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RESUMO 

 

  O titânio e suas ligas apresentam uma excelente biocompatibilidade, devido à sua 

resistência à corrosão em fluidos fisiológicos e uma aceitável tolerância pelos tecidos. 

A grande aceitação das biocerâmicas à base de sais de fosfato de cálcio deve-se, 

principalmente, ao seu alto grau de biocompatibilidade, que está relacionada com a 

sua similaridade química aos tecidos ósseos. Há uma variedade de tratamentos de 

superfície disponíveis para implantes osseointegráveis. Estes variam em sua técnica 

de obtenção, rugosidade, características superficiais físicas e químicas. A superfície 

criada por plasma de hidroxiapatita (HAp) possui os maiores percentuais de contato 

osso-implante na maioria das análises histológicas em comparação com outras 

superfícies.  

  Palavras-chave: Implante dentário; hidroxiapatita; tratamento superficial; titânio. 
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ABSTRACT 

 

  Titanium and its alloys have excellent biocompatibility, due to their resistance to 

corrosion in physiological fluids and an acceptable tissue tolerance. The wide 

acceptance of bioceramics based on calcium phosphate salts is mainly due to their 

high degree of biocompatibility, which is related to their chemical similarity to bone 

tissues. There are a variety of surface treatments available for osseointegrated 

implants. These vary in their obtaining technique, roughness, physical and chemical 

surface characteristics. The surface created by hydroxyapatite (HAp) plasma has the 

highest percentages of bone-implant contact in most histological analyzes compared 

to other surfaces. 

  Keywords: Dental implant; hydroxyapatite; superficial treatment; titanium. 
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1. INTRODUÇÃO 

 

Há uma gama de materiais que são utilizados para fins biológicos, dentre eles, 

os materiais cerâmicos, poliméricos, metálicos e compósitos. Diversas pesquisas são 

direcionadas à descoberta ou combinação destes materiais, com a finalidade de obter-

se uma melhor performance em sua aplicação. A composição dos ossos humanos é 

basicamente cerâmica, sua combinação aos tecidos humanos apresenta ótima 

resposta a esforços mecânicos.  

Próteses suportadas por implantes trouxeram ao tratamento odontológico uma 

completa reabilitação oral e melhora nas características estético-faciais de pacientes 

edêntulos. Os materiais de escolha para substituir a raiz dentária perdida, na 

implantodontia, são o titânio comercialmente puro e as ligas de titânio (por exemplo, 

Ti-6Al-4V), os quais possuem excelente biocompatibilidade e boas propriedades 

mecânicas. Estudos clínicos mostram que esses materiais possuem uma taxa de 

sucesso variando de 92 e 95% após 10 e 15 anos, respectivamente. 

A hidroxiapatita sintética possui propriedades de biocompatibilidade e 

osteointegração, o que a torna substituta do osso humano em implantes e próteses, 

daí o grande interesse em sua produção e pesquisa. HAp pode ser utilizado como 

material de implante na forma de corpo sólido com baixa porosidade, partículas 

granulares, estruturas porosas e cargas. Além disso, pode ser usado como 

revestimento em implantes metálicos melhorando sua biocompatibilidade. Quando um 

material à base de HAp é implantado, uma camada livre de tecido fibroso composta 

por apatita carbonatada é formada em sua superfície, contribuindo para a fixação do 

implante ao osso vivo, ou seja, melhorando a fixação do implante nos tecidos 

circundantes. 
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1.2. OBJETIVOS 

 

1.2.1. Objetivo Geral 

 

Analisar o desenvolvimento de implantes dentários revestidos superficialmente 

com hidroxiapatita ao longo dos últimos anos. 

 

 

1.2.2. Objetivos Específicos 

 

Avaliar e apresentar os principais estudos utilizando hidroxiapatita em 

implantes dentários metálicos, através de levantamento bibliográfico resultantes nas 

propriedades físicas, químicas, biológicas e mecânicas de biomateriais. 
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2. REVISÃO LITERARIA 

 

2.1. TITÂNIO E SUAS LIGAS  

 

O corpo humano pode ser considerado como um meio que contém uma solução 

salina isotônica com um grau variado de ânions e cátions e com uma ampla faixa de 

macromoléculas biológicas, radicais livres e células, todos os quais com capacidade 

de ser bioquimicamente ativos. A consequência deste meio tão agressivo para a 

fabricação de implantes cirúrgicos é a restrição de materiais empregados, limitando 

somente aos metais nobres ou que são passivos em condições fisiológicas. 

(SANTOS,2005) 

Dentre os biomateriais metálicos atualmente aplicados em implantodontia, o 

titânio comercialmente puro e as ligas de titânio, com destaque para a liga (Ti-6Al-4V), 

são os mais usados. Possuem desempenho clínico desejável, devido às suas 

propriedades físico-químico-mecânicas, como: baixa densidade, baixo módulo de 

elasticidade, alta resistência mecânica, excelente biocompatibilidade, boa resistência 

a corrosão em fluidos fisiológicos, maior tendência à osseointegração e uma aceitável 

tolerância pelos tecidos, além de reduzida reação com os tecidos circundantes, devido 

a formação rápida da camada de passivação (TiO2) de espessura nanométrica na 

superfície do material (ESPOSITO et al., 2007). São biomateriais favoráveis em 

acelerar a remodelação óssea (BRUNETTE; TENGVALL, 2001). 

Nos implantes cirúrgicos, a corrosão pode ser um fenômeno critico, que afeta 

tanto a sua biocompatibilidade como sua integridade estrutural. Assim, para que seja 

possível o uso destes materiais, eles devem ser submetidos a tratamentos durante o 

processo de fabricação (SANTOS, 2005). 

