitudede X1000. 

 

A figura 21 apresenta a superfície dos discos DUHAp sob aumentos de 1000x (Figura 

21A) e 10000x (Figura 21B). Em menor aumento observa-se a presença de trincas e partículas 

com tamanhos diferentes que correspondem, provavelmente, ao desprendimento do 

revestimento. Já em maior aumento, foi possível observar a presença de estruturas compatíveis 

com a formação dos aglomerados de cristais de hidroxiapatita sobre a superfície. 

 
Figura 21. Microscopia eletrônica de  varredura do disco DUHAp. A) Magnitude de X1000; B) 

Magnitudede X10000. 
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A figura 22 representa a superfície dos discos DUAA sob aumentos de 1000x (Figura 

22A) e 10000x (Figura 22B). Observou-se morfologia superficial complexa desordenada, com 

combinação de grandes e pequenas estruturas microporosas. Em maior amplitude, percebeu-se 

semelhança das estruturas com “corais” e “esponjas”. 

 

Figura 22. Microscopia eletrônica de varredura do disco DUAA. A) Magnitude de X1000; B) Magnitude 

de X10000. 

 

 
A figura 23 demonstra a superfície dos discos DMA sob aumentos de 500x (Figura 

23A) e 1000x (Figura 23B). Observou-se a presença de partículas esféricas, distribuídas 

aleatoriamente, que atribuem aparência rugosa. Na maior amplitude, foram visualizadas 

partículas irregulares de formato circulares não fundidas, parcialmente fundidas ou fracamente 

aderidas umas às outras com espaços vazios entre si. 

 
Figura 23. Microscopia eletrônica de varredura do disco DMA. A) Magnitude de X500; B) Magnitude 

de X1000. 

 

 
4.1.2 Caracterização química da superfície (EDS) 

A Tabela 3 e os Gráficos de 1 a 4 demonstram distribuição compatível com elementos 

químicos intrínsecos às superfícies estudadas. Nos grupos que receberam tratamento de 
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superfície, DUHAp e DUAA, foram encontrados outros elementos como Ca, P, O, Na, C e F, 

provenientes dos tratamentos de superfície, além dos elementos constituintes da liga, Ti, Al e 

V, em maiores porcentagens, com exceção do DUAA onde o O apareceu com a segunda maior 

porcentagem em peso (32,40%). 

 
Tabela 3. Composição química dos discos, porcentagem em peso (Wt%). 

 

Porcentagem em peso (Wt%) 

Amostra 

s 
Ti Al V Ca P O Na C F 

DU 89,82 6,21 3,96 - - - - - - 

DUHAp 69,50 7,80 3,00 0,30 0,40 14,70 - 4,0 0,4 

DUAA 61,86 2,47 2,78 - 0,13 32,40 0,36 - - 

DMA 90,14 5,80 4,06 - - - - - - 

 

 

Gráfico 1. Composição química (EDS) do disco DU. 
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Gráfico 2. Composição química (EDS) do disco DUHAp. 

 

 

 

 
Gráfico 3. Composição química (EDS) do disco DUAA. 
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Gráfico 4. Composição química (EDS) do disco DMA. 

 

 
 

4.1.3 Difração de Raios-X (DRX) 

O gráfico 5 demonstra o difratograma com os padrões DRX das amostras DU, DUHAp, 

DUAA e DMA. Nos grupos sem tratamento de superfície, DU e DMA, foram observadas fases 

metaestáveis com picos de difração agudos cristalinizados, estáveis e definidos em escala 

nanométrica provenientes do substrato de Ti. Observou-se semelhança na quantidade de picos 

destes grupos, com valores mais altos encontrados no primeiro pico (que corresponde à maior 

distância entre os átomos na rede cristalina). Este foi localizado aproximadamente em ângulo 

de 35° em ambas as amostras, com intensidade de 2,524 A para DU e 2,520 A para DMA. 

Nos grupos com tratamento de superfície, DUHAp e DUAA, foram observadas 

composições de fases nos revestimentos formados. Estas amostras apresentaram quantidades 

semelhantes de picos, com o primeiro mais pronunciado em aproximadamente 32° (2,785 A) 

para DUHAp e 35° (2,524 A) para DUAA. O primeiro pico encontrado em DUHAp está de 

acordo com o padrão de difração da hidroxiapatita (JCPDS 09-0432), que apresenta seus picos 

mais intensos em 32°, a indicar formação do revestimento. 
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Gráfico 5. Padrões DRX das amostras avaliadas. 

 
 
 

4.1.4 Molhabilidade e Energia livre de superfície 

Os resultados de molhabilidade e energia livre de superfície estão apresentados na 

Tabela 4 e as imagens dos ângulos de contato com a água na Figura 24. 

Os grupos DUHAp e DUAA apresentaram semelhança entre si (p=0,831) e os menores 

ângulos de contato comparados aos grupos DU e DMA (p<0,05), sendo este último o que 

apresentou os maiores valores (p<0,05). Da mesma forma, as superfícies tratadas (p=0,384) 

promoveram maior energia livre da superfície em relação às demais (p<0,05). Para a 

componente dispersiva não foi observada diferença significativa entre os grupos (p=0,077) e 

para a componente polar, observou-se o mesmo padrão da molhabilidade. 

