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RESUMO 

O titânio e suas ligas são amplamente utilizados como biomateriais para fixação e substituição 

do tecido ósseo devido às suas propriedades mecânicas e à sua biocompatibilidade. No entanto, 

o titânio comercialmente puro é considerado como um material bioinerte e seu módulo de 

elasticidade (110 GPa) é muito superior quando comparado ao módulo do tecido ósseo, o qual 

corresponde a faixa de 10-30GPa. Por este motivo, busca-se adicionar elementos ao titânio 

mantendo suas características biocompatíveis. Assim, a liga Ti-30Ta foi escolhida para a 

realização deste estudo, a qual possui módulo de elasticidade próximo mais próximo ao do osso 

quando comparado ao titânio cp. Não obstante, para promover características bioativas ao 

implante, é possível recobrir sua superfície utilizando filmes biocompatíveis e biofuncionais. 

Por este motivo, biomateriais com propriedades piezoelétricas, como o copolímero P(VDF-

TrFE) e a cerâmica BaTiO3, foram adotados com o intuito de recobrir a liga de titânio a fim de 

promover a eletroestimulação das células ósseas e favorecer o processo de osteogênese. Para 

tal, o material foi sintetizado e depositado no substrato de Ti-30Ta através da técnica de 

pulverização à baixas temperaturas. A caracterização do compósito foi realizada através das 

técnicas de Microscopia Eletrônica de Varredura (MEV), Difração de Raios-X (DRX), 

Espectroscopia no Infravermelho com Transformada de Fourier (FTIR), Análise 

Termogravimétrica (TG), Calorimetria Diferencial de Varredura (DSC), Energia de Superfície 

e Molhabilidade. Já para a avaliação da adesão do filme no substrato foi utilizado a técnica de 

Esclerometria (ou Scratch Test) e o comportamento mecânico do material foi avaliado pela 

Microdureza Vickers e Módulo de Elasticidade. Já a resistividade elétrica foi obtida através do 

Ensaio de Impedância em corrente alternada. Para avaliar a atividade microbiológica do 

material, foram realizados os ensaios utilizando cepas de bactérias Staphylococcus aureus e 

Staphylococcus epidermidis. O comportamento das células sanguíneas quando em contato com 

o material foi avaliado pelo ensaio de hemocompatibilidade. Os resultados obtidos por meio 

das técnicas citadas anteriormente indicam que o material de recobrimento indica características 

de superfície como molhabilidade – com superfície hidrofílica correspondente a um ângulo de 

contato de 80°, rugosidade média de 0,24µm e energia de superfície correspondente a 40,7 

mN/m2, as quais são consideradas adequadas para promover a interação entre célula-implante. 

Além disso, também foi constatado que o material de recobrimento possui estabilidade térmica 

até 450°C e apresenta fase piezoelétrica até aproximadamente 140°C. Em relação a adesão do 

filme no substrato, foi observado que através da técnica de lixamento realizado na superfície, o 

filme se comportou de forma superior às demais amostras, sendo a carga crítica para ocasionar 



falha no recobrimento correspondente a 8MPa. Os ensaios biológicos mostraram que o material 

apresenta características hemocompatíveis quando em contato com as células sanguíneas. Já o 

ensaio microbiológico mostrou que para a bactéria Staphylococcus aureus o crescimento 

bacteriano na liga recoberta não mostrou diferenças significativas quando comparada com a 

liga sem recobrimento. Já no caso da Staphylococcus epidermidis, houve um crescimento 

considerável na liga recoberta em relação a liga sem recobrimento, indicando que a superfície 

do filme pode ter propiciado o crescimento bacteriano. No entanto, com base nos resultados 

apresentados, pode-se concluir que a liga Ti-30Ta recoberta com P(VDF-TrFE)/BaTiO3 é 

promissora para aplicações biomédicas, principalmente quando utilizada como implantes 

odontológicos e faciais.  

PALAVRAS CHAVES: Liga Ti-30Ta, P(VDF-TrFE)/BaTiO3, Modificação de Superfícies, 

Recobrimento de Substratos, Osseointegração. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



ABSTRACT 

Titanium and its alloys are widely used as biomaterial for fixation and replacement of bone 

tissue due to their mechanical properties and their biocompatibility, which can promote to the 

patient a fast recovery. However, commercially pure titanium is considered as bioinert material 

and his Young’s modulus (110GPa) is higher when compared to the bone tissue modulus, which 

corresponds to the range of 10-30 GPa. For this reason, it is sought to add elements to the 

titanium while maintaining its biocompatible characteristics. Thus, the Ti-30Ta alloy was 

chosen for this study, which has Young’s modulus more compatible with the bone when related 

to titanium. Nevertheless, in order to promote osseointegrative properties to the implant, it is 

possible to cover its surface using biocompatible and biofunctional films. Therefore, 

biomaterials with piezoelectric properties, such as P(VDF-TrFE) copolymer and BaTiO3 

ceramics, were adopted with purpose of covering Ti-30Ta substrates in order to promote the 

electrostimulation of bone cells and favor the osteogenesis process. For this research, the 

material was synthesized and deposited on the Ti-30Ta substrate using the spray technique at 

low temperature. The characterization of the composite was carried out using Scanning Electron 

Microscopy (SEM), X-Ray Diffraction (XRD), Fourier Transform Infrared Spectroscopy 

(FTIR), Thermogravimetric Analysis (TG), Differential Scanning Calorimetry (DSC), Surface 

Energy, Wettability and Roughness. For the evaluation of the adhesion of the film in the 

substrate was used the technique of Scratch Test and the mechanical behavior of the material 

was evaluated by the Microhardness Vickers and Modulus of Elasticity. The electrical 

resistivity was obtained through the Impedance Test (AC). In order to evaluate the 

microbiological activity of the material, were used Staphylococcus aureus and Staphylococcus 

epidermidis bacteria. The behavior of blood cells when in contact with the material was 

evaluated by the hemocompatibility test. The results obtained by means of the techniques 

mentioned above indicate that the coating film demonstrate surface characteristics as wettability 

– with hydrophilic surface corresponding to a contact angle of 80°, average roughness of 0,24 

µm and surface energy corresponding of 40,7 mN/m2, which are considered adequate to 

promote cell-implant interaction. In addition, it has also been found that the coating material 

has thermal stability up to 450°C and presents the piezoelectric phase up to approximately 

140°C. Regarding the adhesion of the film on substrate, was observed that through the sanding 

technique performed on surface, the film behaved in a superior way to the other samples, being 

the critical load to cause failure in the covering corresponding to 8MPa. Biological assays have 

shown that the material presents hemocompatible characteristics when in contact with blood 



cells. The microbiological assay showed that for the Staphylococcus aureus the bacterial growth 

in the coated did not present significant differences when compared with de uncoated alloy. In 

the case of Staphylococcus epidermides, there was a considerable growth in coated alloy in 

relation with the uncoated alloy. These results can indicate that the film surface may have 

provided bacterial growth. However, based on the results presented, it can be concluded that 

the Ti-30Ta alloy coated with P(VDF-TrFE)/BaTiO3 is promising for biomedical applications, 

especially when used as dental and facial implants. 

KEY WORDS: Ti-30Ta alloy, P(VDF-TrFE)/BaTiO3 composite, Surface Modification, 

Substrate Coating, Osseointegration. 
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1. INTRODUÇÃO 

A necessidade de materiais implantáveis cresceu drasticamente em relação aos últimos cinco 

anos. Estima-se que, apenas na área de ortopedia, o mercado tenha arrecadado cerca de 41 

bilhões de dólares em 2016 (GIBON et al., 2017) e espera-se que o número de cirurgias 

corretivas para a área de artroplastia total de quadril aumente de 26% para 137% até 2030 

(IBRAHIM et al., 2017). A alta demanda na área de implantes, principalmente odontológicos 

e ortopédicos, é consequência de diversos fatores, sendo o principal o envelhecimento 

populacional. Estudos mostram que até 2050, cerca de 21,1% de toda a população, o que 

corresponde a cerca de 2 milhões de pessoas, terão 60 anos ou mais (PIRES et al., 2015). Por 

este motivo, os idosos são vistos como os maiores consumidores deste mercado, sendo que estes 

sofrem maiores riscos em relação a falhas de tecidos duros e doenças degenerativas que levam 

à alterações nas propriedades mecânicas do tecido ósseo (ASRI et al., 2017a; GEETHA et al., 

2009). Traumas ocasionados por acidentes e novas tecnologias para tratar doenças que antes 

eram vistas como não tratáveis também são fatores determinantes que levam ao uso de 

implantes (PIRES et al., 2015; WANG et al., 2015). 

A utilização de materiais metálicos como dispositivos biomédicos, principalmente na área de 

implantes ósseos e dentários, vem se destacando nas últimas décadas devido às suas 

propriedades mecânicas, como alta resistência a corrosão quando em contato com fluidos 

corporais, alta resistência a fadiga e ao desgaste, alta ductilidade e baixo módulo de elasticidade 

(MANIVASAGAM et al., 2010; MOORE et al., 2017). As propriedades mecânicas primordiais 

dos materiais metálicos para este tipo de aplicação estão relacionadas principalmente à 

resistência à fadiga do material quando submetido a cargas cíclicas, a qual é responsável pela 

durabilidade do implante a longo prazo; e ao módulo de elasticidade, que está relacionado a 

carga máxima que o material sofre sem que este seja danificado. O módulo do osso varia entre 

10 a 30 GPa (ZHOU; NIINOMI, 2009; ZHOU; NIINOMI; AKAHORI, 2004a, 2004b) e, como 

os materiais metálicos possuem maior rigidez quando comparado a este tecido, pode ocorrer 

reabsorção do tecido ósseo ao redor do implante. Isto acontece porque o material implantado 

recebe uma carga maior do que o osso, impedindo que o estresse mecânico seja transferido para 

o osso adjacente. Deste modo, o implante sofre um “afrouxamento”, gerando uma 

incompatibilidade biomecânica (GEETHA et al., 2009). 
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Alguns materiais metálicos, como o titânio e suas ligas, também possuem alta 

biocompatibilidade, sendo esta propriedade de grande influência em implantes para tratamentos 

relacionados a fraturas, reconstrução e substituição de tecidos ósseos que sofreram algum tipo 

de trauma ou lesão. Como o material entrará em contato com fluidos biológicos, ocorrem várias 

reações que determinam a aceitabilidade do organismo em relação ao implante. Assim, o 

material implantado não deve provocar nenhuma resposta tóxica ou causar alergias e 

inflamações no tecido hospedeiro (ASRI et al., 2017a; GEETHA et al., 2009). 

As propriedades mecânicas e biológicas do metal estão intrinsecamente ligadas às falhas dos 

implantes. A curto prazo, essas falhas refletem em inflamações teciduais e danos celulares que 

levam à diversos procedimentos cirúrgicos corretivos e até mesmo à retirada do implante do 

organismo, causando um desconforto ainda maior para o paciente. Outro problema, considerado 

a longo prazo, está relacionado à durabilidade do implante no organismo. Geralmente, um 

implante ortopédico conserva suas propriedades por até 15 anos. Durante esse tempo, podem 

ocorrer a liberação de íons causados pelo desgaste ou corrosão do material, que podem levar a 

hipersensibilidade no local do implante. O alto nível de toxicidade dos íons liberados pode 

desenvolver características carcinogênicas no tecido hospedeiro. Neste caso, também é 

necessário a realização de um segundo procedimento cirúrgico, geralmente realizado em 

pacientes de idade avançada (GEETHA et al., 2009). 

Por estes motivos, apesar da grande quantidade de materiais metálicos existentes no mercado 

mundial, apenas alguns possuem as particularidades exigidas para que estes possam ser 

utilizados na área de implantes biomédicos. Os materiais metálicos amplamente usados como 

biomateriais são o aço inoxidável 316L, as ligas de Co-Cr, Co-Cr-Mo, Co-Ni-Cr-Mo, ligas de 

Mg, e o titânio e suas ligas, como Ni-Ti, Ti-13Nb-13Zr e Ti-6Al-4V, por exemplo (ASRI et al., 

2017b; HATTON, 2015). Dentre estes materiais, o titânio e suas ligas apresentam melhores 

propriedades mecânicas e alta resistência à corrosão. Sua biocompatibilidade é consequência 

de sua baixa condutividade elétrica, que influencia na oxidação eletroquímica da superfície do 

próprio Ti-cp, criando uma camada passiva de óxido que protege o material contra corrosão. 

Os biomateriais à base de Titânio comercialmente puro (Ti-cp) e suas ligas utilizados hoje são 

resultados das pesquisas pioneiras de Brånemark e seus colaboradores (GEETHA et al., 2009; 

SIDAMBE, 2014). 

Apesar das propriedades excelentes do Ti-cp, este material possui deficiências em sua interface 

quando relacionado à recuperação óssea, ou seja, sua presença não influencia nenhuma resposta 
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no tecido, sendo “indiferente” ao meio biológico. Isso ocorre porque a superfície do titânio 

possui baixa osteoindução, sendo assim incapaz de promover a formação de células ósseas nos 

períodos iniciais de recuperação tecidual (CHEN et al., 2018). Além disso, o módulo de 

elasticidade do Ti (≅ 100 GPa) é muito superior ao módulo de elasticidade do osso, o que 

prejudica tanto a funcionalidade do implante como o tecido em si, devido a possibilidade de 

ocorrer fadiga e reabsorção óssea (SIDAMBE, 2014). 

Para aprimorar as características e propriedades dos biomateriais metálicos, várias ligas de 

titânio vêm sendo estudadas ao longo dos anos. A exemplo disso, O sistema binário Ti-Ta 

apresenta a combinação destes dois elementos promovendo uma diminuição do modulo de 

elasticidade quando comparado ao titânio cp. (CAPELLATO et al., 2013; ZHOU; NIINOMI, 

2009).  

Entretanto, ainda existem desafios relacionados ao processo de osseointegração. Para tal, é 

necessário que as características de superfície do metal sejam modificadas. Uma técnica de 

modificação muito utilizada está relacionada ao recobrimento de superfícies utilizando filmes 

bioativos, os quais promovem a formação do tecido ósseo através do crescimento e integração 

das células ósseas com o material implantado (MOORE et al., 2017; UWAIS et al., 2017). 

O desenvolvimento de propriedades bioativas superficiais ao implante está relacionado ao uso 

de diversos materiais. Considerando os excelentes resultados obtidos pelo grupo de pesquisa 

do Prof. Dr. Rossano Gimenes empregando membranas de P(VDF-TrFE)/BaTiO3 na 

estimulação de reparo ósseo e biocompatibilidade em culturas de células ósseas, como visto em  

Lopes et al. (2013); 2014a; Scalize et al. (2016) e Teixeira et al. (2010), (2011), será estudada 

neste trabalho a possibilidade de empregar este material como recobrimento da liga Ti-30Ta, 

com o objetivo de melhorar as propriedades biológicas da mesma quando relacionado ao tecido 

ósseo. 
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1.1. Objetivos 

O objetivo do presente trabalho é desenvolver uma metodologia para o recobrimento da liga 

Ti-30Ta utilizando filmes de P(VDF-TrFE)/BaTiO3 a fim de melhorar a biofuncionalidade 

desta liga com o tecido biológico. 

Os objetivos específicos são: 

• Obter um material compósito formado por Ti-30Ta + P(VDF-TrFE)/BaTiO3 com 

características microestruturais adequadas e topografia rugosa para induzir o processo de 

osseointegração; 

• Obter uma metodologia que proporcione adesão físico-química do filme em relação ao 

substrato de Ti-30Ta; 

• Produzir superfícies com molhabilidade adequada para emprego na área biomédica, a 

qual deve ser hidrofílica (com baixo ângulo de contato) a fim de aumentar a adesão e 

proliferação das células ósseas no implante; 

• Estudar a hemocompatibilidade in vitro e o potencial de inibição de crescimento 

microbiológico da liga Ti-30Ta recoberta com o filme de P(VDF-TrFE)/BaTiO3. 

1.2. Justificativa 

A crescente demanda por materiais implantáveis que visam melhores condições de tratamento 

e recuperação de pacientes requer a implementação de novas tecnologias. Visando suplementar 

a biocompatibilidade e biofuncionalidade de ligas de titânio buscou-se atribuir a estas ligas um 

recobrimento superficial que forneça características e propriedades superiores em relação as 

ligas de partida. 

Neste estudo, buscou-se relacionar um material com grande potencial de eletroestimulação 

celular como recobrimento de implantes – o qual não havia sido utilizado para esta finalidade 

até então, à uma liga experimental – que apresenta grandes chances de substituir as ligas 

existentes no mercado atual. 
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1.3. Estrutura do Trabalho 

O presente estudo está estruturado em cinco capítulos, como descrito a seguir: 

O capítulo 1 discorre sobre uma breve introdução, objetivos do desenvolvimento deste trabalho 

e as justificativas que levaram a realização deste estudo. 

O capítulo 2 traz um estudo da arte, abordando tópicos essenciais para o entendimento deste 

trabalho como um todo. O conteúdo deste capítulo relaciona os biomateriais e os materiais 

metálicos utilizados para implantes, as técnicas de modificação de superfície e a utilização de 

recobrimentos para promover características funcionais ao material; ainda, fala sobre as 

características microestruturais do material utilizado para síntese do filme de recobrimento e 

seus precursores, além da interação do material formado com o tecido biológico. 

O capítulo 3 relaciona os materiais utilizados para desenvolver este projeto, assim como a 

metodologia estudada para obter o material de interesse. 

 O capítulo 4 associa as técnicas utilizadas para determinar as características microestruturais, 

físico-químicas, elétricas, topográficas e biológicas do material recoberto.  

O capítulo 5 mostra os resultados obtidos através das técnicas de caracterização do material, 

buscando referências na literatura como embasamento científico para elaborar uma discussão 

coerente sobre a adesão do filme no substrato e seu potencial como material implantável. 

O capítulo 6 consiste na conclusão geral sobre o trabalho, bem como as conclusões obtidas 

através dos estudos descritos no capítulo 5. Ainda, faz-se uma sugestão para trabalhos futuros, 

como melhorias e ideias aplicáveis.  
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2. FUNDAMENTAÇÃO TEÓRICA 

2.1. Osseointegração 

Um conceito fundamental para entender o que ocorre após a implantação de um material no 

organismo está relacionado à osseointegração, que pode ser entendida como a formação de uma 

interface direta entre o implante e tecido ósseo, sem que haja formação de cartilagens ou 

encapsulamento fibroso em sua superfície (BRÅNEMARK et al., 1988).  

O processo de osseointegração é visto como uma complexa cadeia de eventos, que se inicia 

desde a adsorção das proteínas até o reconhecimento biológico pelas células-tronco 

mesenquimais estromais e osteoblastos, como visto na Figura 1 (GITTENS et al., 2014a). A 

osseointegração pode ser dividida em quatro fases: reconhecimento e adesão celular, 

proliferação e diferenciação, síntese e mineralização da matriz óssea e remodelamento ósseo.  

 

 

 

 

 

 

 

  Fonte: Adaptado de Gittens et al. (2014a). 

A fase de reconhecimento e adesão celular se inicia logo após a implantação do material no 

organismo. As moléculas que existem no ambiente corporal são adsorvidas na superfície do 

implante, iniciando a formação de uma matriz extracelular (MEC), a qual é responsável pelo 

reconhecimento e adesão dos osteoblastos. Várias células se conectam a MEC através das 

proteínas; as integrinas, receptores de adesão da membrana, são exemplos de proteínas que 

fazem a conexão entre matriz celular e implante. Além das integrinas, outras proteínas também 

atuam no contato célula-biomaterial, como colágeno tipo I, fibronectina, osteopontina, 

vitronectina e sialoproteína óssea (WANG et al., 2015). As fibrinas formadas nesta etapa 

Figura 1: Desenho esquemático do início do processo de 

osseointegração, onde ocorre a adsorção de proteínas na superfície 

do implante. 



27 

 

formam uma rede que preenche os vazios e facilita a migração celular na interface do implante 

(GITTENS et al., 2014a).  

Já a fase de proliferação e diferenciação celular ocorre após a fixação estável do implante no 

tecido ósseo. As células podem se formar tanto na superfície do osso e em volta do implante, 

assim como direto na superfície do implante. Os osteoblastos diferenciadores que se 

desenvolvem na superfície estabelecem proteínas não-colagenosas que iniciam a mineralização, 

como por exemplo a fosfatase alcalina, formando uma linha de “cimento ósseo”. Este cimento 

ósseo é responsável pela maturação e recrutamento das células osteoblásticas (THURNER et 

al., 2009). 

A fase seguinte corresponde a um ciclo de remodelação óssea onde os osteoclastos reabsorvem 

o osso formado e preparam a superfície para o posterior desenvolvimento do tecido. Os 

osteoclastos atuam na matriz mineralizada dissolvendo os cristais de fosfato de cálcio (CaP). 

Além disso, essas células produzem lacunas de reabsorção na escala de 30-100 µm de diâmetro. 

Como as células osteoclásticas não são capazes de degradar o colágeno, as lacunas de 

reabsorção possuem características formadas tanto pelo colágeno como pelas fibras presentes 

na matriz, o que caracteriza o osso como um material de alto grau de complexidade estrutural 

(GITTENS et al., 2014a; MULARI et al., 2004).  

Outros tipos de células podem circundar o local do implante, como as células mesenquimais 

estromais do sangue e da medula óssea. Estas células possuem mobilidade e atividade 

enzimática para percorrer os coágulos de fibrina até a superfície do implante. Além disso, as 

células da medula óssea possuem habilidade de se diferenciar em outras células quando 

associadas ao ambiente biológico. A diferenciação das células mesenquimais estromais ocorre 

quando estas chegam à superfície do implante, se tornando osteoblastos – os quais atuam na 

formação do osso novo (OLIVARES-NAVARRETE et al., 2010). 

A osseointegração está diretamente ligada às propriedades de superfície do implante. Caso as 

propriedades não forem adequadas, podem se formar na superfície camadas de tecido fibroso 

que comprometem a funcionalidade do implante, como observado na Figura 2. A baixa adesão 

do osso no implante, ocasionada por superfícies lisas, implica em inflamações e aumento na 

espessura da camada fibrosa, a qual atua degradando o osso e levando a falha do implante. Por 

este motivo, o tratamento superficial de implantes é amplamente discutido no decorrer da 

revisão da literatura. A mimetização da estrutura óssea promove a deposição de cálcio nos 
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implantes através dos osteoblastos, integrando o implante diretamente no tecido ósseo 

(GITTENS et al., 2014a).  

 

 

 

 

 

 

 

Fonte: Adaptado de Gittens et al. (2014a). 

 

2.2. Biomateriais  

O conceito de biomaterial refere-se àquele material destinado a aplicações biomédicas, dos 

quais podem ser naturais ou artificiais, sendo formados por metais, cerâmicos, polímeros e 

compósitos. Os biomateriais podem substituir ou auxiliar na recuperação de funções biológicas 

que sofreram algum tipo de dano, sem prejudicar o corpo do paciente.  

A biocompatibilidade do material destinado ao uso biomédico é o principal parâmetro que deve 

ser considerado, onde o material não deve produzir respostas que prejudiquem o funcionamento 

do organismo e deve executar respostas adequadas relacionadas à sua aplicação (KADAM et 

al., 2017; YADAV; GANGWAR, 2018).  

Além das características biocompatíveis de um material, as características de projeto também 

devem ser consideradas. A geometria e o controle mecânico e elétrico de um material também 

refletem na biocompatibilidade do mesmo. Caso o design do projeto não se adeque às 

características do tecido biológico, podem ocorrer falhas clínicas, por exemplo (LANDUCI, 

2016). Outros parâmetros chave que influenciam na biocompatibilidade de um material estão 

relacionados às suas propriedades mecânicas, como resistência a corrosão, alta resistência ao 

desgaste, baixo coeficiente de fricção, resistência a fadiga e módulo de elasticidade compatível 

com o tecido hospedeiro. A biofuncionalidade e bioadesão do material também devem ser 

estimadas (PATEL; GOHIL, 2012; UWAIS et al., 2017). 

Figura 2: (a) Formação de tecido fibroso, correspondendo a falha do 

implante. (b) Formação óssea, correspondendo a osseointegração. 
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Os biomateriais podem ser subdivididos de acordo com a resposta reativa do sistema biológico, 

sendo bioativos, biotolerantes e bioabsorvíveis (GEETHA et al., 2009). Os materiais 

biotolerantes são aqueles separados do tecido por uma camada de tecido fibroso. Os bioinertes 

são aqueles que, apesar de entrar em contato direto com o tecido, não provocam nenhum tipo 

de reação química entre os mesmos. Já os bioativos, possuem ligações químicas estáveis com 

o tecido biológico. Finalmente, os bioabsorvíveis são aqueles que não  liberam nenhuma 

substância tóxica provindas de sua degradação, ou seja, os íons liberados não causam resposta 

toxicológica no organismo (BERGMANN; STUMPF, 2013; BOSE et al., 2017).  

Atualmente, os materiais biocompatíveis são projetados para induzir interações na interface 

tecido-implante e requerem um melhor desempenho e durabilidade quando em uso no 

organismo, visando bons resultados clínicos a longo prazo. O desenvolvimento de novas 

tecnologias na área da saúde está diretamente relacionado à biocompatibilidade do material, 

além da qualidade, especificidade e aplicabilidade adequada do mesmo (BERGMANN; 

STUMPF, 2013). 

2.2.1. Propriedades dos Biomateriais Utilizados na Área de Implantes 

As propriedades essenciais para um material utilizado na área de implante se dividem entre as 

propriedades de volume e as propriedades de superfície do metal. Segundo Jayaraj & Pius 

(2018) as propriedades de volume podem ser classificadas como: 

 Módulo de Elasticidade: esta propriedade garante uma distribuição uniforme das cargas 

impostas no implante. O módulo de elasticidade do implante dever ser comparável ao módulo 

de elasticidade do tecido ósseo; 

 Resistência à Tração, Compressão e Cisalhamento: estas propriedades estão 

relacionadas à estabilidade funcional e a resistência à fratura do implante. 