O titânio e suas ligas vêm se destacando comercial e industrialmente devido a 

suas excelentes propriedades, tais como, elevada razão resistência mecânica/peso, 

manutenção de sua resistência mecânica em temperaturas elevadas e excepcional 

resistência à corrosão. Nos dias atuais, mais de 90% desse mineral está relacionado 

com a utilização de pigmentos e cargas na indústria de tintas, em alguns materiais 

plásticos, na indústria do papel ou na indústria cerâmica. Apenas cerca de 10% 

encontram aplicação na indústria metalúrgica, na forma de ferrotitanato para as 
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adições a aços, ou para a elaboração de titânio metálico e suas ligas. A obtenção do 

titânio na forma metal é complexa, devido a seu grau de reatividade com o oxigênio, 

nitrogênio e carbono, a temperaturas elevadas (FROES, 2015). 

O corpo humano pode ser considerado como um meio que contém uma solução 

salina isotônica (pressão osmótica igual de duas soluções) com um grau variado de 

ânions e cátions e com uma ampla faixa de macromoléculas biológicas, radicais livres 

e células, todos os quais tem capacidade de ser bioquimicamente ativos. O titânio e 

suas ligas apresentam uma excelente biocompatibilidade, devido a uma boa 

resistência a corrosão em fluidos fisiológicos e uma aceitável tolerância pelos tecidos, 

porém em vários casos, o titânio puro é substituído por suas ligas. Nos implantes 

cirúrgicos a corrosão pode ser um fenômeno crítico, que afeta tanto a 

biocompatibilidade do implante como a integridade estrutural da prótese (SANTOS, 

2005). 

Tabela 1 – Comparação das ligas de titânio de fase α, quase-α, α+ e . 

 

Fonte: Davis (2003). 
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O implante dentário é uma raiz de dente artificial, incorporado cirurgicamente à 

mandíbula para sustentar, como suporte estável, um ou vários dentes de substituição 

(coroa), emulando a forma da raiz. Uma prótese dentária como um todo possui três 

partes (Figura 1): a) implante; b) pilar colocado sobre o dispositivo para suporte da 

coroa; e c) coroa que é cimentada ou parafusada no pilar (DURACCIO; MUSSANO; 

FAGA, 2015). 

 

Figura 1 - Diagrama esquemático de dente artificial em forma de parafuso.

 
Fonte: Authority Dental (2015). 
 
 

2.2. BIOCOMPATIBILIDADE E ADESÃO CELULAR 

 

A biocompatibilidade pode ser definida como a capacidade de um material ser 

utilizado em uma aplicação específica em relação à resposta do tecido receptor, ou 

seja, compreende todas as reações e efeitos entre o implante e o corpo humano. A 

fase inicial do contato está associada com a interação de um fluido biológico, seja 

sangue, saliva ou líquidos extracelulares, produzindo a adsorção de macromoléculas 

do fluído na superfície (SANTOS, 2005) 

Neste processo, normalmente estão presentes proteínas, onde a adsorção 

desempenha um papel crucial no mecanismo de biocompatibilidade, estando ligada 

com as interações diretas produzidas na interface. No entanto, o corpo humano exerce 

uma influência sobre o material, provocando alterações em suas características, 

b) 

a) 

c) 
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principalmente devido a processos de corrosão e degradação, provocando mudanças 

nos tecidos vizinhos através de processo de inflamação (NOVAES et al., 2010). 

O contato inicial da superfície de titânio ocorre assim que o implante é instalado, 

devido à presença do coágulo sanguíneo. Dessa forma, haverá uma interação inicial 

caracterizada pela adesão de plaquetas e fibrinogênio na superfície, a qual apresenta 

a camada superficial de óxido de titânio. Em seguida, ocorre a adesão de células 

osteogênicas, resultando na formação de uma rede de fibrina. Assim, a adesão de 

células osteogênicas ocorre em uma camada de TiO2 modificada pelas células 

sanguíneas. Após a aposição de células sobre a superfície, a deposição e posterior 

mineralização de matriz óssea são iniciadas (BRANDÃO et al., 2010). 

Figura 2 - Ilustração esquemática dos tecidos duro e mole ao redor do dente e 

de um implante 

 

Fonte: Raghavendra, 2015 

 

Os primeiros estudos sobre a utilização de cerâmicas como biomateriais 

começaram com Albee, em 1930 (TEIXEIRA, 2009), utilizando uma cerâmica de 

fosfato tricálcico para regenerar um defeito ósseo. Entretanto, somente 50 anos 

depois começaram a aparecer diferentes tipos de cerâmicas de fosfato de cálcio como 

materiais implantáveis para aplicação em medicina e odontologia. 
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Em 1974 foi publicada a primeira aplicação odontológica do β-fosfato tricálcico 

no tratamento de doenças periodontais, seguindo-se em 1975, pelo trabalho de Nery 

et al. (1975), com a introdução do conceito de porosidade como uma característica 

importante para estes tipos de biocerâmicas (ESPOSITO et al., 2007). 

A grande aceitação das biocerâmicas à base de sais de fosfato de cálcio deve-

se, principalmente, ao seu alto grau de biocompatibilidade, que está relacionada com 

a similaridade química dos materiais encontrados no tecido ósseo (MAVROPOULOS, 

1999) 

 

2.3. HIDROXIAPATITA  

 

Um dos segmentos em ascendência na área de biomateriais é o 

desenvolvimento de sistemas à base de cerâmicas de fosfatos de cálcio, tendo em 

vista sua biocompatibilidade, características físico-químicas, microestruturais e 

propriedades mecânicas similares às dos tecidos duros. Matrizes sintéticas de 

hidroxiapatita (HAp), Ca10(PO4)6(OH)2, principal fosfato de cálcio constituinte dos 

tecidos ósseos e dentários, vêm sendo alvo de investigações para aplicações como 

material para implantes (KINARRI; GROSS, 2004). 

A HAp é o maior componente do tecido duro humano, constituindo até 69% da 

massa óssea natural, além de diferentes proporções dos tecidos dentários. Sua 

obtenção se dá por fontes naturais, tais como ossos bovinos, casca de ovos, conchas 

e corais, ou através de métodos químicos, que podem ser classificados em métodos 

secos, tais como reação de estado sólido e síntese por combustão, e métodos úmidos, 

como hidrólise, processos hidrotermais, precipitação, síntese sol-gel, entre outros 

(FARZADI et al., 2011; COSTA et al., 2009). 