 
Tabela 4. Média e Desvio padrão dos valores dos ângulos de contato (θ) e energia livre de superfície (γ s ), γ s = 

γ Sp (componente polar) + γ S d (componente dispersiva) dos diferentes grupos. 

 
Grupos 

Ângulo de 

contato θ (º) 

Energia livre de 

superfície 

(mJ/m2) 

Componente 

Dispersiva 

(mJ/m2) 

Componente 

Polar (mJ/m2) 

DU 71,31 (5,97)A 40,17 (3,64)A 31,04 (5,90)A 9,12 (2,60)A 

DUHAp 15,23 (13,17)B 70,78 (1,04)B 31,14 (0,43)A 39,63 (1,34)B 

DUAA 19,68 (6,22)B 67,63 (2,34)B 28,02 (1,39)A 39,61 (3,33)B 

DMA 94,34 (14,95)C 36,02 (6,82)A 34,48 (7,64)A 1,54 (1,89)C 

*Letras maiúsculas diferentes na mesma coluna indicam significância estatística (one-way ANOVA, Tukey; 

p<0,05). 
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Figura 24. Ângulo de contato com a água nos grupos A) DU; B) DUHAp; C) 

DUAA; D) DMA. 

 

 

4.1.5 Rugosidade e Área de superfície 

Para a rugosidade da superfície, houve diferença significativa entre os grupos em todos 

os parâmetros avaliados (Ra, Rz e Sa) (p<0,001) (Tabela 5). 

O grupo DMA apresentou maior rugosidade em todos os parâmetros (p<0,05), 

estatisticamente diferente do DU, DUHAp e DUAA. Enquanto os grupos DU, DUHAp e 

DUAA apresentaram valores semelhantes (p>0,05). 

Tabela 5. Média e Desvio padrão da rugosidade da 

superfície (Ra, Rz e Sa) dos diferentes grupos. 

Grupos 
Rugosidade (μm) 

Ra Rz Sa 

DU 0,14 (0,17)A 
0,24 

(0,05)A 

0,07 

(0,01)A 

DUHAp 0,15 (0,05)A 
1,22 

(0,59)A 

0,13 

(0,03)A 

DUAA 0,17 (0,03)A 
0,88 

(0,15)A 

0,18 

(0,04)A 

DMA 9,09 (1,94)B 
51,93 

(11,59)B 

11,03 

(1,95)B 

*Letras maiúsculas diferentes na mesma coluna indicam 

significância estatística (one-way ANOVA, Tukey; p<0,05). 
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Nas imagens obtidas pelo Microscópio Confocal à Laser (Figuras 25, 26, 27 e 28), 

observou-se que a topografia dos discos avaliados corroborou com os dados quantitativos 

apresentados na Tabela 5. 

 
Figura 25. Imagem do Microscópio Confocal à Laser do grupo DU 

 

 
Figura 26. Imagem do Microscópio Confocal à Laser do grupo DUHAp. 
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Figura 27. Imagem do Microscópio Confocal à Laser do grupo DUAA. 

 

 
Figura 28. Imagem do Microscópio Confocal à Laser do grupo 

DMA. 

 
 

4.1.6 Teste eletroquímico 

Os valores médios dos dados obtidos por meio do ensaio de degradação química dos 

discos Ti-6Al-4V estão descritos na tabela 6. Diferença significativa entre os grupos foi 

observada para OCP (p<0,001) e icoor (p=0,028). Para Ei=0 os resultados foram semelhantes 
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(p=0,292). 

O grupo DMA apresentou o menor valor médio de OCP, estatisticamente diferente dos 

demais (p<0,05), e o grupo DUAA o maior valor, semelhante apenas a DU (p=0,077). Para 

icoor, maior valor médio foi observado para o grupo DMA, estatisticamente diferente do DUAA 

(p=0,032) (Tabela 6). 

 
Tabela 6. Média e desvio padrão do ensaio de degradação química dos grupos. 

Grupos OCP (mV) E (i=0) (mV) icoor (uA/cm²) 

DU 79,20±16,90AB -311,28±84,33A 0,22±0,17AB 

DUHAp -54,00±13,80B -253,68±93,64A 0,14±0,03AB 

DUAA 160,00±59,53A -413,38±186,83A 0,12±0,11A 

DMA -264,40±73,35C -309,24±120,70A 0,41±0,21B 

*Letras maiúsculas diferentes na mesma coluna indicam significância estatística (one-way 

ANOVA, Tukey; p<0,05) 

 

 

O gráfico 6 demonstra a evolução das curvas de OCP de acordo com o tempo. Foi 

possível observar que o grupo DU (em preto), teve início em potenciais em torno de 50 mV e 

se manteve constante após 1 hora. A superfície DUAA apresentou maior potencial (positivo) 

que se manteve até o final da análise, indicando menor tendência à corrosão. O grupo DUHAp 

(em vermelho) apresentou potenciais de início do contato com o eletrólito próximos do 0, 

aproximadamente -50 mV, em torno de 1500 s começou a apresentar potenciais negativos e ao 

longo do tempo voltou a ter potenciais próximos ao seu valor inicial. DMA (em verde) foi o que 

apresentou maior tendência à corrosão, com início da curva nos valores mais negativos, que se 

estabilizou apenas em torno de 1000 segundos. 

