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Andrade DP. Biocompatibilidade in vitro em amostras densas e 
porosas de titânio-35nióbio submetidas a tratamento biomimético 
[tese]. São José dos Campos: Faculdade de Odontologia de São José 
dos Campos, UNESP - Univ Estadual Paulista; 2011.

RESUMO

Titânio (Ti) é um dos melhores biomateriais para a confecção de 
implantes cirúrgicos, porém, estudos com novas ligas de Ti e 
variações da topografia visam otimizar os resultados da 
osseointegração. O objetivo deste estudo in vitro foi avaliar a 
biocompatibilidade de amostras densas e porosas da liga titânio-
35nióbio submetidas ou não ao tratamento biomimético, comparadas a 
amostras de Ti puro grau 2. As amostras foram divididas em 6 grupos 
(G): a) G1- Ti denso; b) G2 - Ti poroso; c) G3 – Ti poroso tratado; d) 
G4 - Ti-35Nb denso; e) G5 - Ti-35Nb poroso; f) G6 - Ti-35Nb poroso 
tratado. Células osteogênicas obtidas da calvária de ratos recém-
nascidos foram plaqueadas sobre as amostras e a adesão celular foi 
avaliada após 4 e 24 horas, enquanto a proliferação celular foi 
avaliada em 1, 3, 7 e 10 dias. A viabilidade foi avaliada em 1, 3, 7 e 
10 dias. Para os demais testes as células foram cultivadas por 7, 10 e 
14 dias. Após 14 dias, as culturas foram coradas com vermelho de 
Alizarina S para detecção dos nódulos de mineralização. As amostras 
foram caracterizadas por espectroscopia por dispersão de energia 
(EDS), difração de raio X (DRX), análise metalográfica e de 
rugosidade.  Os dados da análise metalográfica foram submetidos ao 
teste de Kruskal Wallis e os dados das análises celulares foram 
comparados pelos testes Kruskal Wallis, Mann-Whitney e T-Student,
(p<0,05). O EDS demonstrou a presença de íons sódio, fósforo, 
magnésio e cálcio nas amostras tratadas de ambos os grupos. O DRX 
demonstrou a presença dos metais titânio e nióbio na liga teste. A
análise metalográfica demonstrou que as amostras porosas 
apresentavam poros interligados, com morfologia variada e a análise 
pelo rugosímetro demonstrou maior rugosidade das amostras densas 
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da liga. Os testes in vitro mostraram que a liga Ti-35Nb apresenta 
biocompatibilidade semelhante ao Ti puro grau 2. A porosidade não 
interferiu nessa propriedade e, em algumas situações, até melhorou a 
biocompatibilidade da liga. O tratamento biomimético favoreceu a 
maior produção de proteína total e matriz de mineralização em 
amostras da liga em relação ao controle de titânio puro. Concluiu-se 
que a resposta celular foi favorável frente às amostras densas e
porosas da liga de titânio-35nióbio e que o tratamento biomimético 
favorece a formação de matriz mineralizada. A liga titânio-35nióbio 
consagra-se, pois, como um material biocompatível, com potencial 
para ser utilizado em implantes biomédicos.

PALAVRAS-CHAVE: Implantes. Superfície porosa. Osteogênese. 
Cultura de células. Liga titânio-nióbio. Biocompatibilidade. 
Tratamento biomimético.
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Andrade DP. In vitro biocompatibility of dense and porous titanium-
35 niobium specimens submitted to biomimetic treatment [thesis]. São 
José dos Campos: São José dos Campos School of Dentstry, UNESP –
São Paulo State University; 2011.