Estudos sobre os métodos de síntese da hidroxiapatita vêm sendo muito 

explorados por pesquisadores, procurando-se o aprimoramento na produção de 

materiais de baixo custo e com maior resistência mecânica. Sua produção a baixas 

temperaturas tem baixa cristalinidade, obtendo um material mais frágil. Quando 

preparada a altas temperaturas, apresenta boa cristalinidade, conseguindo-se 

produzir um material mais resistente e de fácil manipulação (LIU et al., 1997). A Figura 
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3 apresenta sua estrutura cristalina. A estrutura hexagonal é a fase 

termodinamicamente mais estável entre os vários tipos de fosfato de cálcio (ABE; 

KOKUBO; YAMAMURO, 1990). 

 

Figura 3 - Estrutura cristalina da hidroxiapatita. 

 

Fonte: Chem tube 3D. 

 

Dois tipos de hidroxiapatitas devem ser considerados: as sintetizadas em altas 

temperaturas e que apresentam boa cristalinidade e tamanho de cristais grandes, e 

as hidroxiapatitas sintetizadas em baixas temperaturas que apresentam baixa 

cristalinidade e tamanho de cristais pequenos. A hidroxiapatita precipitada por via 

úmida possui características similares às do tecido ósseo e dentário, diferentemente 

da hidroxiapatita sintetizada a altas temperaturas (FULMER, et al., 1999). 

A HAp pura cristaliza-se sob a forma monoclínica com espaçamento do grupo 

espacial P21/b; no entanto, em temperaturas acima de 250°C, existe a transição 

alotrópica da forma monoclínica para hexagonal, com espaçamento do grupo espacial 

P63/m (AOKI, 1991). Algumas impurezas, ou substituições parciais da hidroxila por 

íons cloreto ou fluoreto, estabilizam a forma hexagonal a temperatura ambiente. Por 

esse motivo, monocristais naturais de HAp geralmente exibem uma conformação 
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hexagonal (FERNANDEZ, et al., 1999). Sua densidade é de 3,16 Kg/m3 e os 

parâmetros de rede são a = b = 0,9423 nm e c = 0,6875 nm (DURACCIO et al., 2015). 

A hidroxiapatita sintética possui propriedades de biocompatibilidade e 

osteointegração, o que a torna substituta do osso humano em implantes e próteses, 

daí o grande interesse em sua produção. (COSTA et al., 2009). 

Estas propriedades somadas à sua alta capacidade de adsorver e/ou absorver 

moléculas fazem da hidroxiapatita um excelente suporte para ação prolongada de 

drogas anticancerígenas no tratamento de tumores ósseos, e eficiente no tratamento 

de remoção de metais pesados em águas e solos poluídos (RIBEIRO et al., 2005). 

Como consequência, diversas investigações têm sido realizadas no que se 

refere aos métodos de síntese da hidroxiapatita, classificando-os em: úmidos e secos. 

Nos processos úmidos, as reações baseiam-se em soluções, fazendo uso de um 

solvente e o subproduto é aquoso. São reações químicas moldáveis, todavia exigem 

condições controladas, na qual os parâmetros de reação devem ser ajustados, 

resultando em morfologia e tamanho médio da partícula homogêneos, diminuindo a 

contaminação do material, porém com fraca reprodutibilidade, redução na 

cristalinidade e alto custo, sendo viável para análises laboratoriais (VIANA, 2020).  

Em contraposição, os métodos secos não necessitam de solvente e não são 

influenciados por parâmetros e condições controladas, favorecendo a alta 

reprodutibilidade e baixo custo, contudo pode aumentar o risco de contaminação, 

apresentar morfologia e tamanho médio das partículas heterogêneas, sendo favorável 

para produção em escala industrial (NASIRI-TABRIZI et al., 2013). 

Dentre as várias possibilidades de síntese da hidroxiapatita no método seco, 

está a moagem mecânica de alta energia reativa, denominada mecanoquímica. Este 

processo envolve a preparação de pós a partir de repetidos ciclos de deformação, re-

soldagem à frio e fragmentação das partículas em um moinho de bolas de alta energia, 

capaz de sintetizar uma variedade de materiais metaestáveis com melhor 

conformabilidade FARZADI et al., 2011; ZADOROZHNYY et al., 2015). 

Outro método a seco é a calcinação, técnica que possui procedimento simples 

e robusto, remove impurezas indesejadas e pode acarretar melhorias na 

condutividade elétrica. A temperatura de calcinação leva o material sintetizado à 
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formação de estrutura bem cristalina, mas por outro lado, diminui a solubilidade e o 

pó pode exibir heterogeneidades em sua composição de fases (VIANA, 2020). 

 

2.4. SUPERFÍCIES DE IMPLANTES  

 

Apesar das atrativas propriedades que apresentam as ligas de titânio, a 

aplicação no campo dos biomateriais pode se apresentar inconveniente devido à sua 

baixa resistência ao desgaste. Pequenas tensões de tração permitirão, de forma 

relativamente fácil, a transferência de material para superfícies vizinhas, mediante um 

mecanismo de desgaste adesivo (SANTOS, 2005). 

Por outro lado, valores baixos de dureza sugerem uma deterioração superficial, 

como consequência de um mecanismo de desgaste abrasivo. A problemática não se 

reduz ao fato de se ter um desgaste não desejado do material, mas por produzir um 

efeito abrasivo devido às partículas produzidas na zona de fricção, ocasionando um 

efeito acelerador no processo de liberação de íons, o qual pode ter consequências 

não desejadas nos tecidos circundantes (SANTOS, 2005).  

Os primeiros implantes dentários foram desenvolvidos sem nenhum tipo de 

tratamento de superfície: eram realizados por um processo de usinagem, o qual 

resultava em superfície lisa. Durante muito tempo, esse implante foi concebido como 

padrão ouro. Estudos experimentais comparando superfícies lisas e rugosas 

demonstram uma melhor resposta biológica para as rugosas, sendo um dos principais 

pré-requisitos de um implante dentário a sua rugosidade superficial (PIRES, 2015).  