 
Gráfico 6. Gráfico de OCP (mV) em relação ao tempo (s) para os 

grupos avaliados. 

Fonte: Autoria própria 
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4.1.7 Potencial Zeta 

Os valores médios dos dados obtidos por meio do potencial zeta dos discos Ti-6Al-4V 

estão descritos na tabela 7. Foi observada diferença significativa entre os grupos (p=0,001). 

Menores médias de potencial zeta foram observadas para os grupos com tratamento de 

superfície, DUHAp e DUAA, semelhantes entre si (p=0,141) e maiores médias para os grupos 

sem tratamento, DU e DMA, também semelhantes entre si (p=1,000) (Tabela 7). 

 
Tabela 7. Média e desvio padrão dos dados 

do potencial zeta. 

Grupos Zeta (mV) 
DU -3,85 (1,80)A 

DUHAp -27,16 (4,56)B 

DUAA -17,50 (8,01)B 

DMA -4,07 (1,99)A 

*Letras maiúsculas diferentes na mesma coluna indicam 

significância estatística (one-way ANOVA, Tukey; 

p<0,05). 

 

4.2 Análise Microbiológica 

4.2.1 Unidades Formadoras de Colônia (UFC) 

Para os dados de UFC, diferenças foram observadas entre os grupos (p=0,006) (Tabela 

8). O DMA apresentou os maiores valores 6,52 UFC/mL [6,32;6,73], estatisticamente diferente 

do DU 6,08 UFC/mL [5,66;6,33] (p=0,027), DUHAp 5,91 UFC/mL [5,47;6,28] (p=0,043) e 

DUAA 6,20 UFC/mL [5,72;6,37] (p=0,014). 

 
Tabela 8. Mediana e Intervalo de Confiança de Unidades Formadoras de 

Colônia. 

Grupos UFC/mL 
DU 6,08 [5,66;6,33]A 

DUHAp 5,91 [5,47;6,28]A 

DUAA 6,20 [5,72;6,37]A 

DMA 6,52 [6,32;6,73]B 

 
*Letras maiúsculas diferentes na mesma coluna indicam significância estatística (Kruskal-Wallis; p<0,05). 

 

 

A Figura 29 apresenta imagens qualitativas das placas de Petri utilizadas na contagem 

de Unidades Formadoras de Colônias (UFC) para todos os grupos avaliados. 
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Figura 29. Contagem de Unidades Formadoras de Colônia. A) DU; B) 

DUHAp; C) DUAA; D) DMA. 

Fonte: Autoria própria. 
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5. DISCUSSÃO 

 
Nas reabilitações implantossuportadas, o primeiro contato do implante dentário com o 

ambiente biológico se dá pela interação com a superfície, no momento da instalação cirúrgica. 

Para melhorar as funções celulares em resposta à superfície do implante (CHEN et al., 2022; 

CALAZANS NETO et al., 2022), diferentes tratamentos são propostos, seja por meio de 

métodos aditivos, subtrativos, técnicas de fabricação ou uma combinação deles, a fim de criar 

condições topográficas, físicas, químicas e biológicas ideais para adesão celular, prevenção da 

contaminação bacteriana e resistência à corrosão, fatores responsáveis pela sobrevivência dos 

implantes (GELLRICH et al., 2017; HENNINGSEN et al., 2018; HAMEED et al., 2021). 

A topografia, rugosidade e química da superfície desempenham papéis essenciais nas 

propriedades de adesão ou não de células osteoblásticas e bactérias (FERRARIS et al., 2020; 

KREVE; REIS, 2021; HU et al., 2022), dependentes de propriedades inerentes ao substrato, 

como hidrofilicidade, perfil cristalográfico, topografia e carga superficial (HE et al., 2018; 

KREVE; REIS, 2021), bem como características específicas das bactérias, como células 

sensoras de sinais, apêndices (pili e curli), produção de polissacarídeos extracelulares, atividade 

metabólica, viabilidade celular, rigidez da parede celular, ligação receptor-ligante e adesinas 

(KREVE; REIS, 2021). 

A Manufatura Aditiva (MA) se destaca como tecnologia para produção de biomateriais 

de alta precisão para prática clínica por permitir a fabricação de dispositivos com liberdade de 

design, geometria complexa, distribuição uniforme de densidade, controle de poros e uso de 

multimateriais (DUAN et al., 2020; HUANG et al., 2020; BROGINI et al., 2021; YIN et al., 

2022). Nas áreas médico-odontológicas, as tecnologias de impressão 3D são empregadas na 

solução de casos que variam desde os mais simples, finalizados em poucas horas, até casos de 

grande complexidade e especificidade (BOUET et al., 2019; HAN et al., 2019; YU et al., 2020; 

REN et al., 2021; BROGINI et al., 2021). Apesar dos avanços, ainda existem desafios a serem 

superados, especificamente, ao se tratar de dispositivos menores, como os implantes dentários, 

pois as limitações dos equipamentos disponíveis tornam mais difícil a precisão (BOUET et al., 

2019). Além disso, observa-se pouca compreensão sobre a manipulação dos parâmetros de 

impressão e a necessidade de pós-processamento, que pode melhorar a quantidade de partículas 

residuais na superfície, dificultar a adesão e a formação de biofilme (BROGINI et al.., 2021; 

CALAZANS NETO et al., 2023). 