ABSTRACT

Titanium (Ti) is one of the best biomaterials for surgical implants 
fabrication. Studies with new titanium alloys and varied surface 
topographies seek for improved osseointegration results.  The aim of 
the present in vitro study was to evaluate dense and porous titanium-
35 niobium alloys, submitted or not to biomimetic treatment in 
comparison to degree 2 pure titanium specimens. Specimens were 
divided into 6 groups (G): a) G1 – dense Ti; b) G2 – porous Ti; c) G3 
– treated porous Ti; d) G4 – dense Ti-35Nb; e) G5 – porous Ti-35Nb 
and f) G6 – treated porous Ti-35Nb. Osteogenic cells from newborn 
rats calvarium were plated over the samples and cell adhesion 
assessed after 4 and 24 hours. Cell proliferation and viability were 
assessed at 1, 3, 7 and 10 days. Cells were cultured for 7, 10 and 14 
days for further testings. Cell cultures were stained with Alizarin Red 
S after 14 days for mineralization nodules detection. Specimens were 
characterized by means of Energy Dispersion Spectrophotometry 
(EDS), X-Ray Diffraction (XRD), metallographic and profilometer 
analyses. Metallographic data were submitted to Kruskal Wallis, 
while cell analyses were assessed with Kruskal Wallis, Mann-Whitney 
and T-Student tests (P<0.05). EDS results detected the presence of 
sodium, phosphor, magnesium and calcium ions in treated specimens 
from both groups. XRD showed the presence of titanium and niobium 
for the test alloy. Metallographic analysis revealed interconnected 
pores and varied morphology within the porous specimens. Greater 
rugosity was detected by the profilometer analysis within the dense 
alloy specimens. In vitro tests revealed similar biocompatibility of Ti-
35Nb and degree 2 pure Ti. Porosity did not interfere, but in some 
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scenarios improved alloy biocompatibility. The biomimetic treatment  
favor greater production of protein and mineralization matrix in 
comparison to pure titanium (control). It was concluded the cellular 
response of dense and porous titanium-35 niobium specimens, was 
favorable and the biomimetic treatment favors mineralized matrix 
formation. Titanium-35 niobium alloy render as a biocompatible 
material with great potential for employment in biomedical implants.   

Key-words: Implants. Porous surface. Osteogenesis. Cell culture.
Titanium niobium alloy. Biocompatibility. Tratamento biomimético.
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1 INTRODUÇÃO 

Os implantes têm sido utilizados para substituição de 

órgãos e tecidos perdidos do corpo humano. Nas últimas décadas,

modificações na composição química, forma, tamanho e topografia 

dos implantes ortopédicos e odontológicos vêm sendo desenvolvidas,

com o objetivo de otimizar o processo de osseointegração, 

viabilizando-os como forma ideal de tratamento.

Devido à excelente biocompatibilidade e resistência à

corrosão, o titânio é o biomaterial mais utilizado em aplicações 

biomédicas, em que confiabilidade e elevado desempenho são 

necessários. Entretanto, na prática clínica, ortopédica e dentária, 

observam-se diferenças entre o módulo de elasticidade do implante 

metálico de titânio e do osso, sendo este um inconveniente (Niinomi, 

1998; Song et al., 1999; Dewidar et al., 2006). Ligas de titânio de 

baixo módulo elástico, adequada resistência à corrosão e não tóxicas 

vêm sendo desenvolvidas com a finalidade de se reduzir a diferença 

entre o osso e os biomateriais (Long, Rack, 1998; Niinomi, 1998; 

Niinomi, 2008; Ning et al., 2010). O nióbio, quando adicionado ao 

titânio, possui a propriedade de reduzir o módulo de elasticidade deste 

material, o que permitiria a confecção de implantes com maior vida 

útil, capazes de proporcionar maior conforto ao paciente (Santos et al., 

2008).
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A confecção de porosidades nos implantes constitui 

outra alternativa que visa diminuir a diferença entre o módulo de 

elasticidade do biomaterial e do osso (Bottino et al., 2009; Laheurte et 

al., 2010). Assim, espera-se que a utilização de liga de titânio com 

menor módulo de elasticidade, combinada com a confecção de 

porosidade, leve a um melhor resultado na performance do sistema 

osso-implante (Bhattarai et al., 2008). 

Além disso, modificações químicas na superfície dos

implantes, através de recobrimentos bioativos, têm sido estudadas a 

fim de melhorar a interação osso-implante (Piattelli et al., 1998; 

Zhang et al., 2009). O processo biomimético possibilita a formação de 

recobrimentos de fosfatos de cálcio, como a apatita, sobre a superfície 

dos implantes de titânio, aumentando sua osseocondutividade e 

favorecendo a osseointegração (Zaffe, 2005). Tal processo pode ser 

utilizado em materiais com formas complexas, como por exemplo, 

implantes porosos (Nishiguchi et al. 2001).