O titânio no estado bruto, conformado e/ou usinado, apresenta baixa 

rugosidade, necessitando de tratamentos de superfície. Os processos de alterações 

na superfície dos implantes podem ser realizados pelo método de adição, quando é 

acrescentado algum tipo de material na camada por meio de revestimento de plasma 

spray, ou subtração, quando se remove parte dessa camada superficial por processos 

físicos e/ou químicos, tais como abrasão por jateamento ou condicionamento ácido 

(DURACCIO; MUSSANO; FAGA, 2015). Os tratamentos comerciais mais utilizados 

para aumentar a rugosidade ainda são o jateamento e o ataque ácido. 
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O jateamento com partículas de vários diâmetros é um método frequentemente 

usado para macrotexturização superficial, neste caso, por subtração (GOTFREDSEN; 

KARLSSON, 2001). A texturização da superfície pode influenciar o processo de 

osseointegração, tanto na diferenciação celular, após a colocação do implante, como 

na quantidade de matriz óssea calcificada (DURACCIO; MUSSANO; FAGA, 2015; 

FARZADI et al., 2011). 

 

2.4.1. Superfícies usinadas "lisas" 

 

Apresentam pequenas ranhuras que permitem o processo de adesão do osso 

em direção ao implante, mas não apresentam uma superfície indutora. É formada por 

microrranhuras superficiais resultantes do processo de corte. O implante usinado tem 

rugosidade entre 0,5 μm e 1 μm. Não recebem tratamento químico ou mecânico, 

apresentando apenas a macromorfologia de usinagem (THAKRAL et al., 2014). 

 

2.4.2. Jateamento de partículas 

 

Essa modificação superficial é feita pelo bombardeio com partículas de óxidos 

de alumínio ou titânio. Por essa ação, o corpo do implante obtém depressões 

irregulares. A rugosidade depende do tamanho das partículas, do tempo e da pressão 

do disparador (LORENZONI, 2016). 

Análises em microscópio eletrônico de varredura (MEV) em implantes 

submetidos ao jateamento de alumínio (Al2O3) mostram resíduos provenientes do 

processo de fabricação, que podem contaminar a superfície, o que seria prejudicial à 

osseointegração, pois competiriam com o cálcio para a formação de osso. O uso de 

TiO2 no lugar da alumina tornou-se uma forma de evitar esses efeitos indesejáveis 

(MISCH, 1999). 
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2.4.3. Modificação por feixe laser 

O implante tem a sua superfície modificada por irradiação por feixes de laser, 

produzindo erosões e uma superfície rugosa (VALLET-REGI; GONZALEZ-CALBET, 

2004). É um método que produz alto grau de pureza e rugosidade suficiente para uma 

boa osseointegração. A figura exemplifica o método com uma chapa de prata. 

A vantagem sobre os outros tipos de tratamentos de superfície é que este pode 

criar microrretenções orientadas e regulares em pontos definidos na superfície. Essa 

técnica não envolve elementos químicos, evitando a contaminação da camada de 

TiO2. A rugosidade depende da intensidade do pulso da fonte emissora 

(LORENZONI,2015) . 

 

2.4.4. Ataque ácido 

O implante é imerso em uma substância ácida, a qual provoca erosões. A 

concentração de ácido, o tempo e a temperatura são fatores determinantes da 

microestrutura superficial. Sobre a superfície lisa, o processo mais utilizado é o duplo 

ataque, realizado com o ácido sulfúrico e o hidroclorídrico (KLOKKEVOLD et al., 

1997). 

 

2.4.5. Jateamento seguido de ataque ácido 

As superfícies são tratadas com jatos de areia de granulação grossa (250-500 

μm), produzindo macrorrugosidades, seguidos por ataque ácido (HCl/H2SO4), que é 

responsável pela microrrugosidade (GALLI et al., 2013). 

Os implantes que são tratados com jateamento de areia seguido de ataque 

ácido, sendo processados sob atmosfera de nitrogênio e armazenados em NaCl 

(cloreto de sódio) isotônico, são denominados SLActive. Estes têm uma estabilidade 

secundária mais ativa que os demais, sendo que essa ocorre em duas semanas após 

a implantação (KLEIN et al., 2013). Nessa nova técnica, a superfície é hidroxilada. 

Essa mudança química melhora as estruturas superficiais, que são ideais para a 
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adsorção de proteínas e para promover a interação imediata do implante no tecido 

ósseo (LORENZONI,2015). 

 

2.4.6. Superfícies nanotexturizadas (anodização) 

No caso de superfícies nanotexturizadas, os implantes recebem uma camada 

a mais de óxido, onde o metal é usado como um ânodo, ativando íons. Quando um 

potencial elétrico é aplicado, gera reações de transferência de cargas e íons. Sob 

controle, o campo elétrico guiará o processo de oxidação que ocorrerá no implante e 

resultará no aumento da espessura da camada de TiO2.  Com o aumento dessa 

camada e a adição de outros elementos, como fosfato (PO4), potencializa-se a 

osseointegração (THAKRAL et al., 2014). A resistência à corrosão e a 

biocompatibilidade estão relacionadas à presença de uma camada de óxido não 

reativo (LORENZONI,2015). 

 

2.4.7. Superfícies biomiméticas 

 

Foi desenvolvido por Abe, Kokubo e Yamamuro (1990) um procedimento que 

permite recobrir a superfície com uma camada uniforme de HAp similar à camada 

biológica, com até 15 μm de espessura, chamado método biomimético. 

Esse tipo de tratamento consiste na precipitação heterogênea de fosfato de 

cálcio sob condições fisiológicas de temperatura e pH sobre o metal, por meio da 

utilização de solução de íons semelhantes ao plasma sanguíneo, ocorrendo a 

formação de uma camada de apatita. Uma vez que as moléculas estão integradas à 

estrutura do material, elas são liberadas gradualmente, sendo assim, capazes de 

aumentar a osteocondutividade e potencializar a formação do osso em torno do 

implante (KURTZ et al., 2014). 