As características morfológicas das superfícies dos implantes dentários influenciam na 

adesão de microrganismos, devido à capacidade de reconhecerem propriedades topográficas do 
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titânio (YEO et al., 2022). O MEV revela detalhes microscópicos da superfície da amostra, 

como sua morfologia, topografia e estrutura, com elevado nível de ampliação e detalhamento 

tridimensional que permite maior compreensão do comportamento celular frente às superfícies. 

As figuras 23A e 23B, que correspondem ao grupo DMA, sem tratamento, confirmaram a 

presença de partículas esféricas do pó de titânio, parcialmente ou fracamente fundidas, e um 

perfil irregular e rugoso apoiado pelo maior valor de rugosidade Ra 9,09 μm (1,94) (p<0,05) e 

imagem obtida pelo microscópio confocal à laser (Figura 28). XIU et al (2016) e REN et al 

(2021) observaram características semelhantes em implantes fabricados por MA e 

acrescentaram que, embora a técnica permita regulação macroestrutural, as propriedades 

superficiais mais finas, responsáveis diretamente pela resposta biológica, não são bem 

controladas. A fusão incompleta do pó durante o processo de fabricação aditiva também pode 

ser atribuída à baixa quantidade de energia fornecida pelo feixe de laser, o que impede a 

completa fundição do titânio (SAMES et al., 2016), assim como observado no presente estudo, 

em que a potência de 129W não foi suficiente para fundir completamente o pó, que ficou aderido 

à poça de fusão sem fundir completamente. Nesse contexto, ainda que a modificação dos 

parâmetros de impressão possa promover modulação das superfícies de titânio, sugere-se 

realizar a etapa de pós-processamento em implantes de MA, a fim de remover partículas 

residuais que geram processos inflamatórios e afetam a longevidade da reabilitação (XU et al., 

2016; YU et al., 2020). 

Nas fotomicrografias do grupo com revestimento de hidroxiapatita (Figuras 21A e 

21B) foram observadas características nanotopográficas em formato esférico que aceleram a 

nucleação de apatita, assim como encontrado por BSAT et al (2015). O tratamento ácido- 

alcalino (Figuras 22A e 22B) gerou estruturas com aspecto de “esponja” ou “coral” assim como 

descrito por OLIVEIRA et al (2019), conhecidas por proporcionar maior área de contato com 

o substrato e favorecer adesão e absorção de células osteogênicas promotoras de crescimento 

ósseo. No grupo usinado sem tratamento (DU) foi observado superfície plana, regular, com 

presença de riscos, provenientes do uso de lixas d'água durante a etapa de polimento, também 

reportada por CLAROS et al (2016), além de menor rugosidade, comprovado pelos dados 

quantitativos (Tabela 5), com menores médias para superfície DU em todos os parâmetros 

avaliados (Ra, Rz e Sa) e imagens de Microscopia Confocal à Laser (Figura 25). 

A análise de Difração de Raios-X (DRX) revelou semelhança entre os padrões de DU 

e DMA, o que indica que as técnicas de fabricação, usinagem ou manufatura aditiva, não 

influenciaram na estrutura cristalina da liga, enquanto qualquer alteração poderia comprometer 

as propriedades físicas, químicas e mecânicas do titânio, como sua ductilidade, dureza e 
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resistência à corrosão (CHENG et al., 2014; SALOU et al., 2015; BAEK et al., 2017; 

LEREBOURS et al., 2019; VALDEZ-SALAS et al., 2021). Essa semelhança também foi 

relatada por HARADA et al (2020) e os resultados para o grupo DMA são consistentes e 

compatíveis com os encontrados por ZHENG et al (2022) que exibiram fortes picos de difração 

a partir de 36°. Os grupos com tratamento de superfície apresentaram picos semelhantes ao 

perfil de difração dos elementos introduzidos na superfície após os revestimentos, o que indica 

adequada formação destes, assim como relatado por OLIVEIRA et al (2015). Os resultados de 

DUHAp foram semelhantes aos de STANGO et al (2018), com picos referentes a apatita na 

região entre 30,75° e 31,02° e BAPTISTA et al (2016) que notaram picos de fosfato de cálcio 

na região entre 30° e 32°, assim como no presente estudo. REN et al. (2021) observaram que os 

picos de DRX encontrados indicam a formação bem-sucedida da camada do revestimento nos 

discos, com maior parte composta por hidroxiapatita (HAp) após imersão em SBF. 