 Limite de Escoamento e Resistência à Fadiga: evitam a formação de trincas e fraturas 

quando o implante é submetido a cargas cíclicas.  

 Ductilidade: é responsável por moldar o implante às necessidades do tecido ósseo. 

 Dureza e Tenacidade: a dureza de um implante é proporcional a incidência do desgaste 

do material e a tenacidade está associada a prevenção de fraturas do mesmo. 

 

Já as propriedades de superfície estão classificadas como observado a seguir (JAYARAJ; PIUS, 

2018): 
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 Tensão e Energia de Superfície: Estão associadas à molhabilidade e energia de 

superfície, os quais influenciam no contato com o sangue e adsorção de proteínas. 

 Rugosidade da Superfície: Influenciam na fixação das células ósseas devido ao aumento 

da área superficial entre o implante e o osso adjacente.  

2.2.2. Biomateriais Metálicos  

Os materiais metálicos utilizados como biomateriais somam cerca de 70% do mercado de 

materiais implantáveis, desde áreas ortopédicas até cardiovasculares. Na ortopedia, os 

biomateriais metálicos são utilizados em aplicações como articulação do joelho, articulação 

total do quadril, placas ósseas, fios de fixação de fratura óssea, pinos e parafusos. Já na área 

cardiovascular, estes materiais são utilizados como válvulas cardíacas, stents vasculares, 

eletrodos e marca-passo. Na área de odontologia, estes materiais são encontrados 

principalmente como implantes dentários, como representado na Figura 3 (NIINOMI; NAKAI; 

HIEDA, 2012; SU et al., 2018). Suas propriedades biocompatíveis como boa resistência a 

corrosão, excelente resistência a fadiga, baixa densidade e excelente trabalhabilidade justificam 

seu vasto uso na área ortopédica e ortodôntica (MOORE et al., 2017). Ainda, os materiais 

metálicos são vistos como substitutos ideais de tecidos duros devido aos fatores ambientais e 

mecânicos impostos a ele, como o ambiente interno do corpo humano e o desgaste/cargas 

cíclicas em que o material é submetido (UWAIS et al., 2017).  

 

 

 

 

 

 

         

    

        Fonte: Adaptado de Slokar; Pranjić; Carek (2017). 

Figura 3: Imagem representativa de um implante de 

titânio para aplicações odontológicas. 
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Os materiais com características adequadas para uso na área de implantes são o aço inoxidável, 

as ligas de cromo-cobalto e o titânio e suas ligas, devido à combinação de suas propriedades 

mecânicas e alta resistência a corrosão (BOSE et al., 2017).  O uso do aço inoxidável está 

relacionado ao seu baixo custo e fácil processamento. Assim, são usados como dispositivos 

temporários, como pinos e placas para reparo de fraturas. No entanto, o aço inoxidável tem sido 

pouco utilizado na fabricação de novas próteses e implantes por possuírem baixa resistência a 

corrosão em meio fisiológico (NAVARRO et al., 2016). Já as ligas de Co-Cr, apesar de serem 

mais resistentes à atividade corrosiva quando comparadas ao aço inox, possuem seu módulo de 

elasticidade muito elevado, em torno de 200-250 GPa. O titânio e suas ligas apresentam 

propriedades mecânicas ideais quando comparadas aos materiais citados anteriormente, 

principalmente quando relacionado a resistência mecânica e corrosiva. Além disso, as ligas de 

titânio apresentam módulo de elasticidade mais baixos, em torno de 20 – 110 GPa (BOSE et 

al., 2017; NAVARRO et al., 2016).  

O titânio e suas ligas são considerados excelentes materiais biocompatíveis devido a sua baixa 

condutividade elétrica, a qual contribui para a oxidação eletroquímica do Ti, formando assim 

uma camada passiva de óxido (TiO2) em sua superfície. Essa camada de óxido, considerada 

como estável e inerte, é formada espontaneamente quando a superfície é exposta a ambientes 

oxidantes, sendo assim responsável pela alta resistência à corrosão do titânio (BOSE et al., 

2017; SIDAMBE, 2014). A liga Ti-6Al-4V é uma das ligas de titânio mais utilizadas em 

aplicações médicas e odontológicas. A presença do Alumínio e do Vanádio estabilizam a fase 

α-β da liga, melhorando consideravelmente as propriedades mecânicas quando comparado ao 

titânio comercialmente puro (Ti-cp). Porém, os mesmos elementos que promovem este 

aperfeiçoamento na liga também são considerados como elementos tóxicos ao organismo. O 

vanádio é considerado citotóxico e o alumínio é considerado como iniciador da doença de 

Alzheimer (BARTMANSKI et al., 2017). Por estes motivos, a liga Ti-6Al-4V tem seu uso 

limitado para certos tipos de aplicações (NAVARRO et al., 2016; SIDAMBE, 2014).  

Outra questão que envolve implantes de Ti-cp e suas ligas está relacionado à incompatibilidade 

do módulo de elasticidade destes materiais quando comparado ao osso. Ocorre que, quando um 

implante é colocado em contato com o osso, a carga que antes era recebida apenas pelo tecido 

passa a ser dividida entre ambos. Se o módulo de elasticidade do material implantado é muito 

maior do que o módulo do osso, ocorre menor deformação elástica do implante. Por este motivo, 

o implante passa a receber maior parte da carga mecânica, blindando assim a tensão transferida 
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ao osso. Uma vez que o osso se adapta aos estímulos recebidos, ocorre a reabsorção do tecido. 

Esse efeito é conhecido como efeito stress-shielding e pode ser observado através da Figura 4 

(CHEN; THOUAS, 2015; SANTOS, 2014).  

 

 

 

 

 

 

 

    Fonte:  Adaptado de Santos (2014). 

Através desse efeito, o osso sofre deformações tanto internas – se tornando mais poroso, quanto 

externas – diminuindo sua espessura. Deste modo, o implante pode ser perdido por atrofia, 

afrouxamento, falha mecânica, osteopenia e até mesmo fratura óssea (SANTOS, 2014). 

Consequentemente, outros materiais são estudados a fim de aproximar seu módulo de 

elasticidade ao módulo do tecido ósseo. Na Tabela 1 estão representados alguns materiais 

utilizados como implantes e seus respectivos módulos de elasticidade. 

Tabela 1: Módulo de elasticidade de alguns materiais utilizados para implantes biomédicos em comparação ao 

módulo do osso cortical. 

Material Módulo de Elasticidade (GPa) 

Co-Cr 225 

Aço inox 316L  210 

Ti-cp 110 

Ti-6Al-4V 110 

Ti-6Al-7Nb 105 

NiTi 20 

Ti-30Ta 69 

Osso cortical  10-30 

Fonte: Bose et al. (2017); Capellato et al. (2013); Santos (2014);  Zhou; Niinomi; Akahori (2004b). 

Figura 4: Desenho esquemático do efeito stress shielding: (a) materiais com módulos 

diferentes sofrem deformação distinta quando submetidos a mesma carga. (b) quando o 

metal é implantado, os materiais sofrem a mesma deformação limitado pelo material de 

maior módulo elástico. (c) Reabsorção óssea decorrente da ausência de estímulos. 
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De acordo com os dados da tabela acima, observa-se que dois materiais se destacam quando 

comparados ao módulo elástico do tecido ósseo. O Ni-Ti é uma liga de memória de forma muito 

utilizado na área de dispositivos biomédicos devido à sua excelente resistência a corrosão, 

atributos ferromagnéticos e à sua superelasticidade única (IBRAHIM et al., 2018). No entanto, 

os íons de níquel podem ser liberados no organismo, sendo uma potencial ameaça a doenças 

cancerígenas. Por este motivo, países como os Estados Unidos e boa parte da Europa limitaram 

o uso dessa liga (BOSE et al., 2017). Já a liga Ti-30Ta, que também é uma liga de memória de 

forma, apresenta baixo módulo de elasticidade e a presença do tântalo no material não causa 

nenhum tipo de resposta citotóxica no organismo. Por este motivo, a liga Ti-30Ta foi escolhida 

para dar prosseguimento a este estudo. 

2.2.2.1. A Liga Experimental Ti-30Ta 

O tântalo (Ta) é um metal que vem sendo estudado para aplicações médicas devido às suas 

propriedades como biocompatibilidade, resistência a corrosão à diversos tipos de ácidos e 

componentes orgânicos e sua alta flexibilidade quando comparado à demais metais (CHEN; 

THOUAS, 2015; RODRIGUES, 2013; UWAIS et al., 2017). Assim com o titânio, o tântalo 

também exibe a capacidade de formar uma camada passiva de óxido protetora. Esta camada de 

óxido, chamada de Ta2O5, atua promovendo a adsorção de íons de cálcio e fosfato que 

influenciam o crescimento ósseo através da formação de apatita, melhorando assim a junção de 

tecidos duros e moles (LEVINE et al., 2006; MIYAZAKI et al., 2002; WILSON, 2018). Como 

visto em Sagomonyants et al. (2011), o tântalo favorece a adesão, proliferação e diferenciação 

celular in vitro. Além disso, estudos in vivo confirmam o potencial osteogênico do mesmo.  

Além das características citadas anteriormente, o tântalo também protege o tecido contra 

infecções, principalmente bacterianas. Acredita-se que uma das razões para a inibição de 

biofilmes esteja relacionada à capacidade de osseointegração do tântalo. Os osteoblastos se 

integram e proliferam na superfície do material, evitando assim o acesso de bactérias e demais 

microrganismos com potencial de infecção. Outra razão correlata à inibição de bactérias pode 

ser associada a estrutura topográfica tridimensional da superfície do tântalo, a qual impossibilita 

a aproximação de microrganismos patógenos (ALHALAWANI et al., 2017; HARRISON et 

al., 2017; TOKARSKI; NOVACK; PARVIZI, 2015). Ainda, alguns autores acreditam que a 

baixa adesão microbiana na superfície do tântalo é consequência da alta molhabilidade e da alta 

energia de superfície do mesmo (CHING et al., 2014). 
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Relatos da literatura indicam que a liga binária Ti-Ta possui propriedades mecânicas superiores 

quando comparado ao o Ti puro ou até mesmo ao Ta puro, como alta resistência a fratura, baixo 

módulo de elasticidade e alta trabalhabilidade quando relacionada ao processo de fundição 

(CAPELLATO et al., 2014). Por estes motivos, a combinação de ambos os elementos faz com 

que a liga possua alta aplicabilidade na área de implantes biomédicos (ZHOU; NIINOMI, 

2009).  

A liga Ti-Ta exibe diferentes estruturas e, consequentemente, diferentes propriedades 

dependendo da concentração de tântalo na matriz de titânio. Quando a concentração de tântalo  

é inferior a 20%, a liga apresenta sua estrutura cristalina hexagonal compacta na fase martensita, 

também chamada de fase α’; quando a matriz possui a concentração de tântalo entre 30 a 50%, 

a estrutura passa a ser martensita ortorrômbica, ou fase α”; já quando a concentração 

corresponde a 60% da matriz, a estrutura passa a ser metaestável, ou fase β + α” e, finalmente, 

a concentração de tântalo acima de 60% caracteriza a estrutura como metaestável única (XIA 

et al., 2018; ZHOU; NIINOMI; AKAHORI, 2004b). Assim, a fase α” pode ser considerada 

como uma fase de transição entre as fases α’ e β. O aumento na proporção de tântalo nas ligas 

de Ti-Ta na fase α’ reflete na diminuição do módulo de elasticidade e no aumento da resistência 

a tração. Por outro lado, o aumento na proporção de tântalo na fase α” melhora o módulo de 

elasticidade e diminui consideravelmente a resistência a tração. Deste modo, para que a liga 

seja aplicável como dispositivo biomédico, sua composição química deve permanecer próxima 

ao limite de solubilidade das fases α’ e α” (ZHOU; NIINOMI, 2009). Segundo Capellato et al. 

(2013), a concentração de 30% em massa de tântalo na matriz de titânio produz um ótimo 

resultado a respeito do módulo de elasticidade e demais propriedades mecânicas da liga Ti-Ta. 

Neste caso, a liga Ti-30Ta exibe, portanto, sua fase martensita α”, a qual combina o baixo 

módulo de elasticidade (69 GPa), alta resistência mecânica do material e maiores valores de 

dureza.  

Por ser uma liga experimental, estudos relacionados à liga Ti-30Ta vem sendo difundidos 

principalmente na área de implantes, como visto nos estudos de  Capellato et al. (2013), onde 

técnicas de modificação superficial da liga Ti-30Ta foram avaliadas para promover a 

bioatividade da mesma. Em Capellato et al. (2014), foi investigada a viabilidade e adesão 

celular, além da morfologia e diferenciação de células mesenquimais quando em contato com 

implantes de liga Ti-30Ta. Através deste estudo foi possível observar que esta liga possui alto 

potencial de osseointegração.  
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No entanto, como observado em Capellato et al. (2013), a liga Ti-30Ta possui características 

bioinertes comparáveis ao Ti-cp. Por este motivo, estudam-se diversas metodologias 

relacionadas às propriedades de superfície do material para garantir a bioatividade de implantes 

metálicos. Essas alterações de superfície podem ser realizadas através de processos químicos, 

físicos ou por recobrimento do substrato utilizando um material biocompatível e biofuncional, 

como realizado neste projeto. A modificação da superfície do material implantado influencia 

em diversas propriedades, como energia de superfície, adesão, biocompatibilidade, resistência 

a corrosão e degradação e também nas propriedades tribológicas, como desgaste e fricção 

(BOSE; BANERJEE; BANDYOPADHYAY, 2017; NOURI; WEN, 2015; UWAIS et al., 

2017). 

Não existe uma técnica de modificação de superfície única e específica, ou seja, cada técnica 

depende do tipo de aplicação desejada. No caso de implantes dentários, a superfície do implante 

deve prevenir a invasão bacteriana entre o implante e o epitélio gengival. Já no caso de 

implantes ósseos, a superfície deve promover uma rápida osseointegração. Em relação aos 

dispositivos utilizados na área cardiovascular, o material deve evitar a formação de coágulos 

sanguíneos. Ainda, a escolha da modificação de superfície depende do material que será 

utilizado, da geometria e características do projeto, do custo e da aplicação final (NOURI; 

WEN, 2015).  

2.3. Características Superficiais de Implantes 

Para estudar as modificações de superfície dos materiais é necessário entender quais 

características estão relacionadas à superfície e qual sua funcionalidade no meio biológico. As 

propriedades físico-químicas e bioquímicas de um metal são consideradas como fatores 

determinantes quando se discute a biocompatibilidade do mesmo. Isso ocorre porque a célula 

entra em contato direto com a interface do implante. Getzenberg et al. (1990) relatou em suas 

pesquisas que o tipo de superfície em que a célula interage determina o comportamento da 

mesma. Isso significa que o tipo de modificação na superfície resulta no controle da adesão, 

proliferação e diferenciação celular, além de implicar no aumento ou redução de adsorção de 

proteínas e alteração nas características trombogênicas da superfície, por exemplo (NOURI; 

WEN, 2015). 

Vale ressaltar que a resposta celular e a formação do tecido ósseo são consequência de uma 

série de propriedades de superfície de um mesmo material, ou seja, uma propriedade específica 
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deve ser considerada no contexto das demais propriedades. Esse fato pode ser explicado através 

dos estudos de Ni; Chang e Chou (2006) e Vitale-Brovarone et al. (2007), onde a relação das 

propriedades como topografia, porosidade e a composição química da superfície desencadeia o 

processo de adesão das células do tecido ósseo no implante. Deste modo, como ilustrado na 

Figura 5, as propriedades de superfície que possuem forte influência na resposta biológica de 

um biomaterial são a molhabilidade da superfície, a topografia, a carga superficial e a 

composição química. 

 

 

  

 

 

 

 

 

                              Fonte: Adaptado de Nouri & Wen (2015). 

2.3.1. Topografia de Superfície: Rugosidade e Porosidade 

A topografia de um material, caracterizada pela presença de picos e sulcos dispersos de forma 

aleatória em uma superfície, é responsável por modular biologicamente o comportamento das 

células ósseas com o material implantado (CHANG; WANG, 2011). Esta característica de 

superfície é considerada como o fator mais relevante em relação a proliferação, diferenciação, 

morfologia e orientação das células. A topografia de um implante deve ser arquitetada de forma 

que os processos biológicos envolvidos na remodelação do tecido ocorram de forma natural, 

em que a matriz óssea a ser formada possa se conectar e aderir a superfície do implante 

(DAVIES, 2007). A rugosidade implica em um padrão aleatório de amplitudes variadas e 

espaçadas por toda dimensão da superfície (AGARWAL; GARCÍA, 2018). Superfícies rugosas 

e porosas possuem maior área de superfície do que superfícies lisas. Por este motivo, a 

possibilidade de interação de proteínas com a superfície do implante é aumentada. Além disso, 

Figura 5: Propriedades de superfície essenciais para implantes ósseos e 

dentários. 
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a rugosidade superficial promove a estabilização e ancoragem das células ósseas na interface 

entre tecido e implante (NARAYANAN et al., 2008). 

A rugosidade da superfície pode ser classificada em três grupos: nanorugosidade, a qual 

corresponde a rugosidade < 100 nm; microrugosidade, que varia entre 100 µm até 100 nm e a 

macrorugosidade, variando entre alguns mm até 100 µm, onde cada tipo de rugosidade 

influencia em um tipo de resposta celular. A macrorugosidade está relacionada a geometria do 

implante. Já a microrugosidade corresponde ao intertravamento entre o osso mineralizado e a 

superfície do implante. Finalmente, a nanorugosidade influencia na adsorção de proteínas e 

adesão dos osteoblastos (CHANG; WANG, 2011). Para um implante ser considerado como 

promissor, a morfologia da superfície relacionada corresponde a uma rugosidade média de 1 a 

50 µm (JAYARAJ; PIUS, 2018). 

A presença de poros também é considerada como uma alteração de superfície de implantes, 

pois os poros são capazes de modular o crescimento ósseo. A conexão entre osso e o material 

implantado ocorre através da impregnação de células ósseas nos poros da superfície. Quando 

há o crescimento de tecido na superfície porosa, observa-se que ocorre uma forte interconexão 

entre o osso adjacente e o dispositivo, garantindo uma maior estabilidade mecânica do mesmo 

(GEETHA et al., 2009; NOURI; WEN, 2015). Nouri et al. (2010) observaram em seus estudos 

que o tamanho ideal dos poros para que estes possam induzir a osseointegração está na faixa de 

200 a 500 µm. Através da Figura 6, obtida nos estudos de Lee et al. (2004), é possível verificar 

o comportamento de células cancerígenas em superfícies porosas, onde estas se conectam à 

superfície através dos poros existentes no material. 

  

 

 

 

 

 

 

Fonte: Adaptado de Lee et al. (2004). 

Figura 6: Comportamento das células em superfícies com diferentes tamanhos de poros. 
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Normalmente, as células se moldam de diferentes formas dependendo das características 

rugosas encontradas na superfície de um material. Se a topografia é considerada anisotrópica, 

por exemplo, as células se encontram orientadas ao longo da ranhura. Isso ocorre porque a 

célula busca o local mais adequado para seu posterior crescimento. Esse fenômeno é chamado 

de “orientação de contato” e pode ser observado in vitro, como relatado nos estudos de Anselme 

et al. (2010). 

2.3.2. Energia de Superfície e Molhabilidade  

A superfície de um material é compreendida como o término de uma estrutura em sua forma 

tridimensional, a qual apresenta uma alta energia, também chamada de energia de superfície 

(ALLAIN; ECHEVERRY-RENDÓN, 2018; NOURI; WEN, 2015; VOGLER, 2013). Uma 

superfície é considerada como um tipo de defeito bidimensional, já que os átomos das células 

unitárias que formam o material não estão conectados de forma tridimensional, onde há 

ausência de uma ligação em alguma direção axial. Assim, as ligações químicas rompidas 

oscilam no espaço resultando em átomos de superfície com maior energia do que os átomos 

que estão conectados no interior do material. Como consequência, os átomos que possuem alta 

energia buscam se ligar em quaisquer moléculas reativas disponíveis para alcançar um estado 

de energia aceitável (PAITAL; DAHOTRE, 2009). Por este motivo, os biomateriais estão 

essencialmente associados a energia livre de superfície devido às interações de moléculas e 

células na interface de um material, ditando a biocompatibilidade do mesmo. Exemplificam 

essa condição as interações das proteínas e a adesão celular na superfície do implante 

(ALLAIN; ECHEVERRY-RENDÓN, 2018).  

A energia de superfície é uma característica que está intrinsecamente conectada à molhabilidade 

de um material, ou seja, suas propriedades hidrofílicas e hidrofóbicas. A molhabilidade está 

relacionada à um ângulo de molhamento formado quando um líquido é sobreposto na superfície 

do material (ALLAIN; ECHEVERRY-RENDÓN, 2018; RUPP et al., 2014). A hidrofilicidade 

está relacionada à afinidade de uma superfície quando em contato com algum líquido, onde este 

pode ser adsorvido na superfície. Superfícies hidrofílicas possuem alta energia, pois possuem 

maior capacidade de se ligarem à átomos e moléculas devido aos átomos “livres” presentes na 

superfície. Já a hidrofobicidade de um material corresponde a “repulsão” de líquidos em sua 

superfície, como observado na Figura 7. Neste caso, a energia de superfície é muito baixa. A 

molhabilidade pode ser quantificada em uma faixa de 0 a 180°, onde as superfícies que possuem 
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ângulo de contato menor do que 90° são consideradas como hidrofílicas; já as superfícies que                                                  

possuem o ângulo maior do que 90°, são consideradas como hidrofóbica (RUPP et al., 2014). 

  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

                   Fonte: Adaptado de Gittens et al. (2014). 

 

2.3.3. Composição Química da Superfície: Adsorção de Proteínas 

A composição química de um material está relacionada às possíveis interações entre as 

biomoléculas e a superfície do mesmo. A alteração da composição química da superfície de um 

material influencia diretamente na adsorção de proteínas e, consequentemente, no 

comportamento adesivo das células. A reação das proteínas quando um material entra em 

contato com fluidos biológicos é imediata. Essa interação articula a resposta inflamatória 

tecidual através de proteínas adesivas responsáveis pela ligação e ativação dos neutrófilos, 

macrófagos e demais células que participam do processo inflamatório. Outras proteínas, como 

imunoglobulinas, vitronectina, fibrinogênio e a fibronectina são exemplos proteínas que atuam 

na superfície dos implantes (CHANG; WANG, 2011). 

A partir do momento em que um biomaterial entra em contato com fluidos biológicos, as 

proteínas são adsorvidas antes mesmo das células se aderirem à superfície. As proteínas fixadas 

na interface do material atuam como ligantes intermediários entre a célula e o implante, como 

observado na Figura 8. A carga da superfície do implante instiga as reações do organismo à 

Figura 7: Desenho esquemático representando o ângulo de contato formado entre a 

superfície hidrofílica e hidrofóbica, mostrando a interação das células osteoblásticas com a 

superfície rugosa. 
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presença do mesmo, refletindo no tipo e quantidade de proteínas quem possam ser ligadas à 

superfície (HING, 2004). A microestrutura superficial de um material pode atuar no controle 

da adsorção das proteínas em sua interface. Wang, Yan e Qiao (2017) demonstraram em seus 

estudos que diferentes deformações de superfície de um mesmo substrato alteram a adsorção 

de proteínas através da introdução de um estresse residual na microestrutura do material.  

 

 

 

 

                                                     

           Fonte: Adaptado de Nouri & Wen (2015). 

2.3.4. Carga Eletrostática da Superfície 

A energia de superfície de um material depende da densidade da carga eletrostática da superfície 

e a polaridade da carga. Superfícies com carga positiva são capazes de promover a adsorção 

das proteínas, além de estimular a adesão e disseminação das células osteoblásticas. De modo 

contrário, superfícies carregadas negativamente reduzem a adesão celular. A mineralização 

óssea, que ocorre nos estágios iniciais do processo de osseointegração, é consequência da carga 

presente na superfície de um biomaterial (GUO; MATINLINNA; TANG, 2012).  

Um implante caracterizado por uma superfície eletricamente neutra promove a mesma 

oportunidade para todos os tipos de moléculas e substâncias químicas se interligarem em sua 

interface. Quando a superfície é carregada com carga positiva ou negativa, esta pode atrair ou 

repelir moléculas dependendo da polaridade de ambas. Os osteoblastos possuem carga 

superficial negativa e, caso a superfície de um determinado implante também for carregada 

negativamente, ocorrerá o afastamento das células em relação ao implante (GONGADZE et al., 

2011). Segundo estudos de Smeets et al. (2009), as proteínas formam um meio de conexão entre 

o implante e os osteoblastos quando se assume que estas são carregadas positivamente, como 

visto na Figura 9. Assim, é possível evidenciar a força de ligação entre células do tecido ósseo 

em relação à superfície do implante. 

Figura 8: Interação da superfície do implante no organismo. Primeiramente, há o contato de 

moléculas de água e proteínas. Em uma etapa posterior, as células ósseas se ligam na 

superfície através da camada proteica, iniciando o processo de osseointegração. 
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Fonte: Adaptado de Gongadze et al. (2011). 

2.4. Modificação de Superfície de Implantes Metálicos 

O principal objetivo das modificações na superfície de um material metálico é auxiliar na 

promoção de uma resposta biológica adequada do tecido circundante quando em contato com 

a interface metálica. Os tratamentos de superfície influenciam em atividades biológicas, como 

a adaptação e crescimento celular na interface dos implantes ou até mesmo na prevenção de 

interações entre célula e superfície, inibindo assim a proliferação de células endoteliais no caso 

de dispositivos cardiovasculares (THULL, 2010). A combinação de tratamentos que modificam 

tanto a química superficial como a topografia do material maximiza a resposta celular. 