Experimentos com culturas celulares permitem estudar 

a biocompatibilidade e interações celulares com a superfície de um

biomaterial. Processos como adesão, espraiamento, proliferação e 

diferenciação de células podem ser investigados por meio dessa 

técnica. A compreensão da interação células - biomateriais é de

fundamental importância para que condições adequadas para se obter 

sucesso de implantes in vivo, possam ser desenvolvidas.

A demanda por estudos que possam melhorar o 

entendimento dos processos de interação células-implante, quando se 

utiliza novas ligas de titânio, com diferentes topografias e tratamentos 
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de superfície é crescente. O presente estudo buscou avaliar a 

biocompatibilidade de uma nova liga de titânio-nióbio (Ti-35Nb) cuja 

principal característica é possuir menor módulo de elasticidade do que 

as ligas tradicionais de titânio. Para reduzir ainda mais seu módulo de 

elasticidade e torná-lo mais próximo ao do osso, confeccionaram-se 

poros e para aumentar sua bioatividade, foi realizado tratamento 

biomimético.
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2 REVISÃO DE LITERATURA

2.1 Osseointegração

Em 1969, Branemark et al., sugeriram que o 

desenvolvimento de um implante com função clínica dependia de uma 

ancoragem direta ao osso, o que ele denominou osseointegração, 

termo que mais tarde sofreria algumas alterações em sua definição. Os 

experimentos realizados em animais no laboratório de Branemark, na 

Universidade de Goteborg indicaram claramente que a ancoragem do 

implante ao osso era possível, esses resultados foram documentados 

por Branemark et al., 1977.

Em 1976, Schroeder na Suíça, foi o primeiro 

pesquisador a demonstrar a osseointegração empregando técnicas para 

cortar cuidadosamente osso não descalcificado e o implante sem 

separação prévia da ancoragem.

Segundo Albrektsson et al. (1981), uma série de fatores 

devem ser controlados simultaneamente para se alcançar a 

osseointegração do implante; 1– Biocompatibilidade; 2– Desenho do 

Implante; 3- Superfície do Implante; 4- Estado do sítio Cirúrgico; 5-

Técnica Cirúrgica para Instalação do Implante; 6- Carga sobre o 

Implante. Portanto iniciou-se uma corrida em busca do material que 
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pudesse substituir o elemento dentário e o osso perdido sem que 

reações adversas e comprometedoras ao indivíduo estivessem 

presentes. Vários materiais têm sido usados para substituir osso, 

dentre eles estão os metais, polímeros, fosfato de cálcio de origem 

natural e sintética, hidroxiapatita sintética, vidros bioativos e outros 

(Deporter et al., 1996; Yang et al, 2000; Deporter et al., 2001).

Listgarten et al. (1991), afirmaram que o objetivo do 

implante é a osseointegração, que pode ser caracterizada por uma 

conexão estrutural e funcional direta entre o osso e a superfície do 

implante. Segundo Schenk e Buser (1998), essa adesão pode ser 

comparada com uma regeneração direta, em que o osso é depositado 

diretamente sobre o tecido de granulação formado na região de 

fratura, sem a formação de um tecido fibroso ou fibrocartilaginoso 

intermediário.

O sítio onde o implante dentário é inserido é 

constituído por um tecido ósseo recoberto por uma mucosa que na 

maioria das vezes é queratinizada. O osso cortical é recoberto pelo 

periósteo, ao mesmo tempo em que envolve o osso esponjoso ou 

trabecular. Para que o implante adquira boas condições de 

cicatrização, o mesmo necessita de boa estabilidade mecânica, que 

pode ser alcançada quando a porção apical e/ou marginal do sítio 

apresenta quantidade suficiente de osso compacto e/ou quando o osso 

esponjoso (trabecular) contribui com uma quantidade suficiente de 

trabéculas (Albrektsson et al., 1981).

Segundo Schenk e Buser (1998), a estrutura do osso 

adjacente ao implante é responsável por modificações na resposta 
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tecidual aos diferentes tipos de implantes dentários, principalmente no 

que diz respeito à estabilidade primária. O osso compacto é o que 

mais contribui para a estabilidade primária, com volume da densidade 

de aproximadamente 80 a 90%.