Escalas micrométricas são utilizadas para descrever a rugosidade da superfície com 

base nos parâmetros Ra (rugosidade média aritmética), Sa (rugosidade média aritmética 2D) e 

Rz, que estima a magnitude total entre os 5 picos e vales mais marcantes na superfície e permite 

sugerir a espessura necessária do revestimento para cobrir completamente e nivelar a superfície 

(CLAROS et al., 2016; ANDRUKHOV et al., 2016). De acordo com parâmetro linear Ra, 

classifica-se a topografia de superfície como lisa (Ra < 0,5 µm), minimamente áspera (Ra: 0,5- 

1,0 µm), moderadamente áspera (Ra: 1,0-2,0 µm) e altamente áspera (Ra > 2,0 µm) (NICOLAS-

SILVENTE et al., 2020). Neste estudo, os grupos DU, DUHAp e DUAA apresentaram 

superfícies lisas, enquanto DMA superfície altamente áspera. LI et al (2020) relataram para 

implantes impressos rugosidade de até 24μm, a depender da impressora e dos parâmetros 

utilizados. No entanto, valores de rugosidade de até 0,2µm são considerados preferíveis, como 

os encontrados em DU, DUHAp e DUAA. Essa faixa de rugosidade impede a proliferação de 

bactérias na superfície do implante, ao mesmo tempo em que promove uma fixação biomecânica 

adequada (DAMIATI et al.,2018). 

Além da topografia, a composição química, molhabilidade e energia livre de superfície 

modelam as respostas celulares e adesão bacteriana ao implante (LOUARN et al., 2019; 

KREVE; REIS, 2021). No presente estudo, as superfícies foram avaliadas por meio de EDS 

com o objetivo de comprovar a formação adequada dos tratamentos de superfície e a presença 

dos elementos químicos envolvidos nesses processos. De maneira geral, os grupos 

apresentaram maior porcentagem em peso dos componentes inerentes à liga utilizada, Ti, Al e 

V. Nos grupos DUHAp e DUAA, elementos adicionais foram identificados. De acordo com 

REIS et al (2023), a incorporação desses íons é capaz de alterar as características do titânio, 
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como hidrofilicidade, fases cristalinas e cargas superficiais, que influenciam no padrão de 

adesão bacteriana, como observado na contagem de UFC do presente estudo (Figura 29). Os 

íons de Ca, P, O, C e F detectados nas amostras DUHAp possuem similaridade química com o 

osso mineral e potencializam a osseointegração (KLIGMAN et al., 2021). Segundo YOKOTA 

et al (2014), a presença adequada de Ca e P nas superfícies promove interação entre implante e 

tecido ósseo e favorece sua fixação. Para HARUN et al (2018) e PREDOI et al (2023), o íon O 

relaciona-se com a estabilidade e solubilidade da hidroxiapatita na superfície e o F que, embora 

não seja componente intrínseco da HA, pode contribuir para propriedades antimicrobianas e 

remineralizadoras do material. 

No grupo DUAA, a análise de EDS detectou a presença dos íons P, O e Na. De acordo 

com o estudo de CLAROS et al. (2016), alta quantidade de O pode ser atribuída à formação de 

HTiO3- e ao processo de hidratação do disco de titânio após imersão em solução de NaOH. 

Nesse processo, os grupos carregados negativamente formados na superfície do material reagem 

com os íons de sódio presentes na solução alcalina e resultam na incorporação desses no 

revestimento. Essa reação leva à formação de uma camada de hidrogel de titanato alcalino, que 

facilita a ligação e a integração do implante com o tecido ósseo circundante (MORRIS et al., 

2001; BSAT et al., 2015; OLIVEIRA et al., 2015; CLAROS et al., 2016). 

A molhabilidade é uma propriedade influenciada pela topografia e composição 

química do implante, cujas superfícies hidrofílicas são preferíveis em comparação às 

hidrofóbicas, por promoverem melhor interação celular, tecidual e com fluidos biológicos 

(PACHAURI et al., 2014). A energia livre de superfície refere-se à energia na interface entre 

implante e meio circundante. Quanto maior este valor, maior a bioatividade, por favorecer a 

adsorção de proteínas e células ósseas, além de reduzir a adesão bacteriana (ZHANG et al., 

2018; SHAO et al., 2020). 

No presente estudo, os discos usinados com tratamento de superfície, DUHAp e 

DUAA, apresentaram menor ângulo de contato e maior energia livre de superfície em 

comparação aos grupos sem tratamento. De acordo com FERREIRA et al (2016) e 

HENNINGSE et al (2018), superfícies hidrofílicas, com energia livre de superfície adequada, 

facilitam adesão e proliferação das células ósseas, estabilidade em longo prazo e dificultam 

adesão de bactérias, o que reduz o risco de inflamação e infecção dos tecidos peri-implantares. 