Propriedades mecânicas de implantes como resistência a corrosão e desgaste, além de 

propriedades biológicas como superfícies antibacterianas e adesivas  também são melhoradas 

através da modificação das superfícies (ANSELME; PONCHE; BIGERELLE, 2010). Como 

existem vários métodos de modificação de superfície, é necessário avaliar a finalidade do 

material. O método adequado depende de diversos fatores, como o material que compõe a 

estrutura do implante, a geometria, os custos envolvidos e a aplicação final do implante. Os 

métodos mais utilizados para modificação de superfície estão representados na Figura 10.  

Figura 9: Desenho esquemático sobre a carga eletrostática da superfície de Ti-cp e função das 

proteínas como ligantes entre as células ósseas e o implante. 
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    Fonte: Adaptado de Nouri & Wen (2015). 

2.4.1. Recobrimento de Biomateriais  

Os recobrimentos de implantes também podem ser considerados como modificação de 

superfície, pois os filmes de revestimento alteram a resposta biológica do tecido hospedeiro na 

região de implantação do material. Por este motivo, foram desenvolvidos recobrimentos de 

materiais metálicos com o intuito de promover características bioativas e uma maior 

biocompatibilidade do substrato com o corpo, além de melhorar as propriedades tribológicas e 

resistência à corrosão (NOURI; WEN, 2015; SALEH et al., 2016).  

Diversos métodos de revestimentos foram desenvolvidos nos últimos 30 anos. Porém, o alto 

custo de reagentes utilizados, a alta temperatura em que este é submetido (visto que a 

temperatura pode alterar a fase do recobrimento), a durabilidade do revestimento e a separação 

interfacial do filme em relação ao substrato limitam o uso dessas técnicas (LIU et al., 2015). 

Algumas técnicas de recobrimento de implantes estão brevemente explicadas a seguir. 

Figura 10: Tipos de modificação de superfície de implantes metálicos. 
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2.4.1.1. Plasma-Spray 

Muito utilizado em recobrimentos de titânio e suas ligas através da deposição de HAp, a técnica 

de plasma spray relaciona alterações térmicas complexas entre a zona do plasma, partículas de 

pó e substrato. Como a temperatura utilizada nesse processo é muito alta (cerca de 10.000°C), 

as partículas sofrem uma taxa de aquecimento elevada em um intervalo de tempo muito baixo. 

As gotículas são impulsionadas contra a superfície do substrato, formando “splats” 

(NARAYANAN et al., 2008). A partir do momento que as gotículas sofrem impacto contra o 

substrato, as partículas se condensam e formam uma película fina, na escala de décimos de 

mícron com rugosidade média micrométrica (NOURI; WEN, 2015).  

Porém, existem alguns problemas prejudiciais na qualidade da adesão do filme depositado no 

substrato por plasma-spray. Se a superfície for muito rugosa, ocorrerá maior concentração de 

partículas em volta do implante, por exemplo. Falhas relacionadas ao próprio revestimento 

estão relacionados à dissolução do filme após a introdução do implante no organismo, baixa 

força de adesão entre o filme e a interface do substrato e até mesmo microfissuras no 

revestimento. Ainda, a resistência mecânica do implante pode ser alterada devido à baixa 

resistência da ligação entre o recobrimento e o material metálico, implicando em fraturas sob 

tensões relativamente baixas (DOHAN EHRENFEST et al., 2010).  

2.4.1.2. Técnicas de Deposição à Baixas Temperaturas 

Atualmente, buscam-se técnicas de deposição de revestimento sem a interferência da 

temperatura pois técnicas como plasma spray alteram as propriedades como composição 

química, mudanças de fases, cristalinidade e densidade dos compostos utilizados como 

recobrimento. Os métodos de deposição a baixas temperaturas estão associados a temperaturas 

abaixo da fusão da HAp, a qual corresponde a uma temperatura de 1570°C. Porém, tratamentos 

térmicos posterior ao recobrimento ainda se fazem necessário para cristalizar compostos 

amorfos ou remover compostos orgânicos utilizados durante a deposição, como solventes por 

exemplo. No entanto, a baixa força adesiva e coesiva de revestimentos na interface do substrato 

continua sendo um problema (HEIMANN, 2016). 

Algumas técnicas de deposição à baixas temperaturas utilizadas são a deposição biomimética 

com SBF, deposição por sol-gel, deposição por dip coating, spin coating e spray coating, 
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deposição por feixe de íons (ion beam), deposição eletroquímica e eletroforética, oxidação 

eletrolítica por plasma e deposição por laser pulsado (HEIMANN; LEHMANN, 2015).  

2.4.1.2.1. Sol-Gel 

O sol-gel é considerado como uma técnica de recobrimento superior à técnica de pulverização 

por plasma devido a formação de revestimento com características porosas e rugosidade 

adequada, que favorecem a circulação de fluidos biológicos, transporte de nutrientes e 

ancoragem celular (LIU; TROCZYNSKI; TSENG, 2001). 

Esta técnica é muito utilizada em revestimentos de CaP, onde o substrato é mergulhado em um 

gel de cálcio (sal de nitrato) e fósforo. A presença de íons hidroxila influencia na precipitação 

de cálcio e fosfato, melhorando as interações com as células osteoblásticas (NARAYANAN et 

al., 2008). Além dessas vantagens, esse método também proporciona uma maior 

homogeneidade do recobrimento. O filme formado por sol-gel é sinterizado a altas 

temperaturas, promovendo uma assim uma adesão considerável do filme no substrtao (NOURI; 

WEN, 2015). 

2.4.1.2.2. Recobrimento Biomimético (Imersão em SBF) 

O processo de recobrimento biomimético é considerado como uma técnica única e promissora. 

O revestimento ocorre através da imersão do substrato metálico em uma solução de fluido 

corporal simulado (SBF), a uma temperatura de 37°C. Esta solução possui concentração iônica 

relativamente semelhante à concentração do plasma do organismo quando mantidas a um pH 

moderado e a temperaturas fisiológicas (SALEH et al., 2016). Foi constatado que a morfologia 

e estrutura cristalina dos implantes revestidos através de soluções fluido corporal simuladas 

possui alta similaridade quando comparados ao tecido ósseo (ZHOU et al., 2012). 

No geral, o método de recobrimento biomimético é considerada uma metodologia ideal para 

recobrir substratos metálicos com fosfato de cálcio (CaP), o qual é distribuído de forma 

homogênea no implante. É importante observar a espessura do revestimento, a densidade, a 

porosidade, a morfologia da nucleação dos fosfatos de cálcio e o crescimento celular na 

superfície recoberta são controlados pela concentração iônica da solução SBF (HABIBOVIC 

et al., 2002).  
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O pré-tratamento da superfície é essencial para ativar a superfície do substrato. Os meios mais 

comuns de tratamento para esse método de recobrimento são a imersão do substrato em meios 

ácidos (HF e HCl) e em meios alcalinos (NaOH). Além do processo de imersão, alguns estudos 

consideram o tratamento térmico do substrato como pré-tratamento para o recobrimento 

(BOCCACCINI et al., 2010). 

2.4.1.2.3. Deposição por Pulverização (Spray Coating) 

Para a realização deste projeto, foi utilizado a técnica de pulverização, a qual é vista como uma 

técnica simples, mas promissora. No entanto, este procedimento foi pouco empregado na área 

de biomateriais. Por este motivo, a deposição por pulverização foi utilizada com o intuito de 

proporcionar uma metodologia eficaz e de baixo custo, visando promover todas as 

características necessárias para uma deposição homogênea com boa adesão entre o filme e o 

substrato. 

A técnica de spray coating, ou deposição por pulverização, é uma técnica na qual o composto 

a ser pulverizado é expelido através de um bocal, formando um aerossol fino. Este método de 

deposição possui um mecanismo de ejeção com acionamento pneumático através de uma 

bomba compressora e os parâmetros associados são vazão, temperatura do substrato, 

viscosidade da mistura, dentre outros (AZIZ; ISMAIL, 2015; BERNARDIN; DAVIES; 

FINLAYSON, 2017). O mecanismo da deposição por pulverização pode ser observado na 

Figura 11. 

 

  

 

 

 

 

                        

                       Fonte: Bernardin et al. (2017). 

Figura 11: Técnica de deposição por pulverização. 
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A solução preparada para recobrir o substrato é pulverizada até que o substrato esteja 

completamente recoberto. A evaporação do solvente utilizado promove as ligações entre os 

precursores, levando a formação de um filme a base de materiais polimérico e cerâmico no 

substrato. É necessária que a pulverização ocorra até que a camada formada esteja homogênea. 

A formação do filme na superfície do substrato pode ser vista na Figura 12, onde cada gotícula 

da solução se espalha e se solidifica, compondo assim a camada de recobrimento.  

 

 

 

 

 

                                              

 

 

 

     Fonte: Adaptado de Champagne (2007). 

A deposição por pulverização é considerada uma técnica com vasta aplicações e é preferível 

quando comparada a técnica de dip coating, que também é bastante utilizada na área de 

recobrimentos devido a praticidade e também devido à possibilidade de se recobrir uma longa 

área superficial (SCHLAICH et al., 2018). 

Alguns estudos relacionados à técnica de deposição por pulverização podem ser vistos em 

Cailletaud et al. (2018), onde nanopartículas metálicas foram utilizadas para recobrir 

comprimidos farmacêuticos e obter uma imagem química Raman melhorada. Schlaich et al. 

(2018) utilizaram a metodologia para pulverizar uma solução com base polimérica e 

nanopartículas de prata, formando um filme hidrofóbico e antibacteriano. Lin et al. (2018) 

usaram a técnica de spray coating com o intuito de desenvolver stents coronários através de 

quitosana revestida nas fibras de PVA. Utilizando essa técnica de deposição, os autores 

concluíram que a camada de quitosana sobre os stents de PVA melhoraram as propriedades de 

resistência a compressão, além de manter a biocompatibilidade do material. 

Figura 12: Visualização da formação da camada de recobrimento 

sobre o substrato. 
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O revestimento de biomateriais metálicos deve ser estável e coerente e o substrato deve 

permanecer intacto durante o processo de deposição do recobrimento pois é o substrato que 

confere interações mecânicas, químicas, ópticas e térmicas com o meio biológico (JAYARAJ; 

PIUS, 2018).  

2.5. Importância da Adesão Entre o Recobrimento e o Substrato 

Outra especificação a respeito dos recobrimentos de implantes está relacionada a adesão do 

filme no substrato. Se o filme se separar do substrato, podem ocorrer liberação de íons ou 

resíduos no corpo humano, ocasionando em respostas tóxicas do organismo. Não obstante, a 

falha de adesão prejudica as propriedades biofuncionais conferidas ao biomaterial através do 

recobrimento (SILVA-BERMUDEZ; RODIL, 2013).  

A adesão de um filme em um substrato é uma propriedade essencial, pois o material de 

revestimento deve suportar o estresse aplicado e o crescimento ósseo. Para um revestimento ser 

considerado adequado, a força de adesão deve ser equivalente ou maior a força de adesão do 

tecido ósseo, o qual corresponde a aproximadamente 18 MPa (NOURI; WEN, 2015). 

A durabilidade de um revestimento associado a um substrato está relacionado às propriedades 

de adesão e coesão. A adesão é explicada através de forças atrativas entre superfícies diferentes. 

Essas forças correspondem ao vínculo que mantem o substrato unido ao filme em oposição ao 

estresse que atua na separação de ambos. Já a coesão corresponde a uma força interna atrativa 

de um material, onde as partículas do filme mantêm a conexão com o substrato. A combinação 

da força de adesão e força coesiva aumentam a eficácia da adesão do revestimento na interface 

de contato com o material (HARUN et al., 2017).  

É importante salientar que a adesão de um revestimento em um substrato pode ser melhorada 

utilizando as propriedades de superfície mencionadas anteriormente, como alteração na química 

da superfície (CASAGRANDE et al., 2018; CUNHA et al., 2016; WEI et al., 2018),  

molhabilidade superficial (BARTMANSKI et al., 2017; CASAGRANDE et al., 2018; 

MAHADIK et al., 2017), energia de superfície (HOTCHKISS et al., 2017; JIANG et al., 2015; 

MADHAN KUMAR et al., 2018), promoção da rugosidade microscópica (BANDEIRA et al., 

2017; BUDHE et al., 2015; DING et al., 2018; DUFILS et al., 2017; GHUMATKAR et al., 

2016), introdução de grupos funcionais negativos (DHYANI; SINGH, 2014; MORADI et al., 
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2016), aplicação de cargas na superfície (NASCIMENTO et al., 2017; WANG; YAN; QIAO, 

2017) dentre outras. 

2.5.1. Mecanismo da Adesão 

A força de adesão depende de mecanismos químicos e/ou mecânicos, onde o recobrimento é 

capaz de penetrar nos poros e rugas existentes na superfície do substrato (GARDNER, 2017). 

A partir do momento em que o filme é depositado na superfície, ocorrem vários fenômenos, 

como adsorção física, conexões mecânicas e forças químicas. Esses fatores estão 

correlacionados e possuem forte influência um sobre os outros (HARUN et al., 2017).  

A adsorção acontece quando as moléculas da solução de revestimento entram em contato com 

a superfície do substrato. A interação entre o filme e o substrato ocorre através das ligações 

entre os átomos de hidrogênio. Essa força eletrostática formada pela ligação interfacial promove 

as forças de van der Waals entre as moléculas, formando assim uma ligação química entre o 

revestimento e o substrato (HUANG et al., 2016; MOHSENI et al., 2015).  

A conexão mecânica, também chamada de intertravamento, corresponde a penetração do filme 

do revestimento na rugosidade do substrato, que ali se solidifica. O intertravamento mecânico 

depende do método utilizado para o revestimento, do tipo do substrato e dos tratamentos 

superficiais abordados, além das propriedades de adsorção da superfície (QU et al., 2016). 

Já a força de adesão, refere-se à máxima tensão de tração interfacial aplicada até que a camada 

de revestimento se desconecte do substrato. Parâmetros como espessura do revestimento e 

retenção do solvente utilizado no filme influenciam na força de adesão entre o substrato e o 

recobrimento (NEUENDORF et al., 2008). O desenho representado pela Figura 13 corresponde 

aos fatores relacionados à força de adesão entre um filme e um substrato.  

          

 

 

 

 

    Fonte: Adaptado de Harun et al. (2017). 

Figura 13: Representação dos fatores que influenciam na força de adesão. 
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2.5.2. Influência da Espessura do Revestimento  

A espessura do revestimento pode influenciar nas propriedades do material recoberto. Se o 

filme é muito espesso, por exemplo, as propriedades mecânicas e funcionais do implante são 

afetadas negativamente. Além disso, espessuras superiores a 100 mm causam falhas 

relacionadas a fadiga do material. Isso ocorre porque a camada externa do revestimento tende 

a descolar do substrato, resultando assim em uma baixa adesão. Ainda, o aumento da espessura 

aumenta a tensão residual no interior do material e a liberação da energia influencia em fissuras 

no revestimento (LAYROLLE; DACULSI, 2009). Os métodos de recobrimento e os tipos de 

materiais utilizados levam à diferentes espessuras de revestimento, o que resulta em uma 

diferença na cristalinidade, fase, composição química, microestrutura e morfologia do material 

(HARUN et al., 2017).  É recomendado que a espessura do recobrimento varie entre 10 µm – 

20 µm, garantindo assim uma boa aposição óssea, mesmo que um revestimento de 10 nm seja 

suficiente para a atividade celular  (NOURI; WEN, 2015). 

2.6. O P(VDF-TrFE)/BaTiO3 como biomaterial 

Biomateriais com altos valores de piezoeletricidade, encontrados em materiais inorgânicos 

como as cerâmicas, são altamente utilizados em estudos para regeneração do tecido ósseo. No 

entanto, alguns materiais inorgânicos podem causar respostas tóxicas no organismo quando 

utilizado por um longo período de tempo. Por este motivo, são utilizados materiais poliméricos 

orgânicos em conjunto com materiais inorgânicos de alta piezoeletricidade, diminuindo assim 

a probabilidade de um material causar inflamação tecidual mantendo suas propriedades 

elétricas (BOLBASOV et al., 2017). Materiais compósitos que combinam uma fase cerâmica 

piezoelétrica a uma fase polimérica também piezoelétrica promovem ao material uma grande 

flexibilidade de aplicações. 

Assim, o polímero PVDF e seu copolímero P(VDF-TrFE) são utilizados como matriz 

polimérica para estes tipos de compósito, devido a sua permissividade, alta rigidez dielétrica e 

a sua alta atividade piezoelétrica. Já o BaTiO3 é visto como uma cerâmica piezoelétrica com 

grande potencial quando combinada ao PVDF e P(VDF-TrFE). Deste modo, o compósito 

P(VDF-TrFE)/BaTiO3 apresenta propriedades ferroelétricas, dielétricas e piezoelétricas. Além 

disso, a dispersão da cerâmica (que possui comportamento hidrofílico) em polímeros 

hidrofóbicos, como o PVDF, favorece a aglomeração e fusão de suas partículas (PATIL; 

ASHWIN; RADHAKRISHNAN, 2007).  



50 

 

O uso do compósito P(VDF-TrFE)/BaTiO3 tem sido difundido na área de Biomateriais em 

diversas aplicações, como no uso de regeneração óssea guiada (ROG) (LOPES et al., 2014b; 

SCALIZE et al., 2016), como substratos para estimulação e diferenciação de neurônios através 

do efeito piezoelétrico (GENCHI et al., 2016) e na formação de membranas para promover a 

regeneração óssea (GIMENES et al., 2004; LOPES et al., 2016). No entanto, este material ainda 

não foi utilizado como revestimento de implantes. Assim, devido às suas propriedades 

piezoelétricas, o P(VDF-TrFE)/BaTiO3 foi estudado com o intuito de desenvolver um 

revestimento biocompatível e biofuncional, com características osseointegrativas. Por este 

motivo, é necessário o entendimento das propriedades tanto do polímero P(VDF TrFE) quanto 

da cerâmica BaTiO3, assim como a atividade elétrica do tecido ósseo e a piezoeletricidade dos 

materiais.  

2.6.1. Materiais Piezoelétricos  

Materiais piezoelétricos são classificados como materiais inteligentes porque são capazes de 

transduzir as cargas mecânicas em sinais elétricos e vice-versa. Essa propriedade está associada 

à distribuição de íons dentro de uma célula unitária individual. Esses íons possuem centros de 

carga positiva e negativa de forma não centrossimétricos dentro dos planos da célula quando 

nenhuma tensão mecânica é aplicada. Essa falta de simetria dá origem a um dipolo elétrico, o 

qual é responsável pela resposta piezoelétrica, como observado na Figura 14  (WAN; BOWEN, 

2017). 

 

Fonte: Adaptado de Wan; Bowen (2017). 

Dentre os materiais piezoelétricos, existe um subgrupo de relativa importância neste estudo, 

como a ferroeletricidade de um material. Esta propriedade está associada a polarização 

espontânea de um material e a capacidade de reorientar a direção da polarização através da 

aplicação de um campo elétrico. Para que o material exiba o efeito piezoelétrico, os dipolos 

Figura 14: Desenho esquemático do efeito piezoelétrico. 
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elétricos com orientação aleatória devem ser alinhados na mesma direção. Esse alinhamento é 

necessário para que o material ferroelétrico inacessível seja convertido em um material 

eletricamente ativo (WAN; BOWEN, 2017). A fase ferroelétrica está presente nos materiais até 

que estes atinjam uma temperatura crítica, também chamada de Temperatura de Curie (Tc). 

Após essa temperatura, ocorre mudança da fase ferroelétrica para a fase paraelétrica 

Materiais piezoelétricos são amplamente utilizados em sensores, transdutores e atuadores. No 

entanto, estes materiais vem ganhando atenção na área de Biomateriais devido ao fato de que 

estes podem ser utilizados para reparo/regeneração tecidual e administração de fármacos devido 

às suas características eletroativas (ARINZEH; COLLINS; LEE, 2013). A orientação do 

comportamento celular através de materiais piezoelétricos ocorre devido às cargas geradas em 

resposta a deformações e estímulos vibratórios das células. Biomateriais piezoelétricos com 

propriedades otimizadas podem produzir sinais bioelétricos semelhantes à matriz celular 

natural observada durante a remodelagem óssea (JACOB et al., 2018).  

Os potenciais elétricos que estão em estado estacionário do tecido ósseo não-estressado e os 

potenciais que são formados a partir de fraturas atuam na modulação, remodelação e 

regeneração óssea. Esses potenciais tem efeito considerável nos processos celulares e podem 

ser estimulados através de dispositivos externos, como os materiais e dispositivos piezoelétricos 

(WANG; ZHAO, 2010). Foi constatado que as áreas com atividade osteoblástica e crescimento 

ósseo apresentam polaridade negativa. Já as áreas de reabsorção associadas aos osteoclástos 

possuem polarização positiva ou neutra (GITTENS et al., 2011), como observado na Figura 15.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

  

             Fonte: Adaptado de Gittens et al. (2011). 

Figura 15: (a) Polarização óssea a partir de aplicação de forças mecânicas; (b) 

curva de comparação entre tensão x distância entre o osso intacto e o osso 

fraturado. 
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Estudos sugerem que o osso, rico em colágeno, é capaz de converter tensões funcionais em 

estímulos elétricos que influenciam na regeneração óssea. As respostas elétricas geradas pelo 

colágeno são transmitidas pela matriz celular para os canais dependentes de voltagem da 

membrana celular. A ativação destes canais transmite sinais intracelulares ao núcleo, 

desencadeando uma sequência de sinalizações responsáveis pela produção da matriz, 

crescimento celular e reparo tecidual (JACOB et al., 2018; MIARA et al., 2005).  

2.6.1.1. O polímero PVDF e o copolímero P(VDF-TrFE) 

O polímero PVDF e seus copolímeros são muito utilizados como biomateriais devido a sua 

resposta eletroativa e suas respostas piezo, piro e ferroelétricas quando comparados aos demais 

polímeros. Estes materiais possuem alta flexibilidade e são biocompatíveis, conferindo aos 

mesmos uma variedade de aplicações. Ainda, possuem alta resistência química e física, além 

de propriedades termoplásticas. No entanto, este material é não-biodegradável, o que limita sua 

aplicabilidade (JACOB et al., 2018).  

O poli(fluoreto de vinilideno) apresenta cinco fases: fase α (conformação trans-gauche 

TGTG’), fase β (conformação total trans TTTT), fase γ (alternância tripla-trans-gauche 

T3GT3G’), fase δ (alternância trans-gauche TGTG’) e ε (alternância tripla-trans-gauche) 

(TANDON; BLAKER; CARTMELL, 2018). Essas conformações determinam a natureza 

polar/apolar da cadeia polimérica, como pode ser visto na Figura 16.   

 

 

 

 

 

 

                 

 

    Fonte: Adaptado de Tandon; Blaker; Cartmell (2018). 

As fases polares β, γ e δ são formadas quando os dipolos estão paralelamente alinhados entre si 

e perpendiculares a cadeia polimérica. Já as fases apolares α e ε são formadas quando o 

Figura 16: Desenho esquemático das cadeias do PVDF e suas 

respectivas fases. 
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momento dipolo é cancelado devido ao arranjo anti-paralelo. A fase que possui maior 

característica piezoelétricas, piroelétricas e ferroelétricas é a fase β (MARTINS; LOPES; 

LANCEROS-MENDEZ, 2014). A alta eletronegatividade dos átomos de flúor presente nas 

cadeias poliméricas e o alinhamento espontâneo dos dipolos C-F na fase β conferem ao PVDF 

boas propriedades dielétricas (VACCHE et al., 2014). 

Já o copolímero P(VDF-TrFE), que também possui estrutura semi-cristalina, possui 

cristalinidade inferior ao PVDF. Porém, alterando a razão molar de VDF (variação de 50 a 80% 

em mols) quando ligado ao TrFE, é possível obter uma conformação muito semelhante a β-

PVDF, aumentando assim o efeito piezoelétrico. Quando comparado ao PVDF, o copolímero 

mostra a Temperatura de Curie Tc abaixo da Temperatura de Fusão Tm e se cristaliza na fase β 

independente da técnica de processamento (COSTA et al., 2013; VACCHE et al., 2012). A fase 

β do copolímero está representada estruturalmente na Figura 17.  

 

 

 

 

 

 

 

     Fonte: Adaptado de Mai et al. (2015). 

A vantagem do copolímero P(VDF-TrFE) é que este já se encontra na fase β, demonstrando 

melhores propriedades ferroelétricas quando comparado ao PVDF. Isso ocorre porque os íons 

de F, C e H possuem alta eletronegatividade entre si e, como o F atrai a maioria dos elétrons, 

ocorre a polarização dos átomos que compõem o material (BARKOULA et al., 2008).   

Estudos recentes mostram que o copolímero influencia positivamente na adesão e crescimento 

de células osteoblásticas, além de serem adequadas para aplicações como scaffolds utilizados 

para reparação e regeneração de tecidos (NUNES-PEREIRA et al., 2015). 

Figura 17: Estrutura polimérica do P(VDF-TrFE) na fase β. 
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2.6.1.2. A cerâmica BaTiO3 

A cerâmica BaTiO3 é amplamente conhecida e muito utilizada devido à suas propriedades 

dielétricas, piezoelétricas, piroelétricas e ferroelétricas (FUENTES et al., 2010). Esta cerâmica 

é tipicamente do tipo Perovskita ABO3 e, dependendo da temperatura de transição (Tc), o 

BaTiO3 apresenta quatro tipos de estrutura cristalina: cúbica, tetragonal, ortorrômbica e 

romboédrica. Esta variação de estrutura cristalina está associada a mudança de fase do material, 

onde ocorre transição de fase tetragonal ferroelétrica para a fase cúbica paraelétrica geralmente 

em temperaturas ≥ 130°C (MOGHTADA; HEIDARY MOGHADAM; ASHIRI, 2018; SMITH 

et al., 2008). 

A estrutura cristalina da cerâmica está representada na Figura 18. Neste caso, observa-se uma 

estrutura cúbica, formada por átomos de Ba nos vértices (A), átomos de Ti no centro da célula 

unitária (B) e átomos de O no centro das faces do cubo, caracterizando assim a estrutura 

Provskita ABO3.  