Os fosfatos de cálcio, hoje, apresentam-se como os dos principais biomateriais 

para reposição e regeneração óssea, pois apresentam como características: 

semelhança com a fase mineral do tecido ósseo, dentes e tecidos calcificados; 
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excelente biocompatibilidade; bioatividade; ausência de toxicidade; taxas de 

degradação variáveis e osteocondutividade (KURTZ et al., 2014).  

2.4.8. Plasma spray 

O plasma spray é o tipo de tratamento mais comum, feito com a chama ionizada 

de um gás aquecido entre 10.000ºC e 30.000ºC, em que as partículas são lançadas 

em grande velocidade contra a superfície metálica. Após o contato, essas partículas 

resfriam e se solidificam. O spray de plasma é utilizado para aplicar e incorporar o Ti 

(titânio) e a HAp na superfície do implante (GALLI et al., 2013).  
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3. METODOLOGIA 

 

Realização de pesquisa bibliográfica a partir de material já publicado (livros, 

artigos e periódicos). Assim como entrevistas e questionários com profissionais da 

área de odontologia afim de realizar levantamento sobre os materiais utilizados em 

seus procedimentos profissionais e seus conhecimentos sobre o uso de implantes 

com tratamento superficial da hidroxiapatita.  

As bases de dados a serem utilizadas para a coleta das referências foram 

ScienceDirect, Google Scholar e Scientific Eletronic Library Online (SCIELO). O 

critério para seleção de artigos publicados datado de revistas com índice QUALIS 

maior ou igual a B, no idioma português e inglês. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

https://blog.mettzer.com/pesquisa-bibliografica/
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4. DISCUSSÃO 

 

Resultados clínicos de implantes denotam que um revestimento de HAp produz 

tempos de vida muito mais longos após a implantação do que os dispositivos não 

revestidos, além de produzirem uma maior resistência da ligação interfacial em 

estágio inicial dos implantes, como visto na Figura 4.  

 

Figura 4 - Relação entre resistência da ligação interfacial e tempo para superfícies 

de titânio poroso com e sem revestimento de HAp. 

Fonte: Dorozhkin (2015). 

 

Verificou-se também, a boa funcionalidade do revestimento de HAp como um 

sistema de fixação de implantes de quadril a curto e médio prazo, variando de 2 a 19 

anos.  

A Tabela 2 mostra algumas propriedades mecânicas da HAp comparadas a 

diferentes tecidos humanos (SILVA et al., 2001). 
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Tabela 2 - Propriedades mecânicas da HAp comparadas a diferentes tecidos 

humanos. 

 
Material 

Resistência 
à 

compressão 
(MPa) 

Módulo de 
Young 
(GPa) 

Módulo 
de 

resiliência 
(MPa) 

Dureza  
Micro-
Vickers 

Osso humano cortical 88-230 3-30 - - 

Dente humano (dentina) 300-380 15-20 62,7 - 

Dente humano (esmalte) 250-550 10-90 - 340 

HAp 300-900 80-120 6-13 450-530 

Fosfato tricálcico (β-TCP) 450-650 90-120 -  

Fonte: Adaptado de Silva et al. (2001). 

 

Comparado com aço inoxidável, o titânio e suas ligas provaram ser superiores 

ao aço em termos de resistência à corrosão. No entanto, é relatado que as ligas de 

titânio de 1ª geração (com microestrutura α-β), causam reações alérgicas no corpo 

humano, já as de 2ª geração (microestrutura β) foram desenvolvidas e investigadas 

com grande interesse, porém faltam dados de aplicação clínica a longo prazo e 

relatórios de acompanhamento sobre a biocompatibilidade.  

As ligas comercialmente puras (com microestrutura α) são preferíveis em 

condições de carregamento sem rolamento e para altos níveis de resistência a 

corrosão, devido à resistência relativamente baixa e alta ductilidade, com variação de 

propriedades de acordo com os níveis intersticial e de impureza (principalmente 

oxigênio e ferro) (CHEN; THOUAS, 2015). 

A tabela 3 expõe comparativos de propriedade mecânicas dos materiais 

metálicos onde evidencia algumas vantagens das ligas de fase  que incluem baixo 

módulo de elasticidade, boa resistência à corrosão e boa biocompatibilidade, quando 

comparadas com a liga Ti-6Al-4V e outras ligas α+. Estas ligas são livres de vanádio, 

com os principais elementos de liga sendo o nióbio, zircônio, molibdênio, tântalo e 

ferro. O sistema Ti-Nb-Zr-Ta (ligas TNZT) possui o menor módulo de elasticidade entre 

todas as ligas metálicas desenvolvidas para implantes (LANDUCI, 2016).  

Comparando-se as ligas α+ e  com os aços inoxidáveis e com as ligas a base 

de cobalto, os valores de limite de resistência à tração e limite de escoamento das 

ligas α+ e  são comparáveis aos valores do aço 316L, porém um pouco menores 
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que os das ligas a base de cobalto, conforme tabela 3. Uma comparação da 

resistência à fadiga evidencia que as ligas α+ possuem valores maiores que o aço 

316L e valores similares aos das ligas a base de cobalto, já as ligas de fase , 

possuem menor resistência à fadiga em relação às ligas de cobalto, um outro ponto a 

se observar é a baixa resistência ao desgaste destas ligas de fase  (LANDUCI, 2016).  

 

Tabela 3 - Propriedades mecânicas básicas do aço e ligas de titânio para implantes  

 

Fonte: Davis (2003). 

Outra variável do processo, a polaridade da amostra, foi estudada a fim de 

perceber a sua influência no revestimento, onde, comumente na literatura, amostras 

de titânio são postas no ânodo, já as de aço no cátodo. Pelo trabalho concretizado por 

Menezes (2021) é perceptível que a forma que o revestimento se processa varia de 

acordo com a polaridade que a amostra está submetida (MENEZES, 2021). 
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Desse modo, foram realizados tratamentos com amostras de titânio e de aço 

tanto como cátodo ou como ânodo, para os mesmos tempos de tratamento, solução 

eletrolítica e pH (MENEZES, 2021). 