DMA apresentou maior ângulo de contato e menor energia livre de superfície, assim como no 

estudo realizado por SARKER et al (2019) que reportaram comportamento hidrofóbico em 

dispositivos produzidos por SLM. Segundo DUAN et al (2020), o ângulo de contato mais 

elevado é atribuído ao resfriamento rápido associado à técnica SLM, que impede a entrada de 

água nos poros, devido ao aprisionamento de ar. Como resultado, mesmo que a área de 

superfície seja maior para o molhamento, a presença de ar nos poros impede que isso ocorra 
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gerando maior ângulo de contato. De acordo com VALVERDE et al (2019), materiais com 

maior energia livre de superfície demonstraram ser mais eficazes na prevenção da adesão 

bacteriana, o que reduz risco de complicações associadas ao implante. Alinhado com estes 

autores, o presente estudo encontrou que os grupos com tratamento de superfície, DUHAp e 

DUAA, apresentaram os menores valores de energia livre de superfície (Tabela 5) e 

consequentemente menor UFC (Gráfico 7). 

A peri-implantite (Figura 30) é uma das principais complicações associadas aos 

implantes dentários, que afeta aproximadamente 22% desses dispositivos (CHANGI et al., 

2019) e é causada principalmente pela presença de biofilme bacteriano (FRETWURST et al., 

2018; SARKER et al., 2019; LIU et al., 2022). Na cavidade oral, encontra-se o segundo maior 

ecossistema do corpo humano, altamente organizado e composto por aproximadamente 700 

espécies bacterianas (IKEDA et al., 2019; COSTA et al., 2022; LIU et al., 2022) envoltas em 

uma matriz com substâncias poliméricas extracelulares (EPS) autoproduzidas que apoiam sua 

sobrevivência por facilitar a comunicação célula-célula (JAKUBOVICZ et al., 2021; KREVE 

e REIS, 2021; COSTA et al., 2022). Na boca, estas bactérias encontram-se, em sua maioria, 

fixadas nos dentes, mucosas e nos materiais reabilitadores, mas também na saliva ou fluido 

crevicular gengival, representando as células microbianas dispersas (COSTA et al., 2022). Nos 

implantes dentários, os biofilmes são dinâmicos e bem estruturados, com mais componentes do 

que apenas células microbianas viáveis (DAUBERT e WEINSTEIN, 2019; COSTA et al., 

2022). 

 
Figura 30. Ilustração de um implante em contato com uma situação 

saudável paralelo à uma situação com peri-implantite na presença de 

biofilme, diferentes pHs e inflamação. 

 
Fonte: Autoria própria. 
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De acordo com PREETHANATH et al (2017), em dentes e implantes o biofilme é 

formado rapidamente, cerca de 2 a 6 horas após a colonização bacteriana, e as características da 

superfície interferem na sua adesão, o que retrata a necessidade de materiais que promovam 

ação antibacteriana em primeiro estágio e que posteriormente tenham capacidade de 

osseointegração (ZHOU et al., 2020; SANCHEZ et al., 2021). A literatura aponta que 

características superficiais em nanoescala induzidas por tratamentos de superfície, como no 

presente estudo, influenciam em propriedades como molhabilidade, energia livre de superfície, 

rugosidade e composição química, à apresentar potencial antibacteriano e capacidade de 

modular seletivamente a resposta de osteoblastos (COELHO et al., 2015; XU et al., 2016; 

BARTOLOMEU et al., 2017; TENG et al., 2019; HUANG et al., 2020; REN et al., 2021; 

BROGINI et al., 2021). 

Neste estudo, a influência de diferentes superfícies de titânio na adesão bacteriana foi 

avaliada por contagem de UFC a partir de uma cepa isolada de Staphylococcus aureus, bactéria 

gram-positiva que apresenta alta afinidade por superfícies metálicas de implantes, como a 

avaliada neste estudo, e com variedade de mecanismos de virulência que permitem sua adesão, 

colonização e invasão em tecidos, e levam à infecções (CHEN et al., 2022). 

WANG et al (2018) que afirmaram que a rugosidade superficial é uma das 

propriedades que influenciam na adesão bacteriana, no presente estudo, o grupo obtido por 

manufatura aditiva, DMA, apresentou maiores valores médios de rugosidade e unidades 

formadoras de colônia. Além deste, FERREIRA-RIBEIRO et al (2016) e ANNUNZIATA et al 

(2017) destacaram que superfícies rugosas apresentam maior tendência ao acúmulo de 

bactérias, principalmente as que apresentam valores de Ra maiores que 2 μm, como no grupo 

de manufatura aqui avaliado (8,68 μm). De acordo com estes autores, superfícies ásperas com 

depressões definidas possuem locais mais propícios para a colonização bacteriana, são de difícil 

acesso e dificultam a descontaminação efetiva, o que resulta no crescimento rápido do biofilme 

devido à multiplicação das espécies bacterianas. (TEUGHELS et al., 2006; ANNUNZIATA et 

al., 2017). No entanto, ainda existem lacunas na literatura quanto a relação entre rugosidade e 

a adesão bacteriana (BRACERAS et al., 2014 e WASSMANN et al., 2017). 