 

 

 

 

 

 

                      

     Fonte: Adaptado de Almadhoun (2011). 

Para temperaturas acima da Tc, o BaTiO3 está representado como uma estrutura cúbica de face 

centrada, associado a fase paraelétrica. Já abaixo da Tc, a simetria da célula unitária sofre 

alterações devido ao deslocamento dos íons de O2- em seu interior. Esse deslocamento é 

responsável pela origem da ferroeletricidade deste material, o qual é consequente da polarização 

espontânea dos átomos sem simetria (BRITO, 2009). 

As propriedades elétricas do BaTiO3 são dependentes da sua cristalinidade e tamanho de 

partícula. O tamanho crítico das partículas corresponde a valores entre 5 nm e 200 nm (BRITO, 

Figura 18: Estrutura Perovskita tetragonal do BaTiO3. (a) Deslocamento do átomo de Ti 

induzindo uma polarização paralela à direção do campo aplicado; (b) Deslocamento do 

átomo de Ti induzindo uma polarização contrária à (a) através da aplicação de um campo 

oposto.  
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2009). Segundo Gimenes (2005), a piezoeletricidade da cerâmica é máxima quando as 

partículas possuem entre 300 – 500 nm de diâmetro.  

Uma observação muito importante está relacionada à presença de contaminações no BaTiO3 

que surgem durante sua síntese. Uma dessas contaminações é a Carbonato de Bário (BaCO3), 

a qual é considerada como impureza residual de alta estabilidade térmica, sendo difícil sua 

remoção. A presença do BaCO3 tem influência negativa nas propriedades do BaTiO3, 

principalmente quando associado à resposta ferroelétrica do material (BRITO, 2009). Assim, 

busca-se obter a cerâmica sem contaminantes para não prejudicar a funcionalidade do material. 
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3. MATERIAIS 

3.1. Delineamento Experimental 

O delineamento experimental do processo deste trabalho está representado pela Figura 19. 

  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

      Fonte: Autor. 

Figura 19: Processo de preparação e síntese do compósito recoberto. 
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3.2. Condicionamento do pó de BaTiO3 

O pó Titanato de Bário comercial (Sigma Aldrich, 99,9%, <2 µm, BaTiO3) foi calcinado em 

forno MUFLA por 4 horas a uma temperatura de 1380°C. Essa calcinação é responsável pelo 

aumento das partículas da cerâmica e para evitar a formação de contaminantes, como o BaCO3. 

Posteriormente, foi adicionado 20 mL de álcool isopropílico ao pó calcinado e esta mistura foi 

levada ao moinho planetário de alta energia, em jarro de ágata de 50mL e bolas de moagem 

com diâmetro de 5mm. O volume ocupado pelas bolas de moagem no jarro de ágata 

correspondem a ¾ do volume total. O moinho planetário foi utilizado por 1h a uma frequência 

de 40 Hz. Em seguida, a mistura foi seca em estufa a 60°C por um período de 24h. Após a 

secagem, foi utilizado um almofariz/pístilo de porcelana para a desaglomeração das partículas. 

3.3. Síntese do compósito P(VDF-TrFE)/ BaTiO3 

A síntese do compósito foi realizada em ambiente laboratorial limpo e sob temperatura 

controlada de 25°C. Primeiramente, o pó de Poli(fluoreto de vinilideno-trifluoretileno) 

(Arkema Piezotech FC 20, P(VDF-TrFE)), o qual possui em sua composição 20% (em mol) de 

TrFE e 80% (em mol) de PVDF, foi utilizado para a síntese do compósito em estudo. A massa 

de 1,5 g deste copolímero foi dispersa na proporção de 20g/100mL em Dimetilformamida 

(99,8%, Sigma Aldrich, DMF) e solubilizada com o auxílio de um agitador magnético.  

Após a dissolução do copolímero, o pó de BaTiO3 foi adicionado lentamente à solução de 

P(VDF-TrFE)/DMF até sua completa dispersão. Em seguida, a dispersão P(VDF-

TrFE)/BaTiO3 foi homogeneizada por 6 minutos em ultrassom de alta potência sob refrigeração 

em banho de água/gelo.  

Para a síntese do compósito P(VDF-TrFE)/BaTiO3 , foram utilizados concentrações de 10% em 

volume de cerâmica. Para calcular a massa do copolímero em relação à cerâmica, foi utilizado 

a Equação 1: 

 

𝑚𝑐𝑒𝑟â𝑚𝑖𝑐𝑎 = ( . 𝜌𝑐𝑒𝑟â𝑚𝑖𝑐𝑎 . 𝑚𝑐𝑜𝑝𝑜𝑙í𝑚𝑒𝑟𝑜) ÷ (1 − ) . 𝜌𝑐𝑜𝑝𝑜𝑙í𝑚𝑒𝑟𝑜           (1) 

 

onde  corresponde à fração volumétrica de cerâmica no compósito. 
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3.4. Condicionamento das amostras de Ti-cp e liga Ti-30Ta 

As amostras de Ti-cp e da liga de Ti-30Ta, apresentadas na Figura 20, foram obtidas por meio 

da pós-doutoranda Patrícia Capellato (bolsista PNPD UNIFEI), a qual é integrante do grupo de 

pesquisa da professora Dra. Ana Paula Rosifini Alves Claro, da Universidade Estadual Paulista 

(UNESP). Os discos de Ti e Ti-30Ta possuem 2 mm de espessura e 13 mm de diâmetro. A 

amostra de Ti-cp foi utilizada como parâmetro comparativo. 

 

 

 

 

 

 

 

 

            Fonte: Autor. 

Todas as amostras foram divididas em dois grupos distintos, caracterizados de acordo com o 

tratamento de superfície submetido. Os tratamentos de superfície, descritos a seguir, foram 

realizados com o intuito de obter uma superfície homogênea com rugosidade média, preparando 

assim a amostra para sua posterior cobertura. A alteração da rugosidade facilita a fixação do 

filme de recobrimento na superfície dos substratos metálicos, como será discutido no próximo 

capítulo. 

a. Grupo 01 – Tratamento de superfície abrasivo: lixas de carbeto de silício de granulometria 

#1200 foram utilizadas nas amostras de Ti-cp e Ti-30Ta com o auxílio de uma politriz 

automática para metalografia por aproximadamente 30 segundos.  

b. Grupo 02 – Tratamento de superfície com ataque químico: para atacar quimicamente as 

amostras de Ticp e Ti-30Ta, foi utilizado o reagente de Kroll nas seguintes proporções: 5mL 

de HNO3 + 3mL de HF + 100mL de H2O, por um período de 1 minuto. Em seguida as 

amostras foram lavadas utilizando água destilada. 

Figura 20: (a) Amostra de Ti-cp. (b) Amostra da liga Ti-30Ta. 
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Todas as amostras de ambos os grupos foram lavadas em banho ultrassônico com água destilada 

e acetona por 30 minutos. Devidamente limpas, todas as amostras foram secas em estufa, a uma 

temperatura de 37°C e acondicionadas em embalagens apropriadas para uso posterior. 

3.5. Deposição do Compósito nos Substratos de Ti e Ti-30Ta 

A deposição do compósito nos substratos foi realizada por método experimental. 

Primeiramente, o compósito foi depositado no substrato à temperatura ambiente. Neste caso, o 

filme de P(VDF-TrFE)/BaTiO3 não aderiu à superfície de ambos materiais metálicos. Deste 

modo, foram estudadas metodologias para que o filme se fixasse na superfície das amostras de 

Ti-cp e Ti-30Ta. Através de embasamento na literatura, as amostras de Ti-cp e Ti-30Ta 

passaram por um tratamento térmico anterior ao processo de revestimento. Como não há 

estudos na literatura sobre o aquecimento de substratos em relação ao filme de P(VDF-

TrFE)/BaTiO3, foram utilizadas três temperaturas para avaliar a adesão do filme: T1: 

temperatura ambiente (25°C ± 1°C); T2: 100°C ± 10°C e T3: 150°C ± 10°C. Todos as amostras 

foram aquecidas e mantidas à esta temperatura durante todo o processo de recobrimento. 

O recobrimento, ilustrado pela Figura 21, foi realizado utilizando um aerógrafo comercial do 

tipo air brush, com diâmetro da agulha de 5 mm, conectado a uma bomba compressora com 

pressão constante de 20 kgf/cm². A dispersão de P(VDF-TrFE)/BaTiO3 em meio de DMF foi 

carregada no copo reservatório do aerógrafo, tomando-se cuidado de realizar o procedimento 

de dispersão no menor intervalo de tempo possível, garantindo assim a homogeneidade da 

dispersão, já que a mesma, caso deixada em repouso, sofre decantação das partículas de 

cerâmica. A deposição do compósito nas amostras de Ti-cp e Ti-30Ta foi realizada sob uma 

distância padrão de 3 cm. Ao mesmo tempo, foi utilizado um borrifador comercial para 

pulverizar água deionizada logo após a aplicação do aerossol da dispersão de de P(VDF-

TrFE)/BaTiO3. A água adicionada nesta etapa permite que a solução permaneça homogênea 

devido a migração do DMF para a água, ocorrendo assim a precipitação do compósito. Após o 

processo de recobrimento, as amostras revestidas foram secas à estufa por 12h a uma 

temperatura de 100°C, em vácuo por um período 2h durante a secagem.  

A espessura do filme foi controlada através do tempo de deposição em relação a homogeneidade 

do filme no substrato. Foram realizadas diversas medidas em um micrometro digital para 

comparar as espessuras entre as amostras durante a etapa de revestimento e assim chegar a um 

tempo de recobrimento padronizado. 
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 Fonte: Autor. 

Uma otimização robusta do processo foi realizada ajustando os parâmetros experimentais, 

como a vazão do líquido e o tempo de pulverização. A vazão do líquido foi regulada conforme 

a deposição do filme no substrato se distribuísse de forma homogênea e sem a formação de 

rugas. O tempo de pulverização foi ajustado até se obter uma camada fluida, ausente de 

aglomerações e com espessura na faixa de 10 a 20 mícrons, conforme dados da literatura que 

serão discutidos adiante. A espessura foi avaliada através do uso de um paquímetro digital, onde 

a medida obtida foi relacionada ao tempo de deposição. Não houve variações na pressão da 

bomba devido a questões de segurança da mesma, sendo todos os processos de revestimento 

realizados a uma pressão de 20 kgf/cm². O resultado obtido após o recobrimento pode ser visto 

na Figura 22, onde é possível observar uma amostra de Ti-30Ta recoberta e uma amostra de Ti-

30Ta sem a presença do recobrimento. 

 

 

 

 

 

 

               Fonte: Autor. 

Figura 21: Processo ilustrativo do recobrimento das amostras de Ti e Ti-30Ta. (a) DMF adicionado ao copolímero 

para solubilização; (b) Adição do Titanato de Bário à solução anterior; (c) Etapa do recobrimento utilizando o 

airbrush; (d) amostras em estufa a vácuo. 

 

Figura 22: Amostras de Ti-30Ta recoberta (aspecto esbranquiçado)  em 

comparação à amostra sem recobrimento (aspecto metálico). 
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4. MÉTODOS DE CARACTERIZAÇÃO 

4.1. Caracterização dos Pós Precursores, Filme P(VDF-

TrFE)/BaTiO3 e Liga Ti-30Ta 

4.1.1. Análise Termogravimétrica (TG) e Calorimetria Diferencial de 

Varredura (DSC) 

Os pós precursores do compósito e a membrana de P(VDF-TrFE)/BaTiO3 foram submetidos às 

técnicas de análise térmica com o intuito de verificar os eventos térmicos (endo e exo) que 

ocorrem no material quando submetidos à um aumento controlado da temperatura em atmosfera 

também controlada. 

A avaliação da variação de massa, tanto dos pós como da membrana, foi realizada através da 

técnica de Análise Termogravimétrica (TG), utilizando o equipamento da Mettler Toledo TG 

50 pertencente ao laboratório de Biomateriais da UNIFEI - Itajubá, à uma faixa de temperatura 

de 25°C a 1000°C e taxa de aquecimento de 10°C por minuto. O gás de arraste empregado na 

análise foi o N2. 

As mudanças de fases, dadas pela Temperatura de Curie, as temperaturas de fusão e 

cristalização assim como a variação de energia (entalpia) de ambos os pós e da membrana, 

foram obtidas através da técnica de Calorimetria Exploratória Diferencial (DSC). O 

equipamento utilizado foi Shimadzu DSC 60, também pertencente ao laboratório de 

Biomateriais da UNIFEI – Itajubá. As medidas foram realizadas na faixa de temperatura de 

25°C a 250°C, à uma taxa de aquecimento de 10°C por minuto, sob atmosfera de N2 e fluxo de 

gás de 50 mL/min. 

4.1.1.1. Cálculo da Cristalinidade do BaTiO3, P(VDF-TrFE) e 

Membrana P(VDF-TrFE)/BaTiO3 

O grau de cristalinidade do copolímero depende dos tratamentos térmicos envolvidos no 

processamento do mesmo e a análise da cristalinidade tanto do copolímero como da membrana 

são importantes para avaliar as propriedades piezoelétricas do material. O grau de cristalinidade 

(∆𝑋𝑐 ) foi calculado através da Equação 2: 
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∆𝑋𝑐 =  (
∆𝐻𝑚

∆𝐻100
)  × 100%                                                     (2) 

 

Onde ∆𝐻𝑚 corresponde a entalpia de fusão da amostra e ∆𝐻100 corresponde à entalpia de fusão 

do copolímero 100% cristalino – este dado foi relacionado à literatura. 

A análise de difração de raios-X de cada amostra complementa o estudo da cristalinidade do 

copolímero P(VDF-TrFE) e da membrana P(VDF-TrFE)/BaTiO3. 

4.1.2. Espectroscopia no Infravermelho com Transformada de Fourier 

(FTIR) 

A técnica de FTIR foi utilizada para estudar as fases cristalinas (α, β e γ) do copolímero P(VDF-

TrFE) (em pó) e identificar as fases existentes no compósito P(VDF-TrFE)/BaTiO3 (em filme). 

Tanto o pó quanto o filme foram colocados diretamente no equipamento na posição do feixe 

luminoso. As análises foram realizadas no intervalo de 400 a 4000 cm-1 e resolução de 4 cm-1. 

Foram feitas 32 varreduras para cada amostra e o equipamento utilizado foi o Perkin Elmer 

Spectrum 100 FT-IR Spectrometer, pertencente à Central Analítica do Instituto de Físico-

Química (IFQ) da UNIFEI – Itajubá. 

4.1.3. Difratometria de Raios-X (DRX) 

Para determinar as fases cristalinas presentes nos pós de P(VDF-TrFE) e BaTiO3 e no filme 

P(VDF-TrFE)/BaTiO3 foi utilizada a técnica de difração de Raios-X. Esta técnica também 

permitiu analisar as possíveis alterações microestruturais provenientes da combinação de fases 

distintas dos pós cerâmico e copolímero na formação do compósito. A análise das fases 

presentes na liga Ti-30Ta sem recobrimento e com recobrimento também foram realizadas. 

Os parâmetros para realização das medidas das amostras foram: 

a. BaTiO3 na forma de pó: radiação Cu-kα, varredura de 10° a 90°, passo 0,02° e t=0,5s. 

b. P(VDF-TrFE) na forma de pó: radiação Cu-kα, varredura de 10° a 30°, passo 0,01° e 

t=0,5s 
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c. P(VDF-TrFE)/BaTiO3 na forma de membrana: radiação Cu-kα, varredura de 10° a 90°, 

passo 0,01° e t=0,5s 

d. Liga Ti-30Ta: radiação Cu- kα, varredura de 20° a 80°, passo 0,01° e t=0,5s 

e. Liga Ti-30Ta Recoberta: radiação Cu- kα, varredura de 10° a 90°, passo 0,01° e t=0,5s 

O equipamento utilizado para obtenção dos dados foi o difratômetro da marca Panalytical, 

modelo X’Pert Pro do Laboratório de Caracterização Estrutural da UNIFEI – Itajubá. 

A fim de estudar os difratogramas obtidos para cada amostra, foram utilizados o software XPert 

High Score Plus e a biblioteca de dados PDF-2 (Powder Diffraction File).  

4.1.4. Medidas de Impedância Complexa 

A técnica de espectroscopia de impedância foi realizada a fim de investigar as características 

dielétricas dos materiais, onde o comportamento semicondutor do compósito P(VDF-

TrFE)/BaTiO3 foi avaliado. A caracterização por impedância das amostras foi medida na faixa 

de frequência de 1Hz a 40MHz através de um equipamento da marca Novo Control 

Technologies, modelo Alpha A High Performance Freguency Analyser, pertencente ao 

Laboratório de Sensores e Dispositivos da Universidade Federal de Itajubá. 

4.1.5. Porosidade do Filme de P(VDF-TrFE)/BaTiO3 

A porosidade do material de recobrimento foi avaliada através do Princípio de Arquimedes, 

seguindo a norma ASTM C20-00 (2015). Este método está relacionado aos poros abertos e a 

penetração da água nos mesmos. Porém, a distribuição e morfologia dos poros deve ser 

analisada utilizando outras técnicas.  

Para realizar essa técnica, é necessário estabelecer três parâmetros em relação a massa da 

amostra. Primeiramente, é realizado a medida da massa seca da amostra. Em seguida, mergulha-

se a amostra em água destilada e a massa submersa é medida, pois esta sofre a ação do empuxo. 

Finalmente, o valor da massa úmida é obtido através da secagem da amostra com papel toalha, 

para retirar o excesso de água. Deste modo, foi medido a massa seca (Ms), a massa imersa (Mi) 

e a massa úmida (Mu) do filme de P(VDF-TrFE)/BaTiO3. A porosidade aparente (φ), que é 

descrita pela relação entre o volume dos poros abertos e o volume total do corpo de prova, foi 

calculada utilizando a Equação 3: 
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φ =  
( 𝑀𝑢 −  𝑀𝑠 )

( 𝑀𝑢 − 𝑀𝑖)
× 100%                                                          (3) 

 

4.1.6. Microscopia Eletrônica de Varredura (MEV) 

A técnica de caracterização microestrutural foi realizada utilizando-se o microscópio eletrônico 

de varredura, com o intuito de analisar o tamanho da partícula da cerâmica BaTiO3. Não 

obstante, esta técnica também foi utilizada para avaliar a distribuição das partículas dos pós 

cerâmicos na matriz polimérica após a síntese do compósito P(VDF-TrFE)/BaTiO3, além  de 

estudar as características de superfície, como a rugosidade da membrana. 

Em conjunto com a técnica de MEV, foi realizado a análise de composição e quantificação dos 

elementos químicos presentes nos pós e na membrana através da técnica de espectroscopia por 

energia dispersiva (EDS). 

O equipamento utilizado para análise de MEV foi o Microscópio Eletrônico da Tescan, Modelo 

Vega 3, do laboratório de microanálise da UNIFEI – Itabira. A amostra de BaTiO3 foi 

solubilizada em isopropanol. O pó P(VDF-TrFE) e o filme de P(VDF-TrFE)/BaTiO3 foram 

analisados diretamente no equipamento, sem nenhum preparo prévio na amostra. O detector 

BSE (elétrons retroespalhados) foi utilizado para obtenção das amostras nas condições citadas 

acima. 

4.2. Caracterização do Tratamento de Superfície das Amostras da 

Liga Ti-30Ta  

4.2.1. Molhabilidade 

As amostras de Ti-cp e Ti-30Ta foram analisadas através do ângulo de contato com o intuito de 

avaliar a hidrofilicidade da superfície após os tratamentos de lixa e ataque químico. Deste modo, 

buscou associar essas propriedades à adesão do material. As amostras foram submetidas à 

avaliação da molhabilidade da superfície através do método de gota séssil, onde 10 µL de água 

deionizada foi depositada sobre a superfície das amostras em temperatura controlada de 25°C 

± 1°C. Foram realizadas 5 medidas em 3 regiões diferentes da superfície das amostras de Ti e 

Ti-30Ta e após esse processo, calculou-se a média para cada amostra.  Foi utilizado para esta 
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análise o goniômetro Kruss Easy Drop pertencente ao Laboratório de Central Analítica da 

UNIFEI – Itajubá.  

4.2.2. Energia de Superfície  

A energia de superfície das amostras pôde ser calculada através da equação de Fowkes, 

representada pela Equação 4 (AGUIAR, 2013; DESHMUKH; BHAT, 2003; MACÊDO, 2012).  

 

(
1+ cos 𝜃

2
)  =  √𝛾𝑠

𝑑 × 𝛾𝑙
𝑑 +  √𝛾𝑠

𝑝 × 𝛾𝑙
𝑝
                                            (4) 

 

Os parâmetros considerados estão relacionados ao ângulo de contato formado entre o líquido e 

a superfície e as componentes polar e dispersiva dos líquidos utilizados na análise de ângulo de 

contato. A letra 𝜃  representa o ângulo de contato entre a gota e a superfície e 𝛾𝑙 corresponde a 

tensão de superfície do líquido de prova. Os valores de 𝛾𝑙
𝑑 estão relacionados aos componentes 

dispersivos ou apolares do líquido e prova e 𝛾𝑠
𝑑 está relacionado aos mesmos parâmetros em 

relação a superfície do sólido. Já 𝛾𝑠
𝑝
 e 𝛾𝑙

𝑝
 correspondem aos componentes polares de energia de 

superfície que se referem a interações como dipolo-dipolo, dipolo-dipolo induzido, ácido-base, 

ligações de hidrogênio, dentre outras.  

Os valores de 𝛾𝑙, 𝛾𝑙
𝑑 e 𝛾𝑙

𝑝
 são dados pela literatura. No entanto, apesar dos parâmetros   𝛾𝑠

𝑑 e 𝛾𝑠
𝑝
 

serem desconhecidos, estes podem ser determinados empregando um sistema de equações 

lineares e dados da literatura. Sendo assim, não é possível calcular a energia de superfície total 

utilizando apenas a Equação 4. Por este motivo, é necessário utilizar dois líquidos diferentes 

para análise de ângulos de contato e assim, chegar em um sistema de duas equações lineares, 

como descrito no sistema de equações abaixo: 

 

                                              √𝛾𝑠
𝑑 + 𝑎 √𝛾𝑠

𝑝 = 𝑏(1 +  cos 𝜃1)                                        (5) 

√𝛾𝑠
𝑑 + 𝑐√𝛾𝑠

𝑝 = 𝑑(1 + cos 𝜃2) 
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Onde a, b, c e d são os coeficientes relativos dos líquidos e 𝜃1 e 𝜃2 correspondem aos ângulos 

de contato dos líquidos medidos, sendo 𝜃1 para água destilada e 𝜃2 para o etileno-glicol, como 

observado nas Tabela 2 e  

Tabela 3.  

Tabela 2: Medidas de Ângulo de Contato (água) das Amostras de Ti e Ti-30Ta. 

Ângulo de Contato (θ) 

Amostras Sem Recobrimento 

 Lixa Ataque Químico 

Ti 60,1 ± 5,4 79,1 ± 6,5 

Ti-30Ta 63,3 ± 6,7 71,2 ± 4,3 

 

Tabela 3: Medidas de Ângulo de Contato (etileno-glicol) das Amostras de Ti e Ti-30Ta. 

Ângulo de Contato (θ) 

Amostras Sem Recobrimento 

 Lixa Ataque Químico 

Ti 61,8 ± 3,51 69,3 ± 4,58 

Ti-30Ta 68,8 ± 5,52 75,4 ± 5,40 

A resolução do sistema linear de equações é descrito em Aguiar (2013) e Żenkiewicz (2007). 

Através de manipulações matemáticas, chega-se nos seguintes valores para a, b, c e d: 

𝑎 =  √
𝛾

𝑙1
𝑝

𝛾𝑙1
𝑑    𝑏 =  

𝛾𝑙1

2√𝛾𝑙1
𝑑

  𝑐 =  √
𝛾

𝑙2
𝑝

𝛾𝑙2
𝑑   𝑑 =  

𝛾𝑙2

2√𝛾𝑙2
𝑑

 

Os parâmetros de tensão superficial dos líquidos foram retirados da literatura (AGUIAR, 2013) 

e podem ser observados na Tabela 4. 

Tabela 4: Parâmetros de Tensão Superficial dos Líquidos Utilizados  

Tensão Superficial 

Líquido 𝜸
𝒍
𝒅(mN/m) 𝜸

𝒍

𝒑
(mN/m)  𝜸𝒍 (mN/m) 

Água 21,8  51  72,8 

Etileno-Glicol 29  19  47,7 

Fonte: Aguiar (2013). 
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Deste modo, é possível obter as componentes polar (𝛾𝑠
𝑝) e dispersiva (𝛾𝑠

𝑑) de cada sólido. 

Assim, para calcular a energia de superfície total (𝛾𝑠), faz-se a soma das componentes, como 

observado na Equação de Fowkes abaixo (AGUIAR, 2013; DESHMUKH; BHAT, 2003; 

ŻENKIEWICZ, 2007): 

  

  𝛾𝑠 =  𝛾𝑠
𝑝 +  𝛾𝑠

𝑑                                                       (6)  

 

Portanto, as amostras sem recobrimento foram avaliadas quanto a sua energia de superfície para 

posterior estudo relacionado à adesão do filme de recobrimento. 

4.2.3. Avaliação da Rugosidade da Superfície 

Após os tratamentos de superfície (ataque químico e lixamento) das amostras de Ti-cp e Ti-

30Ta, a rugosidade das amostras metálicas foi mensurada através do rugosímetro Mitutoyo SJ-

201 Surface Roughness Tester, pertencente ao Laboratório de Automação da Manufatura 

(LAM) do Instituto de Engenharia Mecânica da UNIFEI – Itajubá. Foram realizadas medidas 

em 5 amostras para cada tipo de amostra. Deste modo obteve-se os valores do desvio da média 

aritmética da altura da rugosidade (Ra). Os valores de rugosidade obtidos pelo rugosímetro 

foram confirmados através da análise de Microscopia Eletrônica de Varredura com simulação 

em AFM. 