Durante a colocação do implante no sítio cirúrgico, 

uma “pressão de inserção”, isto é, um mínimo deslocamento de tecido 

ósseo e um íntimo contato é estabelecido entre o implante e a cortical 

óssea avascular nos dois terços marginais do sítio, ocorre também um 

colapso do tecido vascular na região cortical com conseqüente necrose 

em algumas áreas. Por isso ocorre a formação de espaços, porém 

mesmo assim, a estabilidade ainda permanece. Por meio da 

remodelação óssea as áreas avasculares são substituídas por tecido 

ósseo maduro. Em contrapartida, o osso esponjoso que apresenta um 

volume da densidade da matriz óssea de 20 a 25%, contribui pouco 

para a estabilidade primária. Por outro lado, uma grande área da 

superfície do implante fica exposta à medula óssea, na qual existe 

ampla vascularização e muitas células precursoras de osteoblastos 

(Schenk, Buser, 1998). Esse dano aos tecidos duros inicia um 

processo de cicatrização do defeito que por fim permite que o 

implante se torne anquilosado com o osso, isto é, osseointegrado.

Segundo Schenk e Buser (1998), a osseointegração 

desenvolve-se através de três estágios programados. Em princípio é 

depositado tecido ósseo imaturo que se origina do tecido adjacente em 

direção à superfície do implante; a partir do segundo mês inicia-se o 

depósito de tecido ósseo lamelar e dentro de um mês, o estágio de 

remodelação óssea se inicia com eventos simultâneos de reabsorção 
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óssea pelos osteoclastos e de formação pelos osteoblastos. Os eventos 

desse último estágio se mantêm ao longo da vida, sendo importantes 

para longevidade do implante.

2.2 Biomateriais e Biocompatibilidade

Biomateriais são materiais de origem natural ou 

sintética que são usados para orientar, suplementar ou substituir as 

funções dos tecidos vivos e que podem ser classificados como: 

a) Biotolerável: aqueles que não são rejeitados 

quando implantados no tecido vivo, mas são 

envolvidos por uma cápsula fibrosa;

b) Bioinertes: aqueles que permitem o íntimo 

contato com o osso conduzindo a osteogênese;

c) Bioativos: que permitem formação de novo 

osso e a troca de íons com o tecido ósseo.

Os materiais bioinertes e bioativos, uma vez que 

permitem o crescimento ósseo em sua superfície são também 

chamados de osteocondutivos (Sykaras et al., 2000).

Segundo Ilan e Ladd (2003), osteocondutividade é o 

processo pelo qual o material se comporta como um arcabouço onde 

se dá o crescimento ósseo, sem atuar na neoformação óssea. É a 
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propriedade do material de suportar o crescimento do tecido ósseo e o 

desenvolvimento das células osteogenitoras, facilitar e orientar a 

neoformação vascular e a criação de novos sistemas harvesianos para 

ocorrer neoformação óssea. A osseoindução é a habilidade de um 

material estimular ou promover a formação óssea no local do 

implante. É um mecanismo que não só recruta como também induz 

células mesenquimais a se diferenciarem em células osteoblásticas que 

darão origem a neoformação óssea (Ilan, Ladd, 2003). Os biomateriais 

podem ser osteocondutores na presença adicional de agentes como as 

proteínas ósseas morfogênicas e fatores de crescimento (Fujibayashi et 

al., 2004).

A biocompatibilidade dos materiais é evidenciada pelo 

comportamento das células quando em contato com a superfície do 

implante e pela adesão celular a estes. A adesão e o espalhamento 

pertencem à primeira fase da interação célula/material e a qualidade 

desta interação influenciará a capacidade celular de se proliferar e se 

diferenciar quando em contato com o implante (Anselme, 2000).

Segundo Bowers et al. (1992), a osseointegração dos implantes 

dentais depende, em parte, da adesão e espalhamento de células 

semelhantes a osteoblastos na superfície do implante.