Para análise dos resultados obtidos nos grupos com tratamento de superfície, DUHAp 

e DUAA, foram encontrados menores valores de UFC. Sugere-se que este resultado foi 

influenciado pela maior molhabilidade e energia livre em comparação com os demais grupos, 

o que potencializa as interações celulares com o substrato e segundo GITTENS et al (2014) e 

VERDEGUER et al (2022) dificulta a adesão de bactérias com características hidrofóbicas, 

como o S. Aureus, que preferem superfícies não polares. A hidrofobicidade é uma propriedade 
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que descreve a repulsão da água ou moléculas polares pela superfície e envolve mecanismo de 

ação de diferentes elementos de adesão microbiana, como adesinas responsáveis pelo 

reconhecimento e ligação ao substrato (GITTENS et al., 2014). Portanto, a superfície tratada, 

que possui maior molhabilidade, inibe a formação inicial do biofilme pelas bactérias 

hidrofóbicas e reduz o número de unidades formadoras de colônias (UFC), assim como 

observado neste estudo (KREVE E REIS, 2022). 

Segundo HAMEED et al (2021), no ambiente bucal é comum a corrosão eletroquímica, 

devido a saliva conter sais que permitem sua ação eletrolítica, sua magnitude depende do 

encontro de diferentes condições que aceleram os processos corrosivos dos implantes dentários, 

como pH ácido, presença de proteínas e bactérias, alta concentração de íons cloreto, variações 

de temperatura e, por fim, a combinação do meio fisiológico corrosivo com cargas cíclicas que 

geram desgaste (MATHEW et al., 2012; REVATHI et al., 2016; APAZA-BEDOYA et al., 

2017; DELGADO-RUIZ e ROMANOS, 2019), aumentam a 

liberação de íons da liga metálica, inflamação ou alergias no tecidos peri-implantares pela 

presença de mediadores inflamatórios como citocinas, à causar alterações teciduais, influenciar 

na osseointegração e levar a falhas estruturais do implante (GAO et al., 2018; NOUMBISSI et 

al., 2019; HAMEED et al., 2021). Em revisão sistemática recente foi abordado que o elemento 

vanádio apresenta toxicidade em sua forma elementar e pode causar reabsorção óssea pelos 

osteoclastos, efeitos neurotóxicos e deficiência de vitamina D e cálcio, enquanto o alumínio 

pode ser relacionado a doenças neurodegenerativas (TARDELLI et al., 2020). 

TAKADAMA et al (2001) realizaram o revestimento com hidroxiapatita na superfície 

da liga Ti-6Al-4V por meio da solução SBF (Fluido Corporal Simulado) que simula o plasma 

sanguíneo, assim como no presente estudo, e observaram, por meio de XPS e difração de raios 

X, a presença de titanato de cálcio e fosfato de cálcio amorfo, um filme nobre que reduz a taxa 

de corrosão (HAMEED et al., 2021). Por sua vez, o tratamento ácido-alcalino da superfície 

favorece a formação de fosfato de cálcio no titânio o que potencializa sua biocompatibilidade e 

otimiza o processo de formação óssea. De acordo com WANG et al (2003), o NaOH utilizado 

no presente estudo é um dos reagentes mais indicados, porque, além de sua capacidade de 

remover contaminantes e óxidos da superfície do implante, produz uma camada gelatinosa de 

titanato de sódio que induz a formação de apatia e inicia o desenvolvimento de fosfato de cálcio, 

que atua como proteção adicional contra a corrosão (TAKADAMA et al., 2001; WANG et al., 

2003). 

O Potencial de Circuito Aberto (OCP) foi utilizado para avaliar a tendência à corrosão 

dos diferentes discos Ti-6Al-4V, sendo os valores maiores indicativos de menor tendência à 
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corrosão. A análise das curvas no gráfico 6, mostrou que DUAA teve o maior potencial inicial, 

o que implica em menor degradação da superfície, enquanto DMA teve o menor potencial 

inicial com maior tendência à corrosão. 

Os achados deste estudo referente ao comportamento do disco DUHAp vão ao encontro 

de HAMEED et al (2021), em que o grupo revestido apresentou menor intensidade de corrente e 

maior resistência à corrosão, devido ao efeito das partículas na barreira protetora entre superfície 

e solução e pela ligação efetiva revestimento-substrato. Melhores resultados referentes ao grupo 

DUAA foram reportados por APARICIO et al (2003), devido a melhor passivação da camada 

pela presença do ácido, que oferece valores nobres pela mudança na espessura e estrutura da 

camada, capaz de induzir a formação de apatita semelhante à do osso. Por sua vez, os piores 

resultados foram encontrados no grupo DMA, justificado por DAI et al (2016) e TOPTAM et al 

(2019) pela microestrutura diferente em visibilidade e fração de volume das fases cristalinas, com 

menor quantidade de fase β–Ti e maiores de α–Ti, além da presença de poros internos que 

permite a entrada de produtos corrosivos. 