4.2.4. Análise Topográfica Após o Tratamento de Superfície das Amostras 

A técnica de Microscopia Eletrônica de Varredura foi utilizada para avaliar a topografia das 

superfícies após o tratamento abrasivo de ambas as amostras. Deste modo, foi possível avaliar 

a uniformidade da distribuição do tratamento da superfície ao longo das amostras metálicas.  

O microscópio eletrônico utilizado para tais análises foi o Zeiss modelo Evoma15, e pertence 

ao Laboratório de Caracterização Estrutural – LCE da UNIFEI – Itajubá. O tipo de detector 

utilizado para realização da microscopia das amostras metálicas foi o BSE, assim como para as 

amostras em pó e membrana. 
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4.3. Análise da Adesão do Filme de P(VDF-TrFE)/BaTiO3 

Depositado no Substrato de Ti-30Ta   

4.3.1. Scratch Test 

O ensaio de Scratch Test ou ensaio de esclerometria com carga progressiva, foi realizado de 

acordo com a norma ASTM D7027-05E1 com o intuito de avaliar a adesão do recobrimento no 

substrato metálico. O equipamento utilizado foi o microesclerômetro desenvolvido pelo 

Laboratório de Tribologia e Materiais da Universidade Federal de Uberlândia – MG.  

O equipamento, esquematizado na Figura 23, é controlado por um sistema piezoelétrico 

analógico e a aquisição das informações são obtidas através da plataforma LabView. Seu 

princípio de funcionamento consiste no deslocamento de um penetrador, normalmente do tipo 

Rockwell-C, aplicando-se uma força normal em sentido transversal sobre a superfície revestida. 

A força normal sofre um aumento gradual até que uma força crítica é atingida. Neste ponto 

crítico, observa-se a falha do revestimento e a força crítica é relacionada à força máxima que o 

revestimento suporta sem que ocorra sua ruptura ou “descolamento” da superfície (TELES, 

2014). Através de um microscópio acoplado no equipamento, é possível analisar os riscos feito 

pelo indentador. 

 

 

 

 

 

 

                                          

    

             Fonte: Adaptado de Teles et al. (2017). 

Figura 23: Desenho esquemático do microesclerômetro 

utilizado para o ensaio de scratch test desenvolvido pela 

UFU. 
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Foram realizados 5 riscos de 3mm de comprimento em cada amostra, variando sua carga de 

modo linear, entre 0N e 30N. A velocidade adotada para o indentador foi de v = 0,01m/s e taxa 

de carregamento 3 N/mm. O indentador utilizado foi do tipo Rockwell-C (cônico com ângulo 

de abertura de 120º e raio de ponta de 0,2 mm).  

4.4. Caracterização Superficial e Topográfica das Amostras de Ti-

cp e Ti-30Ta Recobertas com o Filme P(VDF-TrFE)/BaTiO3 

4.4.1. Molhabilidade e Energia de Superfície  

As medidas de ângulo de contato foram realizadas para avaliar as características de 

hidrofilicidade da membrana de recobrimento P(VDF-TrFE)/BaTiO3, já que quanto maior a 

superfície hidrofílica, maior a interação das células com a membrana. Para tal análise, foi 

utilizado o goniômetro Kruss Easy Drop pertencente ao Laboratório de Central Analítica da 

UNIFEI – Itajubá.  

As amostras de Ti-30Ta e Ti-cp recobertas foram submetidas à avaliação da molhabilidade da 

superfície através do método de gota séssil, onde 10 µL de água deionizada foi depositada sobre 

a superfície das amostras em temperatura controlada de 25°C ± 1°C. A gota produzida formou 

um ângulo de contato com a superfície, a qual foi capturada através de um sistema óptico e 

analisada através do software Drop Shape Analyse (DSA).  

Foram realizadas cinco medidas em três pontos distintos para cada amostra. A partir das 

medições, a média do ângulo de contato pôde ser determinada. Observou-se a adsorção do 

líquido depositado na superfície, medindo o ângulo de contato a cada 10 minutos, totalizando 

60 minutos de análise por amostra. 

Em relação à Energia de Superfície, foram utilizadas as equações descritas anteriormente. Os 

dados para cálculo estão expostos nas Tabela 5 e Tabela 6. 

Tabela 5: Medida de Ângulo de Contato (água) das Amostras Recobertas de Ti-cp e Ti-30Ta 

                    Ângulo de Contato (θ) 

Amostras Com Recobrimento 

 Lixa Ataque Químico 

Ti 78,9 ± 5,8 80,3 ± 5,9 

Ti-30Ta 82,9 ± 5,3 85,1 ± 4,2 



70 

 
Tabela 6: Medida de Ângulo de Contato (etileno-glicol) das Amostras Recobertas de Ti-cp e Ti-30Ta 

Ângulo de Contato (θ) 

Amostras                           Com Recobrimento 

 Lixa Ataque Químico 

Ti 81,6 ± 3,87 79,5 ± 5,80 

Ti-30Ta 89,2 ± 5,74 83,7 ± 2,76 

4.4.2. Rugosidade das Amostras Pós-Recobrimento  

A rugosidade das amostras recobertas foi analisada através da técnica de MEV com simulação 

em AFM e a imagem obtida foi tratada através do software SPIP - Scanning Probe Image 

Processor. O equipamento destinado a estas análises foi o Phenom ProX da marca Phenom-

World, pertencente ao departamento de estudos em materiais cerâmicos da Universidade 

Federal de Itajubá (UNIFEI). O detector utilizado foi o BSE e a tensão aplicada foi 

correspondente a 10kV. 

4.4.3. Análise da Topografia Após o Recobrimento 

A distribuição do filme depositado nas amostras foi avaliada através da técnica de MEV. Além 

disso, foi realizado a micrografia da lateral das amostras recobertas a fim de visualizar a 

interface entre filme e recobrimento.  

O equipamento utilizado foi o Tecsan, Modelo Vega 3 do Laboratório de Caracterização 

Estrutural da UNIFEI – Itabira, com detecção do tipo BSE. 

4.5. Caracterização Mecânica da Liga Ti-30Ta 

4.5.1. Microdureza Vickers 

O ensaio de Microdureza Vickers foi realizado com o intuito de avaliar as a dureza das amostras 

de Ti-cp e Ti-30Ta sem revestimento após o tratamento superficial. Este ensaio não é adequado 

para análise da superfície recoberta com o compósito, já que a camada superficial da amostra 

se torna macia, e este tipo de análise não é indicado para estes tipos de superfície.  

A microdureza Vickers indica a capacidade do material em resistir a penetração de uma 

determinada carga. A equação que determina o valor da dureza Vickers pode ser escrita da 

seguinte forma: 
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𝐻𝑉 =  
F

A
                                                                  (7) 

 

Onde F corresponde à carga aplicada e A está associado à área de impressão deixada pelo 

indentador no corpo de prova ensaiado.  

A medida foi feita de acordo com a norma ASTM E384-10, utilizando-se o equipamento 

Microhardness Tester HV 1000 da Digimess, pertencente ao departamento de Engenharia 

Mecânica da UNIFEI – Itajubá. Aplicou-se uma carga de 10gf no substrato da liga Ti-30Ta, 

com tempo de indentação de 15 segundos. Foram realizadas 5 medidas em cada superfície e a 

microdureza Vickers foi dada pela média aritmética das medidas obtidas. 

4.5.2. Módulo Elasticidade 

O módulo de Elasticidade das amostras da liga Ti-30Ta com e sem recobrimento foram obtidos 

através do ensaio de compressão realizado pelo departamento de Engenharia Mecânica da 

UNIFEI utilizando uma máquina universal de ensaios da marca EMIC DL, o qual obedece a 

norma ASTM E09 (2000). Através do ensaio de compressão, obteve-se a curva σ x ε, a qual foi 

esboçada a partir dos valores de tensão e deformação obtidos. Foram analisados três pontos da 

região elástica de cada curva, sendo realizada a média dos resultados. Assim, o módulo de 

elasticidade, representado pela Equação 8, pôde ser calculado.  

 

𝐸 =  
𝜎

𝜀
                                                                      (8)  

 

Onde E corresponde ao módulo de elasticidade, σ à tensão aplicada (MPa) e ε à deformação 

(mm/mm). 

As amostras de Ti-cp recobertas não puderam ser analisadas devido a indisponibilidade de 

amostras que se adequassem às normas ASTM em relação às suas propriedades dimensionais, 

como espessura e diâmetro.    
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4.6. Ensaios de Biocompatibilidade  

4.6.1. Atividade Microbiológica 

O teste para análise da atividade antibacteriana das amostras de Ti-30Ta recobertas e sem 

recobrimento foi realizado no Laboratório de Microbiologia pertencente ao departamento de 

Biomateriais da UNIFEI – Itajubá, sob responsabilidade da Profa. Dra. Daniela Sachs. Para o 

experimento, foram utilizadas cepas de Staphylococcus aureus (ATCC 25923) e 

Staphylococcus epidermidis (ATCC 12228), as quais estão presentes na etapa de mineralização 

óssea no caso de implantes ortopédicos e odontológicos (CUNHA et al., 2016; DE BREIJ et 

al., 2016). 

Inicialmente, foram preparados os meios BHI – solução estéril de infusão de cérebro e coração, 

utilizando 52 g de BHI diluído em 1000 mL de água destilada. A solução de BHI foi esterilizada 

em autoclave a 127°C por um período de 1h. Após esse procedimento, a cepa foi inoculada em 

tubo de ensaio com 3 mL de BHI e levado à estufa a 37°C por 24h (realizado em duplicata).  

Após o período de incubação, utilizou-se 10 µL da solução preparada com a cepa para estriar 

as placas de petri previamente preparadas com ágar. As placas foram levadas à estufa 

bacteriológica a 37°C por um período de 24h para o crescimento do biofilme. Finalmente, uma 

alíquota da colônia de bactérias cultivada foi adicionada em um tubo de ensaio com 3 mL de 

solução NaCl 0,9% até a obtenção da concentração do meio líquido na escala de McFarland 0,5 

(1,5 x 108 células/mL). 

Para realizar o ensaio, foram utilizados um total de 18 amostras, as quais foram divididas em 

dois grupos: Grupo Teste (GT): amostras de Ti-30Ta recobertas e Grupo Controle (GC): 

amostras de Ti-30Ta não recobertas. As amostras do GT foram esterilizadas em UV por 30 

minutos. Já as amostras do GC foram inicialmente lixadas com granulometria #1200, 

propiciando um ambiente favorável para o crescimento bacteriano, e após esse procedimento, 

também foram esterilizadas em UV. Em seguida, as amostras de ambos os grupos foram 

colocadas em uma placa de 12 poços e recobertas com 3 mL de BHI e, em cada poço, foi 

adicionado 100 µL da suspensão 0,5 McFarland, como observado na Figura 24. Novamente, as 

placas foram levadas a estufa a 37°C por 48h. 

 

 



73 

 

 

 

 

 

 

      Fonte: Autor. 

Após o período de incubação, as amostras foram colocadas em tubos de ensaio com 3 mL de 

solução salina, levadas ao agitador vortex por 3 minutos e lavadas em ultrassom por um período 

de 10 minutos, dispersando assim os biofilmes formados para gerar uma solução bacteriana 

pura. A partir dessa solução, foram realizadas cinco diluições (pura, 10-2, 10-4, 10-6 e 10-8) em 

solução salina 0,9%, como observado na Figura 25. Posteriormente, foi inoculado uma gota de 

cada diluição em placa de petri preparada com ágar e, finalmente, as placas foram levadas a 

estufa à 37°C por 24h. 

 

 

 

 

 

 

 

                      Fonte: Autor. 

Ao final do processo demonstrado acima, verificou-se o crescimento das colônias na superfície 

das placas, as quais foram contadas através do cálculo das Unidades Formadoras de Colônias 

(UFC), descrita na Equação 9 (ZHENG et al., 2012). 

 

Figura 24: Amostras de Ti-30Ta sem recobrimento e recoberta submersas em 

BHI e solução McFarland 0,5 na placa de 12 poços. 

Figura 25: Desenho esquemático representando o processo do ensaio 

antibacteriano. 
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𝑈𝐹𝐶 (𝑚𝐿−1) =  
𝑛º 𝑑𝑒 𝑐𝑜𝑙ô𝑛𝑖𝑎𝑠

𝑑𝑖𝑙𝑢𝑖çã𝑜 𝑑𝑎 𝑎𝑚𝑜𝑠𝑡𝑟𝑎 ×𝑣𝑜𝑙𝑢𝑚𝑒 𝑖𝑛𝑜𝑐𝑢𝑙𝑎𝑑𝑜
                                    (9) 

 

Os resultados obtidos foram transformados em log10 e analisados pelo teste T de Student. O 

cálculo foi realizado através do software GraphPad Prism. Foi considerado p<0,05 para indicar 

uma diferença estatística significativa entre as amostras recobertas e sem recobrimento.  

4.6.2. Ensaio de Hemocompatibilidade  

O ensaio de hemólise, segundo a ASTM F756-08, é considerado como um tipo de teste de 

citotoxicidade in vitro, o qual avalia a biocompatibilidade do material quando em contato com 

o sangue. Este teste está relacionado à resposta dos glóbulos vermelhos quando o material entra 

em contato com o sangue. Se o material não for hemocompatível, ocorrem alterações 

destrutivas na célula através do rompimento da membrana celular, levando a liberação da 

hemoglobina. Através da taxa de hemoglobina liberada, é possível determinar se o material 

pode ser considerado hemolítico ou não. As taxas para a ocorrência de hemólise podem ser 

encontradas na norma ASTM F756-08 (2013), as quais estão representadas na Tabela 7. 

Tabela 7: Taxas Definidas para Ocorrência de Hemólise de acordo com ASTM F756-08. 

Índice Hemolítico Grau Hemolítico 

0 – 2 Não hemolítico 

2 – 5 Levemente hemolítico 

> 5 Hemolítico 

Fonte: ASTM Standard. 

Seguindo o protocolo instruído pela norma ASTM, as amostras foram esterilizadas em UV por 

30 minutos e posteriormente foram colocadas em tubos falcon com a adição de 10 mL de 

solução salina a 0,9%. Em seguida, os tubos de ensaio foram levados à estufa a uma temperatura 

de 37°C por um período de 30 minutos, para simular um ambiente favorável aos glóbulos 

vermelhos.  

O sangue utilizado para este procedimento foi coletado de um paciente sadio através do método 

a vácuo, onde cada tudo de coleta contém o anticoagulante citrato de sódio na concentração de 

3,2%. Deste modo, o sangue coletado foi delicadamente homogeneizado de forma manual ao 

anticoagulante existente no tubo.  
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O grupo controle (+), o qual representa 100% de hemólise, foi preparado através da adição de 

0,2 mL de sangue a 10 mL de água destilada. O uso da água como meio hemolítico é 

consequente da mesma ser considerada hipotônica – como a concentração de soluto da hemácia 

é maior do que a da água, a água é deslocada para o interior das células vermelhas, ocorrendo 

o processo de difusão até o rompimento da parede celular. Já o grupo controle (-), o qual 

representa 0% de hemólise, foi preparado adicionando 0,2 mL de sangue a 10 mL de cloreto de 

sódio 0,9%. 

Após esse procedimento, 4 mL do sangue total coletado foram diluídos em 5 mL de solução 

salina 0,9% a 37°C. Foram retirados 0,2 mL desta solução e adicionados aos tubos falcon 

previamente preparados, os quais foram novamente levados a estufa a temperatura de 37°C por 

1h. Depois do período de incubação, os tubos foram centrifugados por 5 minutos a uma 

velocidade de 2500 rpm em uma centrífuga Bio Eng modelo BE 4000 – Brushless. Finalmente, 

foi realizada a leitura da absorbância do sobrenadante das amostras centrifugadas em um 

espectrofotômetro Femto C432, no comprimento de onda de 540 nm.  

Após a obtenção da absorbância das amostras de ambos os grupos assim como do controle (+) 

e (-), a taxa de hemólise (%) pôde ser calculada de acordo com a Equação 10 (LIU et al., 2016). 

 

𝑅 =
(𝐴−𝐶𝑛)

(𝐶𝑝−𝐶𝑛)
 × 100                                                        (10) 

 

Onde A corresponde à absorbância da amostra, Cn à absorbância do controle negativo (-) e Cp 

à absorbância do controle positivo (+). 

Foi considerado p<0,05 para indicar uma diferença estatística significativa da taxa de hemólise 

entre os grupos estudados.  

Um esquema ilustrativo foi elaborado a fim de representar o ensaio de hemólise, como pode ser 

observado na Figura 26. 
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Fonte: Autor. 

 

 

 

Figura 26: Processo ilustrativo do ensaio de hemólise. 1. coleta de sangue; 2. Homogeneização 

do sangue com o anti-coagulante; 3. Separação do controle positivo e negativo; 4. Sangue 

coletado a ser distribuído; 5. Distribuição do sangue nos tubos falcon; 6. Tubos levados à estufa; 

7. Centrifugação do sangue; 8. Leitura da absorbância. 



77 

 

5. RESULTADOS E DISCUSSÕES 

5.1. Caracterização Físico-química e Microestrutural dos Pós 

Precursores, Filme de Recobrimento e Liga Ti-30Ta 

5.1.1. Análise Termogravimétrica (TG)    

Analisando a curva de decomposição térmica do pó de BaTiO3 comercial, verifica-se que a 

perda de massa do pó corresponde a 3% da massa total da amostra e é linear em relação ao 

aumento de temperatura, a qual, como pode ser observado na Figura 27. Atribui-se a ocorrência 

dessa estabilidade térmica ao pó comercial, o qual apresenta 99,9% de pureza em sua 

composição. Deste modo, o decréscimo de massa pode estar relacionado a perda de água ou 

indícios de matéria orgânica, como discutido em  Atakan et al. (2008), Brito; Gouvêa (2011), 

Cerconi; González-Borrero (2013) e Neiva et al. (2017). A curva DTG não foi plotada devido 

a instabilidade da mesma, onde esta se apresenta como um ruído constante. 

 

 

 

 

 

 

 

  

              

             Fonte: Autor. 

Em relação à curva termogravimétrica do pó de P(VDF-TrFE) representado pela Figura 28, 

observa-se que até a temperatura de 400°C, o material é estável. A partir de 400°C, inicia-se a 

degradação térmica do copolímero, a qual ocorre em dois estágios: num primeiro, entre 400°C 

e 450°C, ocorre a maior degradação do copolímero, onde a perda de massa corresponde a 80% 

Figura 27: TG do pó de BaTiO3 no intervalo de 0° a 1000°C e taxa de 

aquecimento de 10°C/min. 
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de sua massa total, evidenciando a velocidade máxima da reação em 450°C pela curva de DTG; 

e um segundo estágio entre 500°C e 700°C, com perda de 18% da massa. Esses eventos podem 

ser confirmados através dos estudos de Bae; Han; Chang, 2018; Costa et al., 2013; Genchi et 

al., 2016 e Simões et al., 2010. 

 

 

 

 

 

 

 

 

                              

                              Fonte: Autor. 

As curvas que representam o processamento térmico do P(VDF-TrFE) indicam estabilidade 

térmica até a temperatura de 400 ºC, uma vez que o uso do copolímero como biomaterial deve 

ser termicamente estável devido às altas temperaturas utilizadas nos processos de esterilização 

do material (SIMÕES et al., 2010), sendo a temperatura empregada no processo de esterilização 

em autoclave até 134 ºC. Pode-se observar que até esta temperatura não ocorre nenhum evento 

térmico que indique degradação do material.  

Para o compósito P(VDF-TrFE)/BaTiO3, a degradação térmica da membrana de recobrimento 

sintetizada pode ser observada na Figura 29. O perfil da curva TG do compósito é muito 

semelhante à curva TG do copolímero. Em torno de 100°C, não se observa nenhuma alteração 

da curva DTG do compósito. Este evento pode ser associado à natureza hidrofóbica do 

copolímero, que não adsorve água em sua superfície, e também é indicativo que o processo de 

secagem do solvente durante a síntese do compósito foi eficiente, já que não são observados 

picos na curva DTG para a região de 140-160ºC, os quais se referem à evaporação do DMF. 

Figura 28: TG do copolímero P(VDF-TrFE) e curva derivada (DTG) na faixa 

de temperatura de 20° a 1000°C com taxa de aquecimento de 10°C/min. 
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É possível verificar que ocorre, na curva de TG, uma ligeira perda de massa de forma linear, de 

20°C até a temperatura de 400°C, a qual corresponde uma perda de massa de 10%. Como neste 

intervalo não é observado nenhum pico da curva de DTG, a qual apresenta inclinação nula neste 

intervalo, pode-se afirmar que nenhum processo térmico de degradação do material ocorre, e 

que a perda de massa neste intervalo é devido ao ajuste da termobalança. Entre 450°C e 550°C, 

ocorre a maior degradação do evento, onde cerca de 67,5% de sua massa total é decomposta. O 

restante da massa do composto, cerca de 22%, não sofreu nenhuma alteração significante, sendo 

considerada como massa residual. A massa residual do PVDF e seu copolímero depende muito 

de como o material foi processado. Por este motivo, pode-se atribuir a massa residual do 

compósito à adição do BaTiO3 e resíduos do processamento do próprio copolímero, como visto 

em Simões et al. (2010). Observando a derivada da curva TG, percebe-se uma sequência de 

eventos que não são possíveis de identificar analisando apenas a curva termogravimétrica. A 

temperatura onde a velocidade da reação é máxima corresponde a 450°C – a mesma temperatura 

do copolímero. Um segundo pico, de menor intensidade, é observado em uma temperatura 

próxima de 550°C. 

 

  

 

 

 

 

 

 

 

                         

                        Fonte: Autor. 

 

 

 

Figura 29: TG da membrana formada pelo copolímero P(VDF-TrFE) e a 

cerâmica BaTiO3 e sua respectiva derivada na faixa de temperatura de 20 ° a 

1000°C. 



80 

 

5.1.2. Calorimetria Diferencial de Varredura (DSC)  

Através da curva correspondente à calorimetria exploratória diferencial (DSC) do pó de BaTiO3 

calcinado a 1380°C foi possível estudar a natureza da energia envolvida nos processos 

endotérmicos e exotérmicos que ocorreram durante o aumento controlado da temperatura. A 

Figura 30 mostra a ocorrência de um pico endotérmico em 128,43°C, a qual representa a 

temperatura de transição de fase do BaTiO3 tetragonal-piezoelétrica para a fase cúbica-

paraelétrica, também chamada de Temperatura de Curie (Tc). Valores de temperaturas 

próximas à Tc encontrada, podem ser vistos em Smith et al. (2008), os quais indicam uma Tc 

em 130°C. Já nos estudos de Shmyt’ko et al. (2017), observa-se uma diferença na Tc encontrada 

pelos autores devido às diversas temperaturas de calcinação da cerâmica utilizadas. A cerâmica 

calcinada à uma temperatura de 700°C apresentou Tc em valores próximos a 135°C; já o pó 

calcinado a 1000°C, expõe uma Tc próximo a 123°C. Baeten et al., (2006) exibem valores de 

Tc semelhantes. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

                                

 Fonte: Autor. 

A análise de calorimetria exploratória diferencial do copolímero P(VDF-TrFE) pode ser 

observada na Figura 31. A técnica de DSC é usada no estudo do grau de cristalinidade de 

polímeros, evidenciando as fases cristalográficos de polímeros semicristalinos. É possível 

identificar a existência de dois picos endotérmicos durante o aquecimento da amostra. O 

Figura 30: DSC do pó de BaTiO3 calcinado a 1380°C no intervalo de 110°C a 

140°C, com taxa de aquecimento de 10°C/min. 
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primeiro pico, chamado de Tc1, se encontra na temperatura de 112,5°C e corresponde a 

Temperatura de Curie, a qual está relacionado à transição da fase ferroelétrica (β) para a fase 

paraelétrica do material. O segundo pico endotérmico, denominado Tm, se encontra na 

temperatura de 146,5°C e está relacionado a temperatura de fusão do copolímero. No catálogo 

do produto (ARKEMA, 2018), a temperatura de fusão do mesmo é de 150 ºC e a temperatura 

de Curie é de 136 ºC, obtido por DSC durante a segunda curva de aquecimento. Embora o valor 

de Tc do catálogo seja 23 ºC superior a encontrada, ressalta-se que esta diferença esteja 

relacionada a história térmica do copolímero, a qual foi anulada procedendo dois ciclos de 

aquecimento-resfriamento seguidos. Os dados do catálogo indicam pequena diferença da 

temperatura de fusão do copolímero, em relação a Tm encontrada experimentalmente. 

 

 

 

 

 

 

 

 

                            

           Fonte: Autor. 

Na etapa de resfriamento, observa-se um primeiro pico exotérmico, na temperatura de 128,5°C 

e um segundo pico, na temperatura de 83,3°C. Estes picos representam a temperatura de 

cristalização do copolímero, representado por Ts. A Temperatura de Curie do copolímero pode 

variar de 55°C a 136°C, dependendo da quantidade de TrFE presente na cadeia polimérica. A 

Tc encontrada experimentalmente é compatível com um conteúdo de 20 mol% de TrFE. Na 

fase ferroelétrica, a cristalinidade do polímero é reflexo do aumento da célula unitária e 

consequentemente da distância interplanar dos átomos que compõe a estrutura polimérica. 

Deste modo, as interações dipolo-dipolo da cadeia são reduzidas, resultando em uma Tc mais 

baixa (TAMAÑO-MACHIAVELLO et al., 2016).  