O titânio (Ti) é um material que reage com o ar 

(Kasemo, 1983; Boyan et al., 1996; Steinemann, 1998; Scharnweber 

et al., 2002), formando espontaneamente um denso filme de óxido de 

titânio na sua superfície, que é uma importante barreira contra a 

dissolução do metal (Dallant et al., 1987; Steinemann, 1998; 

Scharnweber et al., 2002). A propriedade de oxidação dos implantes 
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de titânio desempenha um papel fundamental na dinâmica do processo 

de osseointegração (Steinemann, 1998; Sul et al., 2001; Feng et al., 

2002; Scharnweber et al., 2002; Sul et al., 2002), uma vez que o seu 

alto grau de biocompatibilidade resulta, em parte, da camada oxidada 

estável e protetora (Machnee et al., 1993; Sista et al., 2011). Além 

disso, essa camada parece também auxiliar na ligação da matriz 

extracelular à superfície do implante (Kasemo, 1983). Segundo 

Kanagaraja et al. (2001), parece que nas superfícies de Ti, a espessura 

da camada de óxido associada à rugosidade da superfície, 

desempenham um importante papel na adesão e proliferação celular 

sobre as superfícies.

2.3 Titânio Poroso Utilizado para Implantes

Estudos têm relatado que a resposta celular e tecidual 

nos implantes não é afetada apenas pela sua propriedade química, mas 

também pela topografia ou rugosidade da superfície dos mesmos 

(Bobyn et al., 1987; Attaia, Fuerstenau, 1988; Bagno, Bello, 2004).

Boyan et al. (1996) e Brunski (1999) afirmaram que quatro 

propriedades das superfícies controlam os eventos na interface osso-

implante: composição, energia, rugosidade e topografia. Logo, existe 

grande interesse dos pesquisadores em modificar a superfície dos 

implantes de titânio, visando melhorar a resposta celular (Deporter et 

al., 1986; Brunski et al., 1999; Aparício et al., 2002).
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Inicialmente os implantes preconizados por Branemark

seguiam a geometria de roscas, a qual permitia interação imediata com 

o osso (Deporter et al., 1986). Atualmente diversas topografias de

implantes têm sido preconizadas e empregadas com o objetivo de 

aumentar a fixação desse osso, embora detalhes da resposta 

osteogênica ainda permaneçam obscuros (Svehla et al., 2000; Zinger 

et al., 2005). Diversos estudos demonstraram aumento da fixação do 

osso ao implante de superfície rugosa ou porosa em comparação à 

amostras de superfície lisa (Bowers et al., 1992; Fergusson, 1999;  

Deporter et al., 2002; Frosch et al., 2002; Frosch et al., 2003;

Vasconcellos et al., 2008a). De acordo com Liu et al. (2004) diversos 

métodos são utilizados para modificação da superfície dos implantes, 

como polimento, usinagem, pulverização, jateamento entre outros. O

objetivo é obter diferentes topografias e rugosidades superficiais,

remover contaminação e melhorar a fixação do material e a resposta 

osteogênica.

Os maiores benefícios do titânio poroso e ligas de 

titânio poroso em comparação com outros biomateriais incluem boa 

resistência mecânica com módulo elástico próximo ao do osso, 

estrutura porosa que permite fixação biológica e boa 

biocompatibilidade (Lopes-Heredia at al., 2008).

A osseointegração obtida com a utilização da 

superfície porosa é dada por meio do crescimento de osso para o 

interior dos poros denominado bone ingrowth (Bobyn et al., 1987; 

Deporter et al., 1990; Cook, Rust-Dawicki, 1995; Deporter et al.,

1996; Deporter et al., 1999; Deporter et al., 2001, Deporter et al., 
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2002) melhorando o embricamento mecânico, a interdigitação do 

tecido ósseo ao implante, evitando sua mobilidade (Steinemann, 

1998). A presença de poros acelera o processo de osseointegração, 

além de aumentar significantemente a área de contato osso-implante 

(Frosch et al., 2002; Frosch et al., 2003). O tempo para fixação 

mecânica neste caso é reduzido assim como o período de imobilização 

da área reabilitada (Kim et al., 2000; Scharnweber et al., 2002).

O tamanho mínimo dos poros necessários para o 

crescimento ósseo deve ser suficiente para evitar a formação de 

tecidos moles entre o implante e o tecido ósseo e a interconectividade 

entre os poros deve permitir a penetração óssea e a sua vascularização. 