Os valores de espessura obtidos no titânio (200um) segundo Lugovskoy e 

Lugovskoy (2014) e Heimann (2013), conferem aos revestimentos de HAp uma 

estabilidade a longo prazo, pois, embora revestimentos mais espessos apresentem 

um redução na resistência de adesão, eles podem oferecer uma ligação mais 

permanente e uma estabilidade do implante devido ao efeito biológico mais duradouro 

e por conta do estímulo à reconstrução óssea por mais tempo, o que não ocorre em 

revestimentos mais finos devido à alta reabsorção do material.  

Quanto a espessura de revestimento, de modo geral esperou-se maiores 

revestimentos mais espessos para as amostras em polaridade anódica com relação 

as catódicas, visto a diferença do modo de revestimento descrito no tópico anterior. 

Para o titânio anódico, Figura 5, a proposição só não foi verdade para o tempo de 90s, 

e provavelmente em decorrência de uma quebra de camada, apresentando um 

aumento na espessura com o acréscimo de tempo, com valores médios de 73,76; 

108,07; 160,70; 69,61 µm, para os respectivos tempos de 15, 30, 60 e 90 segundos. 

Quanto ao potencial catódico, também na Figura 5, o revestimento apresentou 

valores inferiores ao potencial anódico, 26,46; 62.92; 58,33 e 129,31 µm para os 

tempos de 15, 30, 60 e 90 segundos, o que corrobora com a ideia de um revestimento 

onde há uma interação maior com o substrato, proporcionando mais a modificação 

superficial com aumento da porosidade do que uma alta taxa de deposição 

(MENEZES, 2021). 
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Figura 5 – Espessura de revestimento em titânio. 

 

Fonte: Menezes (2021). 

 

Com valores inferiores ao titânio, a espessura do revestimento no aço, Figura 

6, apresentou um baixo crescimento no tempo para a polaridade catódica, 16,99; 

23,12; 27,45 e 24,77 µm para 15, 30, 60, 90s respectivamente. A baixa espessura 

para o aço induz o entendimento de uma provável maior porosidade e dificuldade na 

quebra da camada de passivação do substrato para sequência do revestimento, pois 

o substrato de aço inoxidável tende a formar uma camada de óxido de cromo, 

dificultando o revestimento com óxido/fosfato de cálcio. 
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Figura 6 - Espessura de revestimento em aço. 

 

Fonte: Menezes (2021). 

 

Na Figura 7, que apresenta a micrografia das amostras de titânio sob 

polaridade catódica em tempos de 15 (a), 30 (b), 60 (c) e 90 segundos (d), se vê um 

revestimento que com o passar do tempo se torna mais denso, à medida que não se 

observa mais o substrato e a estrutura depositada que incialmente se assemelha a 

um particulado, passa a se aparentar à placas aderida ao substrato. 
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Figura 7 - MEV (4000x) de titânio em polaridade catódica para tempos: a) 15; b) 30s; 

c) 60s e d) 90s. 

 

Fonte: Menezes (2021). 

 

A partir da Figura 8, que expressa as micrografias do titânio sob a polaridade 

anódica nos tempos de 15 (a), 30 (b), 60 (c) e 90 (d) segundos, vê-se que o 

revestimento se apresentou como composto por uma espécie de particulado 

depositado na superfície da amostra e arranjado como camadas sobrepostas, que 

com o passar do tempo, aumentaram a espessura do revestimento. 
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Figura 8 - MEV (4000x) de titânio em polaridade anódica para tempos: a) 15; b) 30s; 

c) 60s e d) 90s. 

 

Fonte: Menezes (2021) 

 

Para o aço na polaridade catódica, Figura 9, o incremento de porosidade é bem 

mais notório do que para o titânio. Também se vê que com o passar do tempo de 

tratamento mais a superfície é revestida e mais nítida a porosidade, quando 

comparadas as imagens a), b), c) e d) da Figura 8. 
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Figura 9 - MEV (4000x) de aço em polaridade catódica para tempos: a) 15; b) 30s; c) 

60s e d) 90s. 

 

Fonte: Menezes (2021) 

 

Já na polaridade anódica, o revestimento sobre o aço, Figura 10, foi similar ao 

visto no titânio, apresentando um material depositado sem porosidade visível, para o 

aumento utilizado no MEV.  

Inicialmente apresenta-se como um revestimento coeso e com pouco 

particulado, mas que ao passar do tempo logo se nota a presença predominante das 

partículas em forma de paralelepípedo, que devido ao seu tamanho podem indicar um 

revestimento não homogêneo, apresentando espécies de vazios entre uma partícula 

e outra, fato esse que fica mais visível no tempo de 60s, Figura 10 c). 
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Figura 10 – MEV (4000x) de aço em polaridade anódica para tempos: a) 15; b) 30s; 

c) 60s e d) 90s. 

 

Fonte: Menezes (2021). 

 

A estrutura da hidroxiapatita permite substituições catiônicas e aniônicas 

isomorfas com grande facilidade. O Ca2+ pode ser substituído por metais tais como o 

Pb2+, Cd2+, Cu2+, Zn2+, Sr2+, Co2+, Fe2+, entre outros, os grupos fosfatos por 

carbonatos e vanadatos e as hidroxilas por carbonatos, flúor e cloro (COSTA, 2009).   

Essas substituições podem alterar a cristalinidade, os parâmetros de rede, as 

dimensões dos cristais, a textura superficial, a estabilidade e a solubilidade da 

estrutura da hidroxiapatita. Do ponto de vista biológico, o flúor é uma das impurezas 

mais importantes da hidroxiapatita dos tecidos calcificados. Nas hidroxiapatitas de 
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ossos e dentes, os carbonatos ocupam sítios dos íons fosfato e dos íons OH numa 

razão de 10:1 (De Melo Costa et al., 2009). 