Figura 31: DSC do copolímero P(VDF-TrFE) no intervalo de 50°C a 200°C e taxa 

de aquecimento de 10°C/min. 
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Bae et al. (2018) relatam em seu trabalho que a Tc encontrada para o copolímero é de 119°C e 

a temperatura onde ocorre a fusão do material (Tm) corresponde a 153°C. Na etapa do 

resfriamento, também são vistos dois picos exotérmicos, os quais são relacionados à 

temperatura de solidificação do copolímero, em 70°C e 135°C. Kim et al. (2017) mostram a 

temperatura de fusão próximo a 145°C. Já em relação a Tc, a temperatura encontrada é 112,5°C 

– as mesmas temperaturas encontradas para os eventos de fusão e solidificação do P(VDF-

TrFE) utilizado neste trabalho. Subash et al. (2015) também discutem os eventos endotérmicos, 

os quais apresentam Tc em 118,5°C e Tm em 148,5°C. A Ts encontrada pelos autores, 

representada por um pico exotérmico, corresponde a 128°C. Já Tamaño-Machiavello et al. 

(2016) descrevem em seu trabalho que a Tc ocorre próximo a 117°C e a Tm, em 145°C. No 

entanto, Wan & Bowen (2017) encontraram em seus estudos um valor para a temperatura de 

transição correspondente a 64°C e, para a temperatura de fusão, 158°C. A diferença na Tc pode 

ser consequência da composição do copolímero utilizado no estudo, o qual corresponde a 50/50 

e, como visto no catálogo do fabricante, a Tc para o copolímero utilizado corresponde a 60°C.  

Para o compósito P(VDF-TrFE)/BaTiO3, os eventos térmicos podem ser analisados na Figura 

32. Observa-se um primeiro pico endotérmico em 88,46°C, o qual corresponde a Temperatura 

de Curie do P(VDF-TrFE) (Tc1). Em 137,5°C, ocorre uma segunda mudança de fase (Tc2), 

sendo esta semelhante ao catálogo do copolímero. Outros dois picos de natureza endotérmica 

ocorrem em 146,23°C, o qual corresponde a temperatura de fusão (Tm) do copolímero, e em 

126,5°C, correspondendo a transição de fase Tc do pó BaTiO3. Já na etapa de resfriamento, são 

observados dois picos de natureza exotérmica, em 132,4°C e em 78,9°C. Estes picos são 

correspondentes a temperatura de cristalização do copolímero, representada por Ts. No geral, 

o comportamento térmico do compósito é bem similar ao comportamento térmico do 

copolímero representado na Figura 31. Como as temperaturas que ocorreram os eventos 

térmicos do copolímero foram próximos aos componentes isolados, pode-se afirmar que não 

ocorreram associações que conduziram a variações do comportamento térmico dos 

componentes do compósito. 
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       Fonte: Autor. 

Genchi et al. (2016) comparam os eventos endotérmicos P(VDF-TrFE)/BaTiO3 com o P(VDF-

TrFE). Um pico endotérmico encontrado em 150°C está relacionado a temperatura de fusão dos 

cristais do P(VDF-TrFE) e outro pico, de natureza endotérmica e menor intensidade, representa 

a Temperatura de Curie em 105°C. Os autores também encontraram a Tc para a cerâmica 

BaTiO3 em 127°C. Vacche et al. (2012) constataram picos endotérmicos em suas análises, os 

quais correspondem a Tc (126°C) e Tm (148°C). Vacche et al. (2014) encontraram 

temperaturas muito semelhantes em seus estudos. Deste modo, é possível comprovar o 

comportamento térmico do compósito desta pesquisa quando comparado à literatura. 

Através do estudo dos eventos térmicos no material, foi possível analisar as alterações de 

cristalinidade do copolímero quando adicionado a cerâmica BaTiO3, como visto na Tabela 8. 

Tabela 8: Temperatura de Curie (Tc), Temperatura de Fusão (Tm), Entalpia de Cristalização (∆Hc), Entalpia de 

Fusão (∆Hm) e Cristalinidade dos Materiais (∆Xc). 

 𝑻𝒄 (°C) 𝑻𝒎(°C) ∆𝑯𝒄 (J.g-1) ∆𝑯𝒎(J.g-1) ∆𝑿𝒄 (%) 

P(VDF-TrFE) 112,5 146,5 7,59 16,32 36,26 

BaTiO3 128,4 123,8 0,85 0,74 11,50 

P(VDF-TrFE)/BaTiO3 137,5 146,2 6,48 22,07 49,04 

Figura 32: DSC do compósito P(VDF-TrFE)/BaTiO3 na faixa de 60° a 170°C, a uma 

taxa de aquecimento de 10°C/min. 
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A cristalinidade do copolímero está de acordo com a literatura, como observado em Nunes-

Pereira et al. (2015) e Martins et al. (2014).  Genchi et al. (2016) discutem sobre a entalpia de 

fusão do material, que teve um aumento de 22 J.g-1 para 28 J.g-1, elevando assim a cristalinidade 

do copolímero quando incorporadas partículas de Titanato de Bário. No entanto, Vacche et al. 

(2012), relatam em sua pesquisa que a adição do Titanato de Bário não alterou o grau de 

cristalinidade do polímero após sua recristalização. Dalle Vacche et al. (2014) confirmam que 

a um certo volume de partículas cerâmicas acrescentadas na matriz polimérica, a cristalinidade 

do polímero também não se altera de forma significativa. No presente estudo, pode-se observar 

que a adição de partículas do material cerâmico na matriz polimérica aumentou em 15% a 

cristalinidade do copolímero, confirmando os estudos de Genchi et al. (2016). Já a entalpia de 

fusão aumentou de 16 para 22% aproximadamente, significando que a energia absorvida na 

fusão do composto é maior quando relacionado a apenas a energia de fusão do copolímero. 

5.1.3. Espectroscopia no Infravermelho por Transformada de Fourier 

(FTIR) 

Os espectros obtidos através da técnica de FTIR foram utilizados com o intuito de avaliar as 

fases cristalinas do material. O compósito, assim como o copolímero e a cerâmica, possui 

modos de vibrações característicos para cada fase, as quais são discriminadas através das bandas 

de absorção das vibrações atômicas características. Deste modo, é importante avaliar as fases 

do copolímero puro e as fases do copolímero após a adição do BaTiO3. 

A Figura 33 mostra os espectros de FTIR do copolímero, os quais exibem suas bandas mais 

notáveis em 840 cm-1, 1228 cm-1 e 1400 cm-1, caracterizando a fase ferroelétrica β do P(VDF-

TrFE), como visto nos estudos de Martins et al. (2016); Ryu et al. (2016); Simões (2009); 

Simões et al. (2010); Tamaño-Machiavello et al. (2016); Zhang et al. (2011), Bolbasov et al. 

(2017) e Wan & Bowen (2017). 

O FTIR é considerado como uma técnica de caracterização adequada para o PVDF e seu 

copolímero P(VDF-TrFE) devido a absorção de energia cis e trans das suas moléculas 

ocorrerem em diferentes comprimentos de onda. Pode-se atribuir às bandas de absorção do 

copolímero alguns eventos importantes relacionados aos grupos funcionais que o compõem, 

como observado na Tabela 9, onde 𝑣𝑠  corresponde ao estiramento simétrico; 𝑣𝑎  ao estiramento 

anti-simétrico; δ a deformação angular simétrica no plano (scissoring); 𝑟 à deformação angular 
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anti-simétrica no plano (rocking); 𝑤 à deformação angular simétrica fora do plano (wagging) 

(SIMÕES, 2009). 

 

 

 

 

 

 

                                     

                                     

                    Fonte: Autor. 

 

Tabela 9: Atribuições das bandas do copolímero P(VDF-TrFE). 

P(VDF-TrFE) 

Banda de absorção (cm-1) Atribuições 

840 CF2  𝑣𝑠 ; CC 𝑣𝑠 

878 CH2 𝑟 ; CF2  𝑣𝑎  ; CF2 𝑟 

1168 CF2  𝑣𝑎  ; CF2 𝑟 ; CH2 𝑟 

1285 CH2 𝑣𝑠  ; CC 𝑣𝑠 ; CCC δ 

1400 CH2 𝑤 ; CC 𝑣𝑠 

Fonte: Adaptado de SIMÕES (2009). 

Comparando o espectro do compósito P(VDF-TrFE)/BaTiO3 na Figura 34 com o espectro do 

P(VDF-TrFE) é possível verificar que o comportamento de ambas as curvas é muito 

semelhante, diferindo-se apenas na intensidade dos picos. Estes picos são referentes às bandas 

das fases ferroelétricas (fase β), os quais sofreram um acréscimo considerável após a 

incorporação do BaTiO3, refletindo no aumento da piezoeletricidade do material. Esses eventos 

podem ser  observados em Barkoula et al. (2008) e Singh; Gaur (2018), os quais obtiveram 

curvas muito semelhantes à curva apresentada na Figura 33.  

Figura 33: FTIR do copolímero P(VDF-TrFE) e seus respectivos picos referentes 

às bandas de absorção de energia. 
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                       Fonte: Autor. 

 

É válido ressaltar que as amostras de Ti-cp e Ti-30Ta não foram analisadas pelas técnicas de 

TG, DSC e FTIR devido à incompatibilidade das amostras de origem metálica em relação à 

estas técnicas.  

5.1.4. Difração de Raio-X 

A técnica de difração de Raio-X foi utilizada para analisar as fases dos pós precursores, liga Ti-

30Ta e liga Ti-30Ta recoberta.  

Através do difratograma apresentado na Figura 35, observa-se que o P(VDF-TrFE) apresenta 

comportamento cristalino. O espectro do pó P(VDF-TrFE) mostra um pico relativamente 

intenso em 19,9°, o qual corresponde a reflexão dos planos cristalinos (200,110) da fase 

ortorrômbica do copolímero. Esta fase possui estrutura cristalina semelhante a fase β do PVDF, 

a qual apresenta-se como ferroelétrica, também confirmada pelas análises de FTIR.  Como o 

espaçamento da rede é próximo a fase paraelétrica do material, foi demonstrado que o 

copolímero possui comportamento ferroelétrico (SINGH; GAUR, 2018). Também é observado 

um pequeno pico a 17,1°, correspondente a fase α do P(VDF-TrFE). Já em 18,7° é possível 

Figura 34: FTIR do compósito P(VDF-TrFE)/BaTiO3 em comparação com o 

copolímero P(VDF-TrFE). 
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perceber a fase semi-cristalina do copolímero, representada pelo ponto de inflexão no 

difratograma, assim como observado em Genchi et al. (2016). 

 

 

 

 

 

 

 

  

  

   Fonte: Autor. 

Já o espectro do BaTiO3, observado nas Figura 36 e Figura 37, apresentam maior intensidade 

no pico que corresponde ao ângulo de 32°. Os dados dos parâmetros de rede obtidos na análise 

mostram que a célula unitária do BaTiO3 é tetragonal, do sistema cristalino P4mm., como 

observado na ficha cristalográfica PDF-2 05-0626.  

Comparando o pó de BaTiO3 comercial da Figura 36 com o pó BaTiO3 calcinado a 1380°C 

demonstrado na Figura 37, observa-se uma mudança na altura relativa de alguns picos, 

principalmente no pico (110). Além disso, o perfil do pó calcinado apresenta uma melhor 

definição dos mesmos. Complementando a análise, estes resultados confirmam que a impureza 

BaCO3 não estão presentes no material (CERCONI; GONZÁLEZ-BORRERO, 2013; 

FUENTES et al., 2010; WANG et al., 2017). 

 

 

(Espaço intencionalmente deixado em branco). 

 

Figura 35: Difratograma do copolímero P(VDF-TrFE). 
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          Fonte: Autor. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

         Fonte: Autor. 

 

 

Figura 37: Difratograma do pó BaTiO3 calcinado a 1380°C. 

Figura 36: Difratograma do pó  BaTiO3 comercial. 
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Já a Figura 38, corresponde ao espectro da liga Ti-30Ta de acordo com a ficha cristalográfica 

PDF-2 01-089- 5009, confirmando a presença das fases com picos característicos da fase 

hexagonal metaestável α”. Observa-se um pico de maior intensidade na posição 38,32° relativo 

ao pico (002). Estes resultados podem ser confirmados através dos estudos de Bahrami et al. 

(2018), Konatu (2013) e Zhou; Niinomi; Akahori (2004a).  

                        

                     

        

         

     

 

                          

 

 

 

 

 

 

 

 Fonte: Autor. 

O espectro do compósito formado a partir do recobrimento da liga Ti-30Ta pode ser observado 

na Figura 39. Analisando o difratograma, observa-se picos relativos às fases de todos os 

materiais que compõem a estrutura do compósito. O pico difratado na região angular que 

corresponde a aproximadamente 20°, representa o pico do copolímero P(VDF-TrFE). Já o pico 

que aparece entre 30-35° corresponde a fase tetragonal do BaTiO3, como visto na Figura 36. 

Os picos encontrados na posição angular 40°, correspondentes à fase α” da liga, sofreram um 

decréscimo considerável em sua intensidade relativa a liga Ti-30Ta sem recobrimento. Esse 

decréscimo pode estar relacionado à cobertura de P(VDF-TrFE)/BaTiO3, que interferiu na 

ocorrência da difração do plano correspondente. 

 

 

Figura 38: Difratograma da liga Ti-30Ta. 
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           Fonte: Autor. 

5.1.5. Análise da Impedância do Filme P(VDF-TrFE)/BaTiO3 

A curva apresentada na Figura 40 está associada ao comportamento do filme quando submetido 

a análise da impedância AC. É possível observar que o filme possui características resistivas, 

onde o módulo da impedância é dependente da frequência, sendo a impedância maior em 

frequências mais baixas. Isso significa que o filme possui comportamento isolante a baixas 

frequências e condutor em frequências elevadas. Acima de 10 kHz ocorre a estabilidade da 

curva próximo a valores de 1 KΩ, tendo desta forma características de um material 

semicondutor. Segundo Nurbaya et al. (2015), essa estabilidade ocorre porque a polarização 

dielétrica correspondente à filmes finos possui muita dificuldade em se alinhar a um campo 

elétrico aplicado externamente. 

De acordo com Corral-Flores & Bueno-Basqués (2011), a estabilidade do filme é consequente 

da polarização das partículas de BaTiO3 na matriz de P(VDF-TrFE). As propriedades elétricas 

do copolímero são melhoradas através das partículas de cerâmicas ferroelétricas adicionadas ao 

copolímero, tal como o BaTiO3.  

 

 

Figura 39: Difratograma da liga Ti-30Ta recoberta com o filme P(VDF-

TrFE)/BaTiO3 



91 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

                

   

           

         Fonte: Autor. 

 

As propriedades condutivas de um biomaterial estão diretamente relacionadas à 

biofuncionalidade do mesmo. Materiais e dispositivos biomédicos com características sensíveis 

ao meio possuem diversas aplicações, tanto na área farmacêutica – como na liberação 

controlada de medicamentos no organismo, como na área biomédica, influenciando no 

comportamento de tecidos com potencial elétrico, os quais podem responder a estímulos como 

pH, forças iônicas e cargas mecânicas/elétricas (DIAS et al., 2013).  

5.1.6. Cálculo da Porosidade do Filme  

A formação dos poros no revestimento pode ocorrer durante a etapa da deposição do filme. 

Segundo Schlaich et al. (2018),  em uma deposição de revestimento a frio, por exemplo, uma 

pequena quantidade de ar pode ser encontrada no filme. Após o aquecimento do filme por 

indução, a taxa de escape do ar se torna mais lenta do que a solidificação do filme, fazendo com 

que estes fiquem presos no revestimento. 

Para avaliar se houve aprisionamento de bolhas de ar durante a preparação do revestimento, a 

porosidade do filme foi calculada como descrito na Equação 3, empregando o princípio de 

Figura 40: Curva Impedância x Frequência do filme PVDF-TrFE/BaTiO 
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Arquimedes, e confirmado através da análise através do software Image J. O resultado obtido 

está representado na Tabela 10. 

Tabela 10: Porosidade do filme P(VDF-TrFE)/BaTiO segundo o Método de Arquimedes. 

Amostra Porosidade (%) 

P(VDF-TrFE)/BaTiO3 3,5% 

O valor de porosidade encontrado foi baixo, podendo afetar a resposta celular. Isso pode ter 

ocorrido devido a dois fatores primordiais: o primeiro fator está relacionado a solidificação do 

filme a partir da elevada temperatura do substrato, além da evaporação imediata do solvente no 

momento da deposição; já o segundo corresponde à temperatura em que o substrato recoberto 

permitiu a completa evaporação do solvente na estufa, implicando no aumento da densidade do 

filme e a diminuição de vazios (poros). No entanto, para materiais ferroelétricos, é de 

conhecimento que materiais porosos podem reduzir o comportamento elétrico do material, 

sendo assim uma característica indesejada. 

Valores correspondentes à porosidade encontrada neste estudo podem ser vistas em Yu & Song 

(2018), os quais utilizaram revestimentos a base de Ni e compararam a porosidade de acordo 

com duas técnicas utilizadas para recobrir o substrato. Através da técnica de deposição por arco 

spray, os valores de porosidade encontrados foram de 3,33% a 6,12%. Já através da técnica de 

plasma spray, os valores encontrados estão na faixa de 2,87% a 5, 62%. A técnica utilizada para 

a análise da porosidade foi a utilização do software Image J. Já Nganga et al. (2013) 

encontraram valores de porosidade na faixa de 9% a 25% para recobrimentos de quitosana 

modificadas com lactose e prata (Chitlac-nAg). Em Pershin et al., (2003) é possível observar 

que a porosidade diminui com o aumento da temperatura do substrato; abaixo 200°C, a 

porosidade corresponde a faixa de 15-17%. Já entre 200-600°C, a porosidade decaiu para 

valores entre 14-10% aproximadamente.  

5.1.7. Microscopia Eletrônica de Varredura (MEV) 

5.1.7.1. Análise do pó BaTiO3 

A obtenção das fases nas cerâmicas ferroelétricas ocorre através do tratamento térmico a 

temperaturas elevadas. As reações que ocorrem durante a calcinação do BaTiO3 são 

responsáveis pela eliminação de H2O, CO2 e demais impurezas existentes no material.  
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Características como tamanho de partícula e a morfologia do BaTiO3 comercialmente puro, 

foram analisadas a partir da imagem representada pela Figura 41. Essas características são 

relativamente importantes pois afetam diretamente as propriedades dielétricas do compósito.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

                         

          Fonte: Autor. 

Analisando a Figura 41, observa-se partículas esféricas aglomeradas de BaTiO3. De acordo com 

a imagem, não há a presença das partículas na forma de bastonetes típicas da presença de 

impureza Carbonato de Bário (BaCO3). Este dado corrobora com os dados de difração de raios-

X e espectroscopia no infravermelho, pois empregando estas técnicas de caracterização não foi 

observado a presença de BaCO3 nos pós de BaTiO3 utilizados.  

O Titanato de Bário exibe respostas dielétricas adequadas quando o tamanho de suas partículas 

atingem valores menores do que 1µm (FREY; PAYNE, 1996). Por este motivo, o pó de Titanato 

de Bário foi calcinado a temperatura de 1380°C, pois nesta temperatura ocorre aumento do 

tamanho de cristalito o que melhora a performance ferroelétrica do material de acordo com 

Lopes et al. (2014) e Gimenes (2005). 

Visando homogeneizar os pós bem como romper aglomerados de partículas, empregou-se 

moagem de alta energia. As imagens obtidas do pó de BaTiO3 comercialmente puro (sem 

Figura 41: Micrografia obtida por MEV do pó BaTiO3 comercialmente puro. 



94 

 

calcinação) foram utilizadas a título de comparação com o pó calcinado a 1380°C, com o intuito 

de avaliar o tamanho de partículas da cerâmica.  

Através da Figura 42, a qual representa o pó calcinado a 1380 ºC, é possível visualizar uma 

maior dispersão das partículas policristalinas de BaTiO3. O pó calcinado a altas temperaturas 

possui sua forma mais homogênea e regular, com tamanhos mais uniformes. Essa análise 

também pode ser vista em Moghtada et al. (2018), Sareecha et al. (2017) e Gimenes et al. 

(2004). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

  

 Fonte: Autor. 

Nota-se que a presença no pó calcinado de aglomerados coesos e irregulares de partículas com 

tamanho variando entre 3 a 5 µm. Esse fenômeno pode estar associado ao crescimento de 

aglomerados de partículas devido ao processo de difusão, ocasionada pela elevada temperatura 

de calcinação (BRITO, 2009). O tamanho de partículas do pó de BaTiO3 calcinado foi 

comparado ao tamanho do pó comercialmente puro, como observado na Tabela 11. Este 

parâmetro foi calculado através do MEV com o auxílio do software Image J. A diminuição no 

tamanho de partículas está associada ao processo de moagem, que rompeu os aglomerados de 

partículas. Pode-se afirmar desta forma que o processo de calcinação seguido de moagem 

Figura 42: Micrografia obtida por MEV do pó calcinado a 1380°C. É 

possível visualizar as partículas aglomeradas (circuladas em vermelho) e 

partículas menores do pó BaTiO3. 
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permitiu a obtenção de partículas mais dispersas, o que é fundamental para aumentar a 

homogeneidade do compósito, já que as partículas serão facilmente dispersas na fase 

polimérica. 

Tabela 11: Tamanho de partícula dos pós BaTiO3 calcinado e comercialmente puro. 

Amostra Tamanho de Partícula [nm] 

BaTiO3 comercial 576 ± 1,4 

BaTiO3 (1380°C) 369 ± 1,3 

Gimenes (2005) avaliou o tamanho de partícula do pó de BaTiO3 com tamanho ideal entre 300 

– 500nm, onde é possível verificar prevalência da fase tetragonal ferroelétrica da cerâmica 

piezoelétrica. Deste modo, é possível afirmar que os valores encontrados para o tamanho das 

partículas do pó calcinado correspondem aos valores julgados como ideais pela literatura.  

Como esperado, não são observadas a presença de bastonetes de BaCO3, autenticando a pureza 

do pó calcinado a 1380 ºC. A ausência de carbonato também pode ser confirmada através da 

microanálise semi-quantitativa obtida pelo EDS, representado pela Figura 43, assim como 

observado na Tabela 12, na qual não foi encontrado a presença de carbono . O espectro do pó 

encontrado é muito semelhante ao espectro descrito por Upadhyay et al. (2014), assim como a 

proporção da distribuição dos elementos que compõem o BaTiO3. 

    Fonte: Autor. 

Figura 43: Espectro obtido através de espectroscopia por energia dispersiva (EDS) da cerâmica BaTiO3. 
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Tabela 12: Quantificação dos elementos encontrados no pó de BaTiO3 calcinado a 1380°C. 

Composição Quantificação atômica (%) 

O 79,4 

Ba 10,9 

Ti 9,7 

5.1.7.2. Análise do copolímero P(VDF-TrFE) 

A imagem da Figura 44 apresenta a micrografia de MEV dos grânulos do copolímero P(VDF-

TrFE).  Foi utilizada o MEV para realizar análise de EDS com o intuito de avaliar a composição 

química do copolímero comercial. 

 

 

 

  

 

 

 

 

 

 

 

          

        Fonte: Autor 

Na Tabela 13, estão descritas a composição (%) do copolímero obtida pela análise do espectro 

de energia dispersiva. Avaliando os dados de composição, não foi encontrado elementos 

contaminantes, sendo encontrados apenas os elementos do copolímero PVDF-TrFE, ou seja, 

carbono, flúor e hidrogênio, da associação do polifluoreto de vinilideno –(H2C-CF2)n- e 

trifluoretileno –(HCF-CF2)n-. Nota-se a presença do elemento oxigênio presente na amostra, o 

qual não está presente no copolímero, que provavelmente está associado a adsorção de CO2 ou 

Figura 44: Micrografia obtida por MEV do copolímero P(VDF-TrFE). 
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umidade nos grânulos do PVDF-TrFE. Adicionalmente, os dados de EDS desse material não 

podem ser considerados quantitativos, já que o hidrogênio não é detectado por EDS. 

Tabela 13: Quantificação dos elementos que compõem o copolímero P(VDF-TrFE). 

Composição Quantificação Atômica (%) 

Flúor 60,7 

Oxigênio 17 

Carbono 16,7 

5.1.7.3. Análise do compósito P(VDF-TrFE)/BaTiO3 

A dispersão das partículas no compósito empregado para revestimento das ligas metálicas foi 

analisada pela técnica de MEV com o intuito de avaliar a distribuição das partículas de BaTiO3 

na matriz polimérica, como observado na Figura 45.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

    

       Fonte: Autor. 

Pela imagem, é possível analisar que as partículas de BaTiO3, as quais são representadas pelos 

pontos brilhantes, estão dispersas uniformemente pela matriz de P(VDF-TrFE), representada 

pela área escura da micrografia. Ainda, como a dispersão da cerâmica na matriz polimérica se 

Figura 45: Micrografia obtida por MEV do compósito P(VDF-

TrFE)/BaTiO3 utilizado como recobrimento de substratos metálicos. 

Ao lado, o filme do P(VDF-TrFE)/BaTiO3 é visualizado com um 

aumento de 5000x, evidenciando as partículas de material cerâmico 

na matriz polimérica. 
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mostra homogênea, é possível afirmar que o copolímero e a cerâmica possuem interfaces 

compatíveis, como visto em Wang et al. (2017), Genchi et al., (2016), Vacche et al. (2012), 

Barkoula et al. (2008) e Gimenes et al. (2004). 

A utilização do aerossol como técnica de deposição, força a migração do solvente para as 

gotículas de água, depositadas em paralelo ao compósito, ocasionando na precipitação do 

P(VDF-TrFE)/BaTiO3 no substrato. Deste modo, a homogeneidade do compósito é garantida, 

já que a saída do solvente aumenta a viscosidade do compósito, estabilizando assim as 

partículas da cerâmica BaTiO3.  

A distribuição quantitativa dos elementos presentes no material de recobrimento obtidas através 

do EDS pode ser observada na Tabela 14. 

Tabela 14: Quantificação dos elementos presentes no P(VDF-TrFE)/BaTiO3. 