Assim sendo, a qualidade do tecido ósseo formado no interior dos 

poros está diretamente relacionada com o tamanho dos poros 

interligados (Boyan et al., 1996; Steinemann, 1998; Brunski et al., 

2000). De acordo com Frosch et al. (2002) células semelhantes a

osteoblastos são capazes de cruzar distâncias de até 600μm, através da 

formação de pontes celulares. Nos poros de 300μm de diâmetro, as 

células cruzam o lúmen por meio de filopodia, formando um padrão 

estrelário no poro.

Segundo Fergusson (1999), o crescimento ósseo pode 

ocorrer dentro de poros bastante pequenos, com 30 micrômetros de 

diâmetro, mas o recomendável é que o diâmetro esteja 

aproximadamente em 100 micrômetros para que um forte 

entrelaçamento entre o implante e o osso com expressivo crescimento 

ósseo possa ocorrer. Pilliar et al. (1991) indicam poros com diâmetro 
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de 50 a 400 micrômetros e Kusakabe et al. (2004) consideram o 

diâmetro adequado dos poros entre 500 e 1000 .

Steinemann (1998) e Guo (2007) afirmaram que um 

material poroso deve ser composto por meso e microporos para 

promover adesão e adsorção de metabólitos biológicos e macroporos 

que permitam acesso para o crescimento ósseo interno e fornecimento 

de nutrientes que possibilitem a regeneração tecidual nas regiões mais 

internas.  Segundo Vasconcellos et al. (2008a) a alta porosidade e a 

presença de poros amplos são propriedades morfológicas importantes 

para a reparação óssea, pois contribuem para a proliferação e 

osseointegração do implante; há ainda uma redução na diferença do 

módulo de elasticidade entre o titânio e o osso, diminuindo o estresse 

na interface.

Em 2010, Vasconcelos et al. avaliaram a reparação 

óssea ao redor de implantes de titânio puro grau 2, poroso e denso, 

confeccionados a partir da metalurgia do pó. Os implantes foram 

inseridos em tíbia de coelhos, e após 4 e 8 semanas os animais foram 

eutanasiados. Os resultados foram obtidos por meio de análise 

histológica, histomorfométrica e pelo ensaio de cisalhamento, 

concluindo-se que os implantes porosos apresentaram maior contato 

na área de interface osso-implante e maior adesão ao osso, 

melhorando a osseointegração.

2.4 Obtenção do Titânio Poroso por Metalurgia do Pó
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A metalurgia do pó é uma técnica utilizada para 

produzir compostos metálicos ou cerâmicos através da produção do pó 

e sua consolidação pela aplicação de pressão e calor em temperaturas 

abaixo do ponto de fusão do constituinte majoritário. A metalurgia do 

pó tem experimentado nos últimos anos um grande desenvolvimento e 

seu futuro, a curto e médio prazo, é muito promissor. Uma das 

grandes vantagens desse processo é poder obter produtos acabados 

com uma homogeneidade e precisão dimensional superiores as 

conseguidas por outras técnicas. Além disso, o fator custo é favorável 

devido principalmente a economia de matérias-primas, energia e 

usinagem (Froes, Eylon, 2000; Wen et al., 2001; Santos, 2006; Santos 

at al, 2008; Vasconcellos et al., 2008a; Vasconcellos et al., 2008b) .

As etapas de processamento de um material metálico, 

por esta técnica, envolvem entre outras, a obtenção e a moagem do pó, 

bem como a conformação do pó por prensagem e posterior

sinterização do mesmo. Os dois tipos básicos de prensagem são a 

uniaxial e a isostática. Na prensagem uniaxial, a compactação do pó se 

realiza em uma matriz rígida, por aplicação de pressão na direção 

axial, através de punções rígidos. Na prensagem isostática, a 

compactação do pó se dá no interior de uma matriz flexível, sobre o 

qual atua um fluido pressurizado. Este procedimento assegura uma 

distribuição homogênea da pressão sobre a superfície da matriz. A 

compactação é uma etapa importantíssima na técnica da Metalurgia do 

Pó, contudo a etapa seguinte, a sinterização, é determinante das 

propriedades do material, uma vez que é através desta que é 

determinada a microestrutura deste (Froes, Eylon, 2000).
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A sinterização é um processo de consolidação por 

queima (na presença ou não de oxigênio), onde as partículas do pó são 

unidas formando