Para compreender a cinética do processo corrosivo que ocorreu nas superfícies dos 

espécimes foi realizada a mensuração dos valores de densidade de corrente de corrosão (icorr), 

inversamente proporcionais a resistência da superfície à corrosão. Neste estudo, o tratamento 

ácido-alcalino apresentou menor valor (0,12 uA/cm² ±0,11), o que corrobora com os dados de 

OCP a respeito da sua maior resistência. Embora os grupos avaliados tenham apresentado 

semelhança, DMA obteve a maior taxa (0,41 uA/cm² ±0,21), o que é justificado por sua menor 

resistência à corrosão. O i=0, demonstrativo da transição do potencial catódico para anódico, 

demonstrou que todos os grupos apresentaram transição em sua superfície de potencias no 

mesmo patamar, o que é comum na presença do mesmo substrato (Ti-6Al-4V). 

A adesão das membranas celulares, adsorção de proteínas, morfologia e carga das 

células aderidas sofrem influência da distribuição das cargas superficiais que controlam a 

integração do implante ao sistema ósseo. De acordo com REIS et al (2023), quando a superfície 

do implante entra em contato com microrganismos, a interação resultante pode levar à adesão 

ou repulsão de bactérias, a depender das forças envolvidas, influenciadas por características 

como molhabilidade, rugosidade e carga da superfície (interações eletromagnéticas positivas ou 

negativas). Assim, além de verificar modificações estruturais, comportamento microbiológico 

e corrosivo entre diferentes superfícies de titânio, realizou-se neste estudo, análise do potencial 

zeta para avaliar variações na carga superficial que estão envolvidas na adesão e proliferação 

celular ao redor do biomaterial e dependem de fatores como a composição química e pH (GUO; 

MATINLINNA; TANG, 2012). 
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O valor do potencial está diretamente ligado à estabilidade das partículas em suspensão 

e sua carga pode surgir devido à dissociação de grupos iônicos ou pela adsorção dos íons 

presentes na solução. Este é determinado por meio da medição de fenômenos eletrocinéticos 

associados ao movimento entre superfície das partículas, seja ele relativo, induzido por campo 

elétrico ou mecânico (DOOSTMOHAMMADI et al., 2012). De acordo com SMEETS et al 

(2009), valores negativos de potenzial zeta são preferíveis, tais como apresentados na Tabela 

7. 

Neste estudo, todos valores de carga foram negativos, mas variaram de acordo com 

modificações da superfície. O grupo DUHAp apresentou potencial mais negativo (-27,16 mV) 

em comparação aos demais, devido à modificação química proporcionada pelos elementos 

intrínsecos ao tratamento. A literatura apresenta valores para HAp entre -11,5 mV a -21,2 mV, 

maiores que os encontrados, porém, essas discrepâncias são justificadas pelas diferentes 

metodologias de síntese e pelos tratamentos realizados após formação desses cristais, conforme 

descrito por SADAT-SHOJAI et al (2010). A modificação observada em DU após realização 

do tratamento ácido-alcalino (DUAA) é explicada conforme proposto por FERRARIS et al 

(2018) que atribuíram essa alteração à mudança no ponto isoelétrico da amostra, à indicar 

intensa atividade ácida durante processo de modificação, o que resultou no enriquecimento da 

superfície com grupos hidroxila. Os resultados semelhantes e negativos encontrados nos discos 

DU (-3,85 mV) e DMA (-4,07 mV) são explicados com base na literatura que sugere 

similaridade nos resultados de potencial entre superfícies manufaturadas e produzidas por 

usinagem convencional (SPRIANO et al., 2017; WU et al., 2018; PUZAS et al., 2022). 

Os resultados obtidos revelaram que as superfícies tratadas, independentemente do 

tipo, revestimento de hidroxiapatita ou tratamento ácido-alcalino, apresentaram semelhanças 

nas propriedades de molhabilidade, energia livre de superfície, rugosidade, potencial corrosivo, 

carga de superfície e adesão bacteriana. Em relação à técnica de fabricação, observou-se que a 

Manufatura Aditiva, embora não tenha alterado a composição química e cristalina do titânio, 

promoveu diferenças significativas nas características superficiais em comparação aos discos 

usinados, como menor molhabilidade e energia livre de superfície, resistência à corrosão, além 

de maior rugosidade e adesão bacteriana. 

As limitações deste estudo estão na utilização de biofilme bacteriano simples e não 

multiespécie, que mimetizaria de forma mais precisa o ambiente oral, e na ausência de análises 

de culturas de células ósseas. Além disso, os resultados obtidos não podem ser generalizados 

para todas as superfícies, pois podem variar a depender das características específicas do 

material, técnicas de processamento e de realização do tratamento de superfície, além das 

condições de esterilização utilizadas. 
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6. CONCLUSÕES 

 

 

Dentre as superfícies usinadas, aquelas que receberam tratamento apresentaram maior 

capacidade de molhamento e energia livre de superfície, além de rugosidade adequada, 

resistência ao potencial corrosivo e menor adesão bacteriana. Quanto a técnica de fabricação, a 

manufatura aditiva demonstrou comportamento diferente, como menor molhabilidade, energia 

livre de superfície e resistência à corrosão, além de maior rugosidade e adesão bacteriana. Esses 

resultados sugerem que a escolha da técnica de fabricação e a aplicação de tratamentos de 

superfície influenciam de forma significativa na obtenção das propriedades desejadas para 

implantes dentários. 
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