Elemento Concentração atômica (%) 

Carbono 59,0 

Flúor 28,8 

Oxigênio 5,9 

Bário 4,6 

Titânio 1,7 

5.2. Estudo da Adesão do Filme no Substrato  

A natureza do filme e a superfície do substrato estão diretamente relacionadas às forças adesivas 

que ocorrem na etapa da deposição do revestimento no substrato, assim como na cura do 

mesmo. A partir do momento em que dois materiais diferentes são colocados em contato íntimo, 

uma nova interface é formada, e a interação entre estes materiais determinarão a força de ligação 

entre as duas superfícies (CHOI et al., 2018).  A adesão de filmes finos em substratos metálicos 

ocorre quando a superfície destes apresentam poros, fissuras, arranhões ou vazios, permitindo 

assim a penetração do filme e promovendo uma fixação mecânica na interface destes materiais 

(KENDALL, 2004).  

O fator mais crítico no tratamento de superfícies com recobrimento de filmes é a avaliação da 

força adesiva do revestimento no substrato. Se ocorre falha adesiva, as demais funções do 

recobrimento, como a biocompatibilidade e a biofuncionalidade do filme são perdidas, pois 

ocorre a liberação de resíduos provenientes do material de recobrimento no meio biológico 
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(SILVA-BERMUDEZ; RODIL, 2013). Assim, a adesão de materiais em superfícies deve 

resistir a arranhões, impactos, forças de tração/flexão e resistir também às condições impostas 

pelo meio em que este será utilizado.   

São inúmeros os fatores que influenciam na qualidade da adesão do revestimento no substrato, 

desde a preparação da superfície do substrato, assim como sua a composição e temperatura; a 

presença ou não de adsorventes; a temperatura e velocidade das partículas do filme no impacto 

com a superfície do substrato, a espessura do filme de revestimento e outras tantas 

características as quais estão interligadas com os fatores citados acima (MATĚJÍČEK et al., 

2013).  

Alguns desses aspectos, considerados como os mais importantes, foram analisados e descritos 

a seguir. 

5.2.1. Influência das Características Topográficas 

5.2.1.1. Energia de Superfície  

A energia de superfície das amostras de Ti e Ti-30Ta, observadas na Tabela 15, foi obtida 

através dos cálculos descritos no capítulo anterior, os quais dependem da medida de ângulo de 

contato de cada amostra.  

Tabela 15: Energia de Superfície das Amostras Sem Recobrimento. 

Energia de Superfície 𝜸
𝒔
 (mN/m) 

Amostras Sem Recobrimento 

 Lixa Ataque Químico 

Ti-cp 55,66 32,5 

Ti-30Ta 58,55 48,9 

Analisando os resultados da tabela é possível observar que para as amostras de Ti-30Ta e Ti-

cp tratadas superficialmente por lixamento, a energia de superfície é praticamente igual e maior 

do que para as amostras de Ti-30Ta e Ti-cp tratadas quimicamente pelo reagente de Kroll. A 

amostra de Ti-cp atacada quimicamente teve uma redução de energia significativa quando 

comparada à amostra de Ti-30Ta. Essa diferença pode ser atribuída devido ao ataque de ácidos 

realizada nas amostras do grupo 02, provocando alterações físico-químicas na superfície dos 

substratos, principalmente na amostra de Ti-cp. Como o Ti-cp e suas ligas reagem com o 
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oxigênio, ocorre a introdução do grupo hidroxila Ti-OH  na superfície, caracterizando uma 

reatividade química muito baixa (BAGNO; DI BELLO, 2004; WEN; NOURI, 2015a).  

Segundo Nascimento et al. (2017), a adesão de filmes em substratos metálicos pode ser 

relacionada  a alta energia de superfície da amostra – ou seja, superfícies com alta energia 

promovem uma melhor interação com o filme depositado. A relação entre a energia de 

superfície e a adesão é dada através das forças de atração e repulsão atribuídas às interações de 

van der Waals, as quais possuem tanto componentes polares como dispersivas. É através da 

interação dessas componentes que ocorre a adesão de filmes em substratos. Particularmente, 

quando as componentes polares são maiores do que as dispersivas, ocorre uma maior força de 

adesão entre os materiais (LUGSCHEIDER; BOBZIN, 2001).  

5.2.1.2. Molhabilidade da Superfície 

De acordo com as medidas do ângulo de contato entre um líquido e a amostra é possível 

identificar as características hidrofílicas (θ < 90°) ou hidrofóbicas (θ > 90°) do material em 

análise. A molhabilidade é uma característica que pode ser diretamente relacionada a energia 

de superfície do material. Quanto maior for a energia de superfície de um dado material, maior 

a capacidade deste interagir quimicamente com o líquido utilizado, caracterizando assim a 

superfície hidrofílica (WEN; NOURI, 2015a).  

A molhabilidade de uma superfície pode ditar o sucesso da adesão de filmes finos em diversos 

substratos devido a fatores como a tensão superficial do filme no estado líquido e a energia 

superficial do substrato no estado sólido. A força de ligação entre as duas superfícies é 

determinada pela natureza interativa de ambas, que por sua vez é dependente da molhabilidade 

das fases polar e dispersiva.  A tensão superficial do filme no estado líquido e do substrato é 

responsável por determinar a fixação do revestimento na superfície sólida. Estas informações 

são obtidas através das medidas de ângulo de contato (CHOI et al., 2018). 

Na Tabela 16, é possível verificar os valores de ângulo de contato obtidos em relação às 

amostras de Ti-cp e Ti-30Ta sem recobrimento. 
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Tabela 16: Medidas de ângulo de contato para as amostras lixadas e atacadas quimicamente. 

Ângulo de Contato (°) 

Amostras Sem Recobrimento 

 Lixa Ataque Químico 

Ti-cp 60,1 ± 5,4 79,1 ± 6,5 

Ti-30Ta 63,3 ± 6,7 71,2 ± 4,3 

Observando a tabela, é possível verificar que as superfícies modificadas quimicamente 

apresentaram menor hidrofilicidade quando comparadas às amostras que tiveram sua superfície 

lixada. Esses valores são decorrentes à rugosidade, observadas na Tabela 17, formada na 

superfície das amostras que sofreram ataque químico. No entanto, ambos os substratos possuem 

características adsorsivas, pois o ângulo de contato formado na superfície das amostras 

permanece menor do que 90°.  

5.2.1.3. Rugosidade da Superfície  

Os dados de rugosidade da superfície das amostras de Ti-cp e Ti-30Ta estão organizadas na 

Tabela 17. Diversas pesquisas relacionam a rugosidade da superfície do substrato com a força 

de adesão do filme. Para cada tipo de aplicação de recobrimentos, existe uma faixa de valores 

de rugosidade considerada ótima para aumentar a aderência do filme no substrato 

(GHUMATKAR et al., 2016). A relação entre a rugosidade da superfície e a adesão do 

recobrimento ao substrato refere-se ao aumento da área de superfície; ou seja, a rugosidade 

superficial do substrato controla a interface entre o próprio substrato e o filme depositado, 

melhorando assim a adesão entre ambos (CHOI et al., 2018).  

O valor da rugosidade foi dado por Ra, o qual representa a variação dos picos e vales em relação 

a uma linha imaginária do perfil da superfície, sendo caracterizada pela média dessas variações. 

Esses valores podem ser quantificados utilizando ferramentas de perfis bidimensionais, obtidos 

pelo rugosímetro, e aspectos tridimensionais, obtidos pela técnica de AFM. 

Tabela 17: Rugosidade das Amostras de Ti-cp e Ti-30Ta Sem Recobrimento. 

Rugosidade [µm] 

Amostra Ra  

 Lixamento Ataque Químico 

Ti-cp 0,150 ± 0,05 0,260 ± 0,08 

Ti-30Ta 0,158 ± 0,03 0,206 ± 0,05 
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Através da micrografia da Figura 46, é possível observar a superfície da amostra de Ti-cp em 

relação à rugosidade característica aos tratamentos de superfície submetido. Na Figura 46a, 

referente a amostra que foi atacada quimicamente, observa-se os contornos de grão da superfície 

de Ti-cp (em cinza claro), separando as regiões com diferentes orientações cristalográficas. 

Ainda, é possível observar a presença de rugas circundadas por toda a superfície. A distribuição 

dos elementos que causam aspecto rugoso na amostra pode ser considerada homogênea, apesar 

de haver algumas regiões com uma maior concentração de microcavidades. Este padrão de 

rugosidade, obtida através do ataque químico, é responsável por caracterizar a superfície como 

isotrópica; ou seja, sem que haja orientação preferencial dos sulcos formados.  

Já na Figura 46b, a qual representa a superfície da amostra de Ti-cp lixada, é possível visualizar 

sulcos com orientações paralelas no sentido transversal (destacado pela seta em vermelho), 

caracterizando a superfície como anisotrópica. As ranhuras se apresentam de forma uniforme 

por toda superfície e, ao lado, é possível observar um corte da superfície com aumento de 3000x. 

Na imagem, fica perceptível a formação de vales e picos por toda a extensão da amostra de Ti. 

Neste caso, ocorre orientação preferencial da rugosidade da superfície, o que pode refletir na 

adesão do filme no substrato.  

Fonte: Autor. 

De acordo com a norma C1624-05 da ASTM (2012), os valores de rugosidade para filmes finos 

formados por materiais cerâmicos, com espessura ≤ 30µm, devem apresentar Ra < 0,5µm. Esta 

Figura 46: Micrografia obtida por MEV das superfícies de Ti-cp modificadas. (a) Superfície de Ti atacadas 

quimicamente. (b) Superfície de Ti tratada com lixa; observa-se uma orientação preferencial na diagonal da 

superfície. 
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faixa de valores mantém os padrões definidos pela norma, os quais garantem a adesão do filme 

no substrato. Como visto na Tabela 17, os valores encontrados para a rugosidade de superfície 

de todas as amostras estão de acordo com a norma ASTM, já que o valor encontrado para a 

espessura do filme de P(VDF-TrFE)/BaTiO3 deste trabalho foi de 20µm, o qual também se 

enquadra na norma apresentada acima.  

O estudo de rugosidade de substratos metálicos anterior ao processo de revestimento pode ser 

encontrado nos atrabalhos de  Harun et al. (2017), Uwais et al. (2017), Bartmanski et al. (2017) 

e Biasetto & Elsayed (2017), Kutilek & Miksovsky (2011) e Nebe et al. (2007), os quais 

possuem valores de Ra muito semelhantes aos valores descritos na Tabela 16 para substratos 

de Ti-cp, os quais favoreceram a adesão de filmes na superfície dos mesmos. 

A Figura 47a, mostra a superfície da liga Ti-30Ta submetida a tratamento com ácido, onde 

podem ser observados sulcos distribuídos por toda a extensão da amostra com algumas ranhuras 

em diferentes orientações, provenientes de técnicas de microusinagem da liga. É valido ressaltar 

que o tratamento superficial com ataque químico pode intensificar os defeitos produzidos 

durante a microusinagem. Já a Figura 47b, representa uma micrografia obtida por microscópio 

óptico da superfície da liga Ti-30Ta lixada, com aumento de 100x. Observa-se que as ranhuras 

causadas pela lixa de granulometria 1200 estão alinhadas de forma paralela no sentido 

transversal, caracterizando uma orientação preferencial. 

 Fonte: Autor. 

Figura 47: (a) Micrografia obtida por MEV da liga Ti-30Ta atacada quimicamente; (b) Análise topográfica por 

Microscopia Óptica da liga Ti-30Ta tratada superficialmente por lixa de granulometria #1200. 
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Já na Figura 48, é possível analisar a superfície da liga Ti-30Ta após ataque químico através da 

imagem tridimensional, na qual é possível visualizar as depressões entre os picos, 

caracterizando a rugosidade da superfície. Segundo Bobzin et al. (2018), as superfícies atacadas 

quimicamente sofrem a eliminação de óxidos residuais que melhoram a difusão superficial e a 

nucleação durante a fase de revestimento. 

 Fonte: Autor. 

A vantagem dos tratamentos abrasivos na superfície das amostras está relacionada ao fato de 

que o filme depositado penetra nas irregularidades formadas, aumentando a força de adesão na 

interface do filme e substrato. No entanto, também pode ocorrer a formação de vazios entre o 

substrato e o filme, ocasionados pelo não preenchimento total das microcavidades da superfície, 

o que leva a um baixo contato entre revestimento e superfície (CHOI et al., 2018). Este 

problema pode ser sanado a partir da aplicação de filmes de menor viscosidade, fazendo com 

que o fluído penetre nos vazios.  

Os aspectos topográficos considerados nesse trabalho são essenciais para aumentar a adesão do 

filme no substrato, como visto nos estudos de Wei et al. (2018), Ayu et al. (2017), Jian et al. 

(2017), Karbowniczek et al. (2017), Catauro et al. (2017), Liu et al. (2017), Umeda et al. 

(2017), Ghumatkar et al. (2016), Biasetto et al. (2016), Floroian et al. (2015), Pilliar (2015), 

Jiang et al. (2015), Budhe et al. (2015).  Os tratamentos superficiais realizados nas amostras 

padronizaram a rugosidade das superfícies para posterior comparações. Antes do tratamento de 

Figura 48: Imagem obtida por MEV com simulação AFM da rugosidade da superfície da liga Ti-30Ta após ataque 

químico. Observa-se a superfície bidimensional e tridimensional. 
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superfície implicado nas amostras, as mesmas apresentavam apenas aspectos de usinagem. A 

melhor técnica de tratamento superficial obtida neste trabalho em relação a adesão do filme no 

substrato será discutida mais adiante. 

5.2.1.4. Influência da Temperatura  

O revestimento sofre aumento em sua força de adesão quando as gotículas da solução penetram 

nas cavidades da superfície antes de sua solidificação. Por este motivo, o recobrimento de 

substratos depende do fluxo de fluidos e a transferência de calor durante o impacto das gotículas 

na superfície, a qual é afetada tanto pela rugosidade como pela temperatura do substrato 

(PERSHIN et al., 2003). Por este motivo, além das características de topografia discutidas neste 

capítulo, também foi estudada a influência da temperatura na adesão do filme de P(VDF-

TrFE)/BaTiO3 quando depositado nos substratos de Ti-cp e Ti-30Ta. 

Para estudar o efeito da temperatura na qualidade dos recobrimentos os substratos foram 

submetidos a três temperaturas diferentes: T1 – temperatura ambiente; T2 – temperatura 

correspondente a 100°C ± 10°C e T3 – temperatura correspondente a 150°C ± 10°C, mantidas 

durante todo o procedimento de deposição do filme. Empregando a temperatura de deposição 

na temperatura ambiente, verificou-se que o filme não aderiu à superfície do substrato, como 

observado na Figura 49a. Com o substrato à 100°C, ocorreu a aderência do filme. Porém, após 

um certo intervalo de tempo, o filme depositado pode ser retirado do substrato, indicando assim 

uma pobre aderência no substrato, como visto na Figura 49b. Com o substrato aquecido a 

150°C, o filme depositado permaneceu fixado na superfície das amostras, como visto na Figura 

49c. 

É válido ressaltar que a estabilidade do filme é comprometida quando submetido a temperaturas 

acima de 150°C, já que acima desta temperatura ocorre a fusão do copolímero, e para 

temperaturas acima de 450 ºC ocorre degradação térmica do copolímero, como observado nas 

análises termogravimétrica e calorimetria exploratória diferencial realizadas. Já o titânio passa 

a ser reativo a temperaturas superiores a 600°C, com mudança de fase acima de 800°C 

(BAUER, 2007) e a liga Ti-Ta sofre mudança de fase a partir de 450°C (ZHOU; NIINOMI; 

AKAHORI, 2004c). Deste modo, as características dos materiais não foram alteradas devido 

ao tratamento térmico empregado durante a etapa de recobrimento. 
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Fonte: Autor. 

A primeira camada do filme depositado no substrato é fundamental para o desenvolvimento da 

adesão, pois representa o contato entre a superfície e o revestimento. Com a elevação da 

temperatura do substrato, os átomos do filme se interagem com os átomos do substrato, criando 

uma ligação atômica mais forte do que quando comparado com o substrato em temperatura 

ambiente (RAHMATI et al., 2015).  A temperatura do substrato também influencia na formação 

de gotículas do filme; quando a temperatura do substrato está abaixo de uma temperatura crítica 

– ou seja, temperatura que impede a dessorção do adsorvente na superfície do substrato, as 

gotículas tendem a espirrar e fragmentar (Figura 50a) devido ao impacto no momento da 

deposição. Estas gotículas fragmentadas possuem características indesejadas, como baixa 

adesão, aumento da oxidação da superfície e a formação de poros (TRAN et al., 2011).  

 Com o aquecimento do substrato as gotículas tendem a ser contíguas e em forma de disco, 

como observado na Figura 50b. Este tipo de gotícula, por sua vez, melhora a adesão do 

revestimento, permitindo a obtenção de revestimentos de baixa porosidade e boas propriedades 

de adesão.  Feng et al. (2003) constatou que o aquecimento do substrato de Ti aumentou a 

rugosidade e a energia de superfície das amostras, refletindo assim na melhora da molhabilidade 

das mesmas. Segundo Paredes et al. (2006) o aumento na molhabilidade do substrato de Ti 

utilizado em suas pesquisas influenciou no aumento da adesão do filme. A rugosidade do 

substrato após o aquecimento apresenta maior resistência térmica, aumentando a interação 

térmica do substrato com as gotículas, como visto nos estudos de Matějíček et al. (2013), 

Sampath et al. (1999) e Tran et al. (2011). 

Figura 49: (a)Amostras recobertas a temperatura ambiente (T=25°C ± 10°C). É possível visualizar a falha adesiva 

do filme no substrato. (b) Filme descolado da amostra quando o recobrimento foi realizado em T= 100°C ± 10°C.. 

(c) Filme aderido na superfície das amostras, após aquecimento na temperatura T = 150°C ± 10°C. 
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O aumento de temperatura do substrato durante a aplicação também agiu na evaporação 

imediata do solvente DMF utilizado na síntese do compósito, o qual possui ponto de ebulição 

a uma temperatura de 153°C. Este fato também pode ser considerado como um fator de 

influência na adesão do filme no substrato, pois através da evaporação do DMF, ocorreu a 

solidificação do filme de P(VDF-TrFE)/BaTiO3.  

 

 

 

 

 

 

         Fonte: Adaptado de Tran et al. (2011). 

5.2.2. Adesão do Filme no Substrato – Ensaio de Scratch Test  

O ensaio de Scratch Test ou ensaio de riscamento fornece informações sobre os diferentes 

modos de falha de revestimentos através de um penetrador, onde é aplicada uma força normal 

(N) sobre a superfície da amostra recoberta. A força normal sofre um aumento gradual até que 

ocorra a primeira falha do revestimento. A força que ocasiona essa falha é chamada de força 

normal crítica (LC2), considerada como o principal parâmetro para avaliação da adesão do 

recobrimento no substrato. A posição da fissura de interesse foi observada através de um 

microscópio óptico, a qual foi relacionada com a curva da força normal obtida durante o ensaio, 

fornecendo os valores de LC2 (ASTM C1624-05, 2015; TELES; DE MELLO; DA SILVA, 

2017). 

Como observado na Figura 51b, o recobrimento sofre deformação progressiva à medida que a 

carga do indentador é aumentada. Por este motivo, é possível observar um sulco acompanhado 

por pequenas trincas entre LC1 e LC2 - representado pela distância “d”, indicando que o 

recobrimento suporta as cargas iniciais. A partir da carga LC2, quando a carga crítica é atingida, 

o substrato fica exposto e o filme sofre uma fragmentação de comprimento considerável, se 

estendendo lateralmente até o final do risco feito pelo indentador. Neste ponto, observa-se que 

o filme sofreu um enrugamento, indicando que o indentador foi tensionando o recobrimento até 

Figura 50: Gotículas do filme quando depositadas sobre a superfície. (a) gotículas 

fragmentadas (baixa temperatura) (b) gotícula em forma de disco (aquecimento do substrato). 
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o término da aplicação da carga. A delaminação do recobrimento pode ser explicada devido à 

diferença de textura entre o filme de P(VDF-TrFE)/BaTiO3 e a superfície metálica (BULL; G-

BERASETEGUI, 2006). Este tipo de falha é caracterizada como falha coesiva, a qual ocorre 

devido à tração imposta pelo indentador à medida que este tensiona o  filme fino e frágil 

depositado em um substrato dúctil (QUAZI et al., 2018). 

Fonte: Autor. 

Segundo Kusakabe et al. (2015), a falha coesiva em filmes finos ocorre por compressão, 

ocasionando no enrugamento da película e armazenando energia na superfície. Quando a 

energia liberada pelo indentador é maior do que a energia livre interfacial entre o filme e o 

substrato, ocorre a delaminação e falha do recobrimento. A partir do momento em que o 

indentador provoca a delaminação do revestimento, a carga crítica sofre mudanças abruptas, as 

quais podem ser vistas na curva Força (N) x Deslocamento (mm) da Figura 51a, a qual 

representa o comportamento do recobrimento quanto submetido a uma carga progressiva.  Os 

picos indicam as regiões de falha do revestimento, sendo o pico de maior amplitude a etapa de 

exposição do substrato. 

Através dos resultados obtidos pela curva Força x Deslocamento, os quais estão organizados na 

Tabela 18, a carga crítica para cada amostra e seu tratamento de superfície foi divergente. 

Observando a amostra de Ti-cp atacada quimicamente, o valor de carga crítica encontrado foi 

o menor em relação às demais amostras, demonstrando menor adesão do filme ao substrato se 

comparado com os substratos tratados por lixamento. Já para a liga Ti-30Ta lixada, o valor de 

LC2 foi significativamente mais elevado. Esse valor expressa que o filme se aderiu melhor na 

amostra da liga Ti-30Ta com a superfície lixada, sendo necessário a aplicação de uma carga 

Figura 51: Curva representativa da Força z (N) x Deslocamento (mm) e imagem obtida através de um microscópio 

óptico acoplado ao esclerômetro da amostra de Ti-cp recoberta tratada superficialmente por ataque químico. 
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consideravelmente maior para retirar o filme do substrato quando comparado às outras 

amostras.  Esse resultado já era esperado devido aos cálculos de energia de superfície e 

molhabilidade descritos nas Tabela 15 e Tabela 16, confirmando que quanto maior a energia de 

superfície e hidrofilicidade da amostra, maior é a adesão do filme no substrato.  

Tabela 18: Média da carga crítica Lc e coeficiente de atrito m para as amostras recobertas após o ensaio de 

riscamento. 

                       Carga Crítica LC2 (N) Coeficiente de Atrito m 

Amostras   

 Lixamento 
Ataque 

Químico 
Lixamento Ataque Químico 

Ti 3,57 ± 0,9  2,23 ± 0,3 0,31 0,24 

Ti-30Ta 8,06 ± 0,8 4,36 ± 0,4 0,36 0,33 

Segundo Ramahti et al. (2015), a adesão do filme no substrato de Ti-30Ta pode ter sido superior 

às amostras de Ti-cp, como observado na Figura 52, devido à interação do tântalo com o 

oxigênio, resultando em uma camada de óxido de tântalo na superfície do substrato. Esta 

camada pode ter hidrolisado durante a preparação da amostra, permitindo o aumento de 

adesividade em relação as amostras de Ti-cp, as quais foram preparadas da mesma forma. 

Ainda, após o enrugamento do filme em ambos substratos, percebeu-se que houve o 

desprendimento do filme da interface metálica. Isso significa que, além da falha coesiva, 

também houve falha adesiva do filme depositado, a qual está relacionada a tensão residual que 

atua enfraquecendo as ligações entre o filme e o substrato (YANG; CHANG, 2001). A curva  

Força x Deslocamento se mantém linear porque apesar das falhas ocorridas no filme, o 

indentador não sofreu nenhuma interrupção em seu percurso devido às características 

superficiais. 

 

 

 

 

 

(Espaço intencionalmente deixado em branco). 
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Fonte: Autor. 

Através das Figura 53 e Figura 54, é possível analisar a interface entre o filme de revestimento 

e substrato da liga Ti-30Ta com superfícies tratadas de diferentes formas. A Figura 53a, a qual 

corresponde ao substrato de Ti-30Ta atacado quimicamente, indica que a distribuição da 

camada do filme não foi tão homogênea quando comparado com a Figura 53b, na qual é 

possível observar que a ligação física entre o substrato lixado e o filme foi mais elevada. 

 

 

 

 

 

 

 

 

              Fonte: Autor. 

Já na micrografia representada pela Figura 54a, a qual representa a superfície do substrato de 

Ti-cp atacada quimicamente, observa-se a porção inferior do recobrimento “descolada” da 

Figura 53:  Micrografia obtida por MEV evidenciando o recobrimento e a interface da liga Ti-

30Ta. (a) representa a superfície atacada quimicamente recoberta e (b) a superfície lixada 

recoberta. 

Figura 52: Ensaio de riscamento na amostra de Ti-30Ta com a superfície lixada. Observa-se que o filme teve um 

comportamento melhor quando comparado à curva observada na figura anterior. 
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superfície da amostra. É possível analisar nesta figura o comportamento da primeira camada 

depositada no substrato. A Figura 54b, indica que o substrato lixado foi recoberto de forma 

mais uniforme, o que  propiciou uma melhor aderência ao filme de recobrimento, como 

observado na interface do material. Também é possível visualizar os picos e vales da superfície 

do filme, caracterizando assim a rugosidade superficial da amostra. 

Uma situação semelhante à ocorrida neste estudo foi encontrada no trabalho realizado por Avila 

et al. (2018), onde o filme composto por HAp também se soltou do substrato de Ti-cp após a 

carga crítica ser atingida. Bolbasov et al. (2017) relata a ocorrência de falha coesiva do filme 

de P(VDF-TeFE) em conjunto com a HAp, visto que a cerâmica influencia diminuindo a força 

coesiva e a elongação do filme. O mesmo ocorre em Yang & Chang (2001), porém o substrato 

utilizado foi a liga Ti-6Al-4V. Cheng et al. (2009) obteve resultados melhorados em relação a 

adesão após a adição de Flúor no recobrimento de HAp. 