Neste contexto, também podemos buscar uma rota alternativa para a obtenção 

da hidroxiapatita natural a partir de fontes como das escamas do Arapaima gigas. De 

acordo com o trabalho de Amorim et al., (2020) as escamas de pirarucu foram 

coletadas e em seguida foram lavadas com água corrente, submersas em água morna 

(60°C) por 30 minutos e submetidas a limpeza manual com escova para remoção das 

partes grosseiras (rebarbas). Após isso, foram separadas e secas em estufa por 24 

horas/100°C (AMORIM et al., 2020). 

O tratamento de dados realizado nos padrões indica a presença da fase de 

HAp com percentual de 99,1%. A comparação das três curvas das amostras tratadas 

termicamente por 2, 4 e 6 horas (700°C) de DRX (Figura 11) apresenta perfis 

semelhantes em todos as amostras, logo, considerando a economia de tempo, o 

patamar de 2 horas de permanência é indicado para a obtenção da hidroxiapatita 

natural por meio do tratamento térmico das escamas. No intervalo de 2 ϴ = 10° e 2 ϴ 

= 60°, todos os planos indicados nas curvas em azul, vermelho e preta são 

comparáveis com padrão de difração de raios-x da literatura (AMORIM et al., 2020). 

 

Figura 11 - Padrões de DRX das amostras tratadas termicamente por 2, 4 e 6 horas 

(700°C) e padrão ICSD:26204. 

 

Fonte: Amorim (2020). 
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Uma das formas mais recentes de reforço e funcionalização de matrizes 

inorgânicas é a utilização de nanotubos de carbono (NTC), que consistem em uma 

estrutura tubular formada a partir de folhas de grafeno que apresentam alta 

versatilidade em termos de propriedades mecânicas, elétricas e térmicas, além 

possibilitar um bom incremento nas propriedades estruturais de uma gama de 

materiais. Na área de catálise heterogênea os NTC são predominantemente 

empregados como suportes para pequenas partículas de catalisador, resultando em 

materiais com elevada dispersão e área superficial específica, o que afeta 

positivamente parâmetros como atividade catalítica e seletividade. (RODRIGUES et e 

tal, 2018) 

Nesse contexto, o trabalho de RODRIGUES et al. (2018) se propõe a sintetizar 

e caracterizar o material tipo hidrotalcitahidroxiapatita (HTHAp), dopado com 

nanotubos de carbono, em três diferentes proporções, e testá-lo como catalisador 

heterogêneo na reação de transesterificação para produção de biodiesel. A síntese 

do material HTHAp (hidrotalcitahidroxiapatita) foi realizada via coprecipitação 

(10≤pH≤11), homogeneização ultrassônica e tratamento hidrotérmico a 80 °C, com 

introdução de NTC (nanotubos de carbono) em três diferentes proporções (1, 5 e 15% 

p/p): HTHAp1NTC, HTHAp5NTC e HTHAp15NTC.  

Dados de DRX apontaram a cristalização somente das fases esperadas: HT, 

HAp e NTC. A introdução de NTC na matriz do material melhorou a cristalização das 

fases HT e HAp, apresentando uma melhor definição e intensidade dos picos 

registrados e mantendo praticamente inalterados os volumes e parâmetros de célula 

unitária das fases (Figura 12). Todas as amostras apresentaram cristais variando 

entre 1 e 5 μm. (RODRIGUES et al., 2018) 
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Figura 12 - Difratogramas de raios X dos materiais sintetizados e minerais de 

referência. Fases: HT (■), HAp (○) e NTC (▽). 

 

Fonte: Rodrigues et al. (2018). 
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Quanto às razões Ca/P, as mesmas variaram entre 1,29 e 1,43, valores bem 

inferiores ao valor estequiométrico de 1,67 (Tabela 3). Os valores apresentados na 

Tabela 3 foram obtidos a partir da análise de 7 pontos de cada amostra. Ao se 

introduzir 1% p/p de NTC na matriz do material, o sistema pareceu não sofrer 

perturbações. Entretanto, 5 e 15% p/p provocaram variações significativas em todas 

as razões catiônicas mensuradas indicando uma cristalização heterogênea dos 

materiais dopados. 

 

Tabela 3 - Razões elementares das fases HT e HAp. 

Amostra Mg/Al X [Al/(Mg+Al)] Ca/P 

HTHAp 2,06 - 2,17 ~0,32 1,29 - 1,43 

HTHAp1NTC 1,99 - 2,12 ~0,33 1,47 - 1,64 

HTHAp5NTC 1,86 - 4,07 0,20 - 0,35 1,38 - 1,74 

HTHAp15NTC 2,35 - 2,87 0,26 - 0,30 1,40 - 1,58 

 

Fonte: Adaptado de Rodrigues et al. (2018). 

 

Estudo anterior relatado por Shirdar et al. (2016) demonstrou que os nanotubos 

de TiO2 adicionados em HAp podem aumentar a dureza. Estes resultados foram 

semelhantes com outros estudos com incorporação de nanopartículas de TiO2 em 

HAp (OKTAR, 2006; QUE et al., 2008).  

Em confirmação à literatura, no trabalho realizado por Pires (2019) foram 

observados os melhores resultados de dureza nos materiais contendo nanopartículas 

de TiO2. Entretanto, os nanotubos de TiO2 influenciaram em valores baixos 

comparados à HAp pura, divergindo assim do estudo de Shirdar et al. (2016). Isto 

pode ser explicado pela formação de poros resultantes de uma fundição do TiO2 em 

alta temperatura. Os resultados foram decrescentes ao aumentando a porcentagem 

de TiO2.  

Para avaliar a resistência mecânica de materiais frágeis com as amostras em 

forma de disco, o teste de resistência à flexão biaxial tem sido o mais confiável. 
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O Cálculo da resistência à flexão biaxial (σ) foi realizado em MPa por meio da 

fórmula:  

σ = -0,2387 P (X – Y) / b2. 

 

A média e desvio padrão dos valores encontrados estão representados na 

Figura 13. 