 

 

 

 

 

 

 
                   

 

 

 

             Fonte: Autor. 

Apesar da falha adesiva ser encontrada nos substratos de Ti-cp e Ti-30Ta com a deposição de 

P(VDF-TrFE)/BaTiO3, métodos para aumentar a adesão de filmes em substratos metálicos vem 

sendo investigadas. A aplicação de camadas de ligantes adequados, como o uso da cola epoxy 

2214-  NMF fabricada pela 3M Scotch-weld pode ser uma solução, como demonstra os estudos 

de Bolbasov et al. (2017). Segundo informações retiradas do guia Schotch-Weld 3M Structural 

Figura 54: Micrografia obtida por MEV evidenciando o recobrimento e a interface da amostra de 

Ti. (a) representa a superfície atacada quimicamente recoberta e (b) a superfície lixada recoberta. 
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Adhesive (2017), essa cola com base em materiais poliméricos promove resistência à altas 

temperaturas e à forças cisalhantes.  

É possível comparar o ensaio de risco às condições de uso de implantes a longo prazo e às 

situações de preparação dos materiais cirúrgicos na área de implantodontia. Como o 

revestimento suportou as cargas iniciais aplicadas pelo indentador, subentende-se que certa 

quantidade de dano poderia ser tolerada em relação ao implante revestido na fase de manuseio 

de peças ou implantação biológica. 

5.3. Caracterização de Superfície da Liga Ti-30Ta Recoberta com 

o Compósito P(VDF-TrFE)/BaTiO3 

5.3.1. Energia de Superfície  

As propriedades de superfície de um implante, como sua topografia e energia de superfície 

melhoram suas características de molhabilidade, refletindo diretamente na aceleração do 

processo de osseointegração devido às interações que ocorrem entre a superfície do implante 

com o meio biológico (WEN; NOURI, 2015b). Segundo Feng et al. (2003), as células possuem 

melhor comportamento biológico quando em contato com superfícies que apresentam alta 

energia, caracterizadas por possuírem a face áspera, com a presença de poros e textura. É valido 

ressaltar que a aderência das células no implante é considerada como excelente quando a 

energia superficial do recobrimento é considerada como maior do que a energia de superfície 

da célula (LAI et al., 2010).  

Essas alterações de superfície são essenciais para biomateriais utilizados em aplicações 

ortopédicas e ortodônticas, pois se assemelham a arquitetura natural do tecido ósseo. Deste 

modo, é possível encadear uma resposta positiva das células osteoblásticas quando em contato 

com a superfície do implante, como observado em Subramani et al. (2017). 

Na Tabela 19 estão os valores calculados de energia de superfície para as amostras recobertas. 

Como as amostras recobertas não possuem diferenças significativas entre as medidas de ângulo 

de contato (como observa-se na Tabela 20), calculou-se a energia de superfície sem considerar 

o tratamento de superfície anterior ao processo de recobrimento. 
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Tabela 19: Energia de superfície das amostras de Ti e Ti-30Ta recobertas 

Energia de Superfície  [mN/m] 

Amostra                          𝜸
𝒔
 

Ti-30Ta + P(VDF-TrFE)/BaTiO3  41,27 

Ti-cp + P(VDF-TrFE)/BaTiO3  40,13 

Analisando os dados da tabela, percebe-se que a energia de superfície das amostras recobertas 

de Ti e Ti-30Ta são muito próximas. Isto ocorre porque o ângulo de contato foi medido em 

relação à superfície do filme de P(VDF-TrFE)/BaTiO3, que é o mesmo para ambas as amostras 

e possuem as mesmas características microestruturais e superficiais, independente do substrato. 

Redey et al. (1999) observaram a adesão de osteoclastos em relação a energia de superfície do 

material. Foi constatado que, para os materiais com energia de superfície correspondente a 44 

mN/m e 58 mN/m houve maior aderência de células do que para a energia de superfície 

correspondente a 9 mN/m. Feng et al. (2003) observou que células osteoblásticas se aderiram 

a superfície do substrato de Ti devido a sua alta energia de superfície, a qual corresponde a 35 

mN/m. Zhao et al. (2005) verificaram em seus estudos que osteoblastos cultivados em 

superfícies de Ti com maior energia aumentam a atividade da fosfatase alcalina e da 

osteocalcina, melhorando assim a mineralização óssea.  

5.3.2. Molhabilidade da Superfície de P(VDF-TrFE)/BaTiO3 

A propriedade de molhabilidade de superfície pode ser considerada como a primeira e mais 

importante característica do estágio inicial da recuperação do tecido biológico em decorrência 

de um material implantado. Essa característica permite o controle da adsorção das proteínas do 

corpo, que reflete diretamente na ancoragem celular superficial ao implante. Por este motivo, a 

molhabilidade é considerada como um dos principais critérios que definem a 

biocompatibilidade de um implante (PAITAL; DAHOTRE, 2009). Deste modo, com o intuito 

de determinar a molhabilidade do filme de P(VDF-TrFE)/BaTiO3, foi realizado o estudo do 

ângulo de contato das amostras recobertas. Os resultados estão expostos na Tabela 20. 

 

 

 

(Espaço intencionalmente deixado em branco). 
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Tabela 20: Ângulo de contato obtido através da deposição de gota de água séssil nas amostras de Ti e Ti-30Ta 

recobertas com o material compósito. 

 Ângulo de Contato [θ] 

Amostras  

 Lixa Ataque Químico 

Ti 78,9 ± 5,8 80,3 ± 5,9 

Ti-30Ta 82,9 ± 5,3 85,1 ± 4,2 

Analisando os dados da tabela, observa-se que tanto as amostras de Ti-cp como as amostras da 

liga Ti-30Ta apresentaram ângulo θ próximos quando comparados entre si, demonstrando que 

o tipo de tratamento de superfície anterior ao processo de recobrimento e a diferença dos 

materiais utilizados como substrato não interferiu nas características hidrofílicas do 

recobrimento de P(VDF-TrFE)/BaTiO3. Em relação à molhabilidade do material recoberto 

verificou-se que a superfície do filme possui características hidrofílicas, com valores menores 

do que 90º - ângulo considerado limite para superfícies hidrofílicas.    

 

Bolbasov et al. (2017) encontrou em seus estudos diversos valores de ângulo de contato para 

cada uma das diferentes composições de P(VDF-TrFE) em seu material. No caso do copolímero 

puro (100%wt), o ângulo de contato encontrado foi 100°. Já para o material sintetizado com 

50%wt do copolímero adicionado à hidroxiapatita (HAp), houve um decaimento do ângulo para 

85°. Em relação ao copolímero P(VDF-TrFE), os valores de ângulo de contato encontrados nos 

estudos de Martins et al. (2016) e Tseng et al. (2013), são muito próximos aos valores obtidos 

do filme de P(VDF-TrFE)/BaTiO3 apresentados na tabela acima. 

 

É importante salientar que o copolímero P(VDF-TrFE) possui natureza hidrofóbica devido a 

eletronegatividade dos átomos de Flúor (BOLBASOV et al., 2017). Deste modo, pode-se dizer 

que o decréscimo do ângulo de contato obtido neste estudo foi resultado da adição da cerâmica 

na matriz polimérica, que reflete na melhora das características hidrofílicas da superfície, como 

também visto em Teixeira et al. (2011).  

Em contrapartida, também foi possível verificar as características adsorsivas do material através 

do comportamento da água deionizada quando em contato com a superfície recoberta num 

período de 60 minutos, como visto na Figura 55. Observa-se que houve um decréscimo do 

ângulo em média de 15° para cada intervalo de tempo medido. Essa análise também pode ser 

vista em Teixeira et al. (2011), onde o ângulo de contato da membrana de P(VDF-
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TrFE)/BaTiO3 decaiu entre  90° - 60° em um intervalo de 5 minutos, indicando que houve 

adsorção da água depositada na superfície. 

 

 

 

 

 

 

 

                              

                            Fonte: Autor. 

Quando um material é implantado no organismo, a rápida adsorção de proteínas existente no 

sangue faz a conexão entre superfície externa com o meio biológico, fazendo uma “tradução” 

das propriedades superficiais do material para que as células possam se integrar ao implante. 

Assim, a camada adsorvida de proteínas é considerada como mediador chave para ancoragem 

celular. A osseointegração, ou seja, interação entre implante-tecido ósseo, depende do contato 

destas proteínas mediadoras para que as células possam se diferenciar e proliferar ao redor do 

implante. Por este motivo, as características adsorsivas do compósito em estudo são essenciais 

para aplicações de implantes ortopédicos e ortodônticos (WILSON et al., 2005).   

Segundo Silva-Bermudez & Rodil (2013) e Gittens et al. (2014), quando em contato com o 

sangue e fluidos biológicos, a superfície hidrofílica promove a adsorção de proteínas de modo 

que a adesão celular seja ampliada. Já superfícies hidrofóbicas, que possuem baixa energia 

superficial, atuam desnaturando as proteínas, o que provoca uma alteração em suas estruturas. 

Essas alterações fazem com que os sítios de ligação celular sejam inacessíveis, resultando em 

uma baixa adesão celular e implicando de forma negativa na biofuncionalidade do implante. 

Figura 55: Análise das características adsorsivas do filme de P(VDF-

TrFE)/BaTiO3 através do ângulo de contato. 
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5.3.3. Rugosidade da Superfície da Liga Ti-30Ta recoberta com o compósito 

P(VDF-TrFE)/BaTiO3 

A presença da rugosidade na superfície de implantes repercute na ligação implante-osso, 

promovendo uma estabilização inicial para que as células ósseas possam se fixar e crescer na 

superfície do implante. Deste modo, o substrato com topografia característica apresenta maior 

área de superfície, promovendo uma maior interação com as proteínas (WEN; NOURI, 2015a).  

A rugosidade do filme depositado nas superfícies de Ti-cp e Ti-30Ta está representada na 

Tabela 21. A Figura 56 representa a topografia do filme; já a rugosidade representada na forma 

tridimensional pode ser vista na Figura 57. 

Tabela 21: Rugosidade do filme depositado sobre os substratos de Ti e Ti-30Ta 

Rugosidade [µm] 

Amostra Ra  

Ti-30Ta + P(VDF-TrFE)/BaTiO3  0,254 ± 0,3 

Ti-cp + P(VDF-TrFE)/BaTiO3 0,240 ± 0,5 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

                 

 

 

 

 

 

 

  

                      Fonte: Autor. 

Figura 56: Micrografia obtida por MEV da topografia do filme de 

P(VDF-TrFE)/BaTiO3 depositado no substrato de Ti-30Ta. 
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Fonte: Autor. 

A rugosidade da superfície de um implante é extremamente importante para a recuperação do 

tecido ósseo devido a sua influência na quantidade de proteínas adsorvidas, além de induzir a 

conformação e orientação adotada pelas proteínas na adsorção. Além disso, a rugosidade 

influencia nas propriedades biomecânicas, como a estabilidade e a distribuição da tensão do 

implante no  meio biológico (DAMIATI et al., 2018). 

Segundo Damiati et al. (2018) e Lee et al. (2018), o valor da rugosidade de uma superfície para 

fixação celular deve ser abaixo de 0,2µm. Este valor é considerado ideal porque impede a 

proliferação de bactérias na superfície, sendo que estas são relativamente maiores do que as 

células ósseas. Deste modo, além das propriedades de superfície, o recobrimento também deve 

ser capaz de inibir o crescimento bacteriano. 

Considerando as medidas obtidas neste estudo, pode-se dizer que estas estão dentro da faixa de 

valores encontrados na literatura, sendo capazes de produzir a ancoragem celular e dificultar a 

adesão de bactérias na superfície do implante.  

 

Figura 57: Imagem obtida por MEV com simulação AFM da superfície de Ti-30Ta recoberta com o filme P(VDF-

TrFE)/BaTiO3. Observa-se uma grande quantidade de picos e vales na imagem tridimensional. 
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5.4. Caracterização Mecânica da Liga Ti-30Ta 

5.4.1. Microdureza Vickers  

Como o material implantado terá contato direto com o tecido biológico, a dureza do material 

utilizado deve estar entre valores aceitáveis para que não ocorra desgaste tanto do tecido em 

contato quanto do próprio material (KONATU, 2013). 

O ensaio de Microdureza Vickers foi realizado com o intuito de verificar se o tratamento 

superficial anterior ao processo de recobrimento interferiu na propriedade do material. Os 

resultados podem ser verificados na Tabela 22. 

Tabela 22: Microdureza Vickers da liga Ti-30Ta tratada superficialmente após aplicação de uma carga 

equivalente a 0,01 kgf . 

Microdureza Vickers [HV 0,01]          Microdureza Vickers [GPa] 

Amostra Lixa Ataque Químico Lixa Ataque Químico 

Ti-30Ta 187,3 134,4 1,84 1,32 

Através das medidas obtidas, percebe-se que o tipo de tratamento de superfície influenciou no 

ensaio de microdureza. A amostra com a superfície lixada possui um valor para microdureza 

consideravelmente maior do que com ataque químico.  

A composição da liga com 30% de Ta faz com que a microestrutura transformada pela fase 

martensita β disperse a fase α na matriz β, melhorando assim as propriedades mecânicas da liga. 

Rocha (2002), após realizar um tratamento térmico a 400°C por 10h em uma liga de Ti-50Ta, 

encontrou um valor próximo ao determinado neste trabalho, correspondendo a 1,089 GPa.  

Relacionando o valor da Microdureza Vickers do osso cortical, a qual possui um valor de 104 

HV (1,02 GPa) segundo Dantas et al. (2017), com a microdureza da liga em estudo, percebe-se 

que o valor obtido para a amostra de Ti-30Ta com superfície atacada quimicamente é a que 

mais se aproxima da microdureza do tecido ósseo. Entretanto, em ambos os valores obtidos 

para a liga Ti-30Ta, constata-se que a dureza obtida é maior, significando que a liga possui 

maior resistência a aplicação de cargas do que o osso. 
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5.4.2. Módulo de Elasticidade 

O módulo de elasticidade é uma propriedade mecânica que define o sucesso de um material 

implantado, considerando o efeito de stress shielding. Os resultados obtidos para as amostras 

Ti-30Ta recobertas e Ti-30Ta sem recobrimento estão representadas na Tabela 23. 

Tabela 23: Módulo de Elasticidade da Liga Ti-30Ta Recobertas e Não Recobertas 

Módulo de Elasticidade E [GPa] 

Material  �̅� 

Ti-30Ta + P(VDF-TrFE)/BaTiO3 55,52 

Ti-30Ta 73,29 

Analisando os dados da tabela, percebe-se que houve uma diminuição do módulo de 

elasticidade em relação a amostra com recobrimento. O comportamento da curva, representada 

pela Figura 58, indica a existência de um platô de estresse, que pode ser atribuído à 

transformação da fase martensita α”, fazendo com que haja uma reorientação desta fase em uma 

tensão específica, diminuindo o módulo de elasticidade da amostra recoberta. Esse 

comportamento também foi visto em Guo et al. (2015), em uma liga binária de Ti-Nb; em 

Ramezannejad et al. (2018), que estudaram a liga Ni-Ti e em Xiong et al. (2016), através dos 

estudos da liga Ti-20Zr-10Nb-4Ta. O platô exibido no comportamento da liga Ti-30Ta indica 

que a mesma possui baixa resistência ao escoamento, influenciando de forma negativa no uso 

da liga como substituto de tecidos duros. Por este motivo, indica-se o uso desta liga como 

aplicação de implantes em áreas que recebem menores tensões mecânicas/cargas cíclicas em 

relação à implantes ortopédicos, como implantes dentários e implantes faciais, por exemplo. 

Relacionando os valores obtidos para o módulo de elasticidade com o módulo do osso cortical, 

o qual possui uma faixa de valores entre 10 – 30 GPa ((ZHOU; NIINOMI; AKAHORI, 2004a), 

observa-se que tanto a liga de Ti-30Ta sem recobrimento assim como a liga Ti-30Ta recoberta, 

apesar de possuírem seu módulo elevado quando comparado ao osso, apresentam valores mais 

compatíveis do que as demais ligas de titânio existentes no mercado. Ainda, a liga recoberta 

com o compósito apresentou um módulo de elasticidade menor do que a liga sem recobrimento, 

melhorando assim a transferência de tensão entre um implante formado pela liga Ti-30Ta 

recoberta, o que favorece o processo de osseointegração.  
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Figura 58: Curvas Tensão x Deformação das Amostras Ti-30Ta sem recobrimento 

e Ti-30Ta recoberta. 
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5.5. Ensaios de Biocompatibilidade  

5.5.1. Análise de Crescimento de Biofilmes  

A presença de micro-organismos patógenos e o desenvolvimento de biofilmes ao redor do 

implante são os principais fatores que desencadeiam respostas pelo organismo, como infecções 

e inflamação do tecido em recuperação (BESINIS et al., 2017). Quando o material é 

implantado, o corpo humano estimula uma série de eventos biológicos, incluindo a disputa de 

bactérias e células hospedeiras que pretendem colonizar a superfície do implante.  Como a 

estrutura celular bacteriana possui grupos funcionais em sua superfície, como fosforil , carboxil 

e amino, por exemplo, a bactéria é capaz de interagir físico-quimicamente com os íons 

existentes na superfície do material implantado e ocasionar inflamações na região do implante 

através da destruição das células sadias do tecido. Consequentemente, é necessário um longo 

período de tratamento com antibiótico, além de realizar de diversos procedimentos cirúrgicos, 

sendo o mais grave dos casos a remoção do implante do organismo (BESINIS et al., 2017; DE 

AVILA et al., 2015; PÉREZ-TANOIRA et al., 2017). 

Geralmente, a infecção bacteriana é resultado da contaminação do sítio cirúrgico ou da área que 

circunda o implante (CUNHA et al., 2016). A formação de biofilmes ocorre quando o meio 

biológico oferece condições favoráveis para que as bactérias se multipliquem no envolto do 

material implantado. Em particular, as cepas bacterianas que circundam o implante possuem 

alta resistência a antibióticos, como no caso das gram-positivas Staphyloccoccus aureus e 

Staphylococcus epidermidis  (DE BREIJ et al., 2016; NUNE et al., 2017; PATEL et al., 2016).  

Por este motivo, buscou-se analisar o crescimento bacteriano na superfície da liga Ti-30Ta 

recoberta com P(VDF-TrFE)/BaTiO3 utilizando cepas de Staphylococcus aureus e 

Staphylococcus epidermidis, sendo que estes tipos de bactérias possuem maior incidência 

quando relacionado às infecções associadas à dispositivos médicos implantáveis.  

O histograma ilustrado na Figura 59 representa a comparação entre os dois tipos de bactérias e 

o comportamento adesivo de ambas, avaliadas tanto na superfície com recobrimento e sem 

recobrimento. Estatisticamente, os valores de UFC (Unidades Formadoras de Colônias) para a 

bactéria do tipo Staphylococcus aureus não apresentou diferenças significativas. Isto significa 

que tanto para a superfície recoberta com o filme de P(VDF-TrFE)/BaTiO3, como para a 

superfície de Ti-30Ta sem recobrimento, o crescimento de colônias foi praticamente o mesmo. 
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Deste modo, o filme não teve papel significativo em relação à redução de formação de biofilmes 

por bactérias. Já em relação à Staphylococcus epidermidis, as amostras recobertas apresentaram 

uma formação de colônias maior quando comparado a S. aureus, indicando que neste caso, o 

filme pode ter proporcionado o crescimento de bactérias na superfície da amostra.  

 

 

 

 

 

 

 

 

      Fonte: Autor. 

Correlacionando a rugosidade com o crescimento de biofilmes, foi relatado por Braem et al. 

(2014) o comportamento das bactérias S. aureus e S. epidermidis  quando em contato com 

superfícies de Ti rugosas e porosas. Os resultados obtidos pelos autores mostraram que os 

biofilmes eram mais intensos nas superfícies com rugosidade Ra na faixa de 5-8µm do que em 

superfícies com rugosidade entre 0,3-0,5µm. Cunha et al. (2016) demonstraram que o 

crescimento bacteriano foi reduzido em superfícies com Ra em torno de 0,3µm, limitando assim 

a formação de biofilmes. A rugosidade obtida neste trabalho corresponde a ≤ 0,2 µm ± 0,05. 

Portanto, pode-se concluir que a rugosidade da liga Ti-30Ta recoberta com o filme P(VDF-

TrFE)/BaTiO3 está dentro de um valor aceitável, reduzindo assim a probabilidade das bactérias 

aderirem e proliferarem na superfície do material. 

Alguns polímeros possuem características de repulsão de proteínas, afetando diretamente nas 

propriedades anti-inscrustantes. Essa característica impede a adesão de certos tipos de bactérias, 

como a Staphylococcus aureus e a Pseudomonas aeruginosa. No entanto, a bactéria do tipo 

Staphylococcus epidermidis, a qual é considerada oportunista, utiliza adesinas não-proteicas, 

como os polissacarídeos e DNA extracelular, as quais não podem ser repelidas pelo filme 

Figura 59: Histograma comparativo das unidades formadoras de colônia (UFC) para as 

bactérias S. aureus e S. epidermidis obtido através do teste T de Student (p<0,05). 
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polimérico. Assim, a S. epidermidis possui maior capacidade para promover sua aderência 

superficial mesmo em materiais recobertos (SKOVDAL et al., 2018; ZENG; OGAKI; 

MEYER, 2015). 

Outro fator importante a ser considerado está associado à natureza hidrofílica do revestimento. 

Como a maioria das espécies de Staphylococcus possuem parede celular hidrofóbica, a adesão 

dessas bactérias pode ser reduzida de acordo com a molhabilidade da superfície, aumentando 

as características hidrofílicas do material. Embora a superfície da liga Ti-30Ta revestida com o 

filme de P(VDF-TrFE)/BaTiO3 seja de natureza hidrofílica, esta propriedade ainda pode ser 

melhorada, diminuindo assim a probabilidade de formação de biofilmes na superfície. 

5.5.2. Análise de Hemocompatibilidade (Hemólise) 

A taxa de hemólise das amostras da liga Ti-30Ta e Ti-30Ta recobertas esá demonstrada na 

Figura 60. A atividade hemolítica é uma propriedade crítica, a qual determina a 

biocompatibilidade do material quando em contato com o sangue. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

     

 

           Fonte: Autor. 

Figura 60: Taxa de hemólise da liga Ti-30Ta sem recobrimento e 

Ti-30Ta com recobrimento analisado estatisticamente através do 

Teste T de Student, com p< 0,05. 
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Os resultados encontrados para ambas as amostras estão abaixo dos índices tabelados, como 

descritos na Tabela 7.  Os valores foram avaliados estatisticamente, considerando p < 0,05, não 

havendo diferenças significativas entre as amostras. Deste modo, foi possível observar que tanto 

a liga de Ti-30Ta como a liga recoberta com o filme P(VDF-TrFE)/BaTiO3 não apresentaram 

atividade hemolítica. Os materiais, quando em contato com o sangue in vitro, não causaram a 

destruição das células sanguíneas, como observado na Figura 61.   

 

 

 

 

 

 

 

 

 

                                      

 

 

                      Fonte: Autor. 

Esse ensaio foi realizado com o intuito de avaliar o comportamento da liga recoberta quando 

em contato com o sangue, já que tanto o P(VDF-TrFE)/BaTiO3 e a liga Ti-30Ta são materiais 

biocompatíveis, como visto em Augustine et al. (2017), Scalize et al. (2016), Rezende et al. 

(2016) e Capellato et al. (2013). 

Como a superfície recoberta é hemocompatível, é válido estudar outras aplicações para o 

P(VDF-TrFE)/BaTiO3, como no caso de scaffolds para crescimento de estruturas biológicas. 

No entanto, somente o ensaio de hemocompatibilidade não atesta a segurança biológica do 

material. Por este motivo, outros ensaios biológicos deverão ser realizados. 

Figura 61: Amostras da liga Ti-30Ta sem recobrimento (G1) e com recobrimento (G2) 

em contato com o sangue. A gotícula de sangue encontrada decantada no fundo do tubo 

de ensaio se encontra em perfeitas condições. 
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6. CONCLUSÃO 

De acordo com os resultados apresentados até aqui é possível obter as seguintes conclusões:  

 A liga recoberta possui potencial quando relacionada às propriedades osteoindutivas e 

osteocondutivas devido a comprovação das fases piezoelétricas realizadas neste estudo; 

 As propriedades de superfície como rugosidade, molhabilidade e energia de superfície 

da liga recoberta indicam potencial para o uso em aplicações biomedicas;  

 A deposição do filme no substrato foi realizada com êxito e se mostrou eficaz, com uma 

distribuição homogênea das partículas na superfície; 

  A adesão do filme no substrato foi máxima nas amostras da liga Ti-30Ta recobertas 

após o tratamento mecânico através do lixamento, apresentando uma carga crítica para 

ocasionar falha no recobrimento superior a 8MPa;  

 Os ensaios de hemocompatibilidade e crescimento de biofilmes confirmam que a liga 

recoberta possui grande aplicabilidade na área de implantes dentários e faciais. 

6.1. Sugestões para trabalhos futuros 

Como sugestões para trabalhos futuros, alguns tópicos devem ser abordados, como: 

 Propor uma adaptação da metodologia associado à adesão do substrato através do uso 

de dispositivos que promovam maior aderência do filme na superfície;  

 Sinterizar o material recoberto apenas com vácuo, com o intuito de melhorar a 

porosidade do filme de recobrimento, porém sem prejudicar suas propriedades 

ferroelétricas; 

 Realizar ensaios biológicos in vitro da liga Ti-30Ta recoberta com P(VDF-

TrFE)/BaTiO3 a fim de analisar o comportamento das células osteoblásticas em contato 

com o material; 

 Realizar ensaios in vivo da liga Ti-30Ta recoberta com P(VDF-TrFE)/BaTiO3 com o 

intuito de avaliar o reparo do tecido ósseo associado ao tempo de recuperação, 

comprovando assim que a piezoeletricidade do material seja capaz de acelerar o 

processo de osseointegração.  
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