 

Figura 13 - Média e desvio padrão dos valores de resistência à flexão biaxial. 

 

Fonte: Pires (2019). 

 

Segundo Rempel et al. (2016), a diminuição do tamanho dos grãos influencia o 

aumento dos resultados de dureza. Esse resultado foi semelhante aos apresentados 

pelo grupo experimental HA/TiO2np5%, com tamanhos menores de grãos 

comparados aos outros grupos (Figura 14). 
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Figura 14 - Imagens da superfície das amostras sinterizadas a 1300 ºC, 

sequenciadas de acordo com as porcentagens dos grupos em 1, 2 e 5%.  

 

 
Fonte: Pires (2019) 

 

Sendo: A) HA (HAp) pura; B, E e H) 1, 2 e 5% de nanotubos de TiO2 

respectivamente; C, F e I) 1, 2 e 5% de nanopartículas de TiO2 respectivamente; D, G 

e J) 1, 2 e 5% de nanopartículas de ZnO respectivamente. 
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5. CONSIDERAÇÕES FINAIS  

 

Há uma variedade de tratamentos superficiais disponíveis para implantes 

osseointegráveis. Esses variam em sua técnica de obtenção, rugosidade, 

características superficiais físicas e químicas. Cada um com as suas vantagens, 

desvantagens e indicações.  

Os implantes mais utilizados nas pesquisas de análise de superfície são os de 

titânio comercialmente puro. Os tipos de superfície mais estudadas na literatura são a 

usinada (geralmente utilizada como controle negativo de rugosidade), seguida do 

spray de plasma, algumas vezes utilizado como controle positivo de rugosidade e da 

cobertura com hidroxiapatita. 

Foi observado que o potencial catódico quando comparado ao anódico, o 

revestimento se dava com menores valores de cálcio e fósforo, possuía uma camada 

mais aderida e uma relação Ca/P mais próxima ao ideal de 1,67, contudo produzia 

menores espessuras de camada para um mesmo tempo de tratamento. Quanto a 

morfologia da superfície, o tempo intensificou a condição já existente em 15 segundos 

de tratamento, seja a presença de poros ou a deposição de partículas, que cresciam 

e revestiam cada vez mais a amostra com o passar do tempo.  

O flúor pode ser incorporado a HAp substituindo os grupos OH-, tornando a 

estrutura mais estável na sua forma hexagonal e menos solúvel que a hidroxiapatita 

estequiométrica. A ação do flúor na proteção de cáries dentárias e no tratamento de 

osteoporose tem sido muito pesquisada. 

As imagens do MEV mostradas na Figura 14 mostram que a fusão atômica 

pode ter aumentado o tamanho dos grãos e causado alguns poros. Relatos na 

literatura abordaram sobre a redução da densidade no composto Y-TZP / TiO2 através 

da adição de TiO2 evidenciando a incorporação do TiO2 como possível causa da 

formação de poros no material. No entanto, existe a possibilidade de reduzir a 

quantidade de porosidade dentro do material, otimizando o tempo de sinterização e 

as temperaturas (Pires, 2019). 

A incorporação de nanopartículas de TiO2 na cerâmica densa de HAp melhorou 

os resultados, aumentando as propriedades mecânicas e preservando a estrutura 
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cristalográfica da HAp. A porcentagem de 5% de nanopartículas de TiO2 demonstrou 

ser a melhor combinação, sendo o grupo experimental com menor tamanho de grãos 

e baixa quantidade de poros. 

Contudo, revestimentos de fosfatos de cálcio apresentam algumas 

preocupações, como a degradação e reabsorção em ambiente biológico, que podem 

levar à sua delaminação e desintegração, resultando na formação de detritos 

particulados e/ou perda da resistência da ligação substrato do revestimento e fixação 

do implante (Dorozhkin, 2015). 

Os implantes metálicos empregados no sistema ósseo possuem uma 

resistência mecânica adequada, mas de acordo com seu comportamento biológico, 

são considerados biotoleráveis, havendo necessidade de ligar-se intimamente ao 

tecido ósseo, o que pode conduzir ao fracasso do implante a longo prazo. A HAp é 

um material bioativo que é capaz de formar uma união íntima do tipo química com o 

osso, entretanto carece de resistência mecânica adequada na interface. Uma solução 

unindo as propriedades desejadas de ambos materiais (bioativos e biotoleráveis) é o 

emprego de recobrimentos de HAp sobre próteses e elementos metálicos 

implantáveis.  

O melhor recobrimento será aquele no qual se obtenha uma união forte na 

interface metal-HAp, preferencialmente do tipo químico, e se mantenha as 

propriedades físico-químicas e biológicas da HAp depositada. Pode esperar-se que 

um recobrimento no qual a cristalinidade e composição sejam semelhantes à da HAp 

biológica tenha o melhor desempenho em termos de bioatividade.  

Dos métodos até hoje conhecidos para recobrimento, somente o de plasma 

spray possui importância industrial e comercial, apesar de algumas desvantagens 

evidenciadas em seu desempenho biológico a longo prazo. Outros procedimentos, 

como as técnicas de sol-gel, eletrólise e biomiméticas, oferecem alternativas 

interessantes do ponto de vista tecnológico e econômico ao sistema já bem 

estabelecido de plasma spray, merecendo ser objeto de estudo no futuro imediato 

(JENSEN et al., 1998). 

As últimas publicações estão tendendo a estudar mais o tratamento de 

superfície nanotexturizada. A literatura também demonstra que implantes com 
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superfície rugosa apresentam uma maior área de contato osso-implante e melhores 

características biomecânicas. 

Mesmo com as boas práticas clínicas relacionadas à inserção dos biomateriais, 

as infecções bacterianas e problemas de afrouxamento dos implantes ainda são 

recorrentes, gerando um custo socioeconômico elevado. Portanto, estabelecer novas 

estratégias, a exemplo dos revestimentos antibacterianos e osteogênicos sobre a 

superfície dos implantes, são importantes e necessários.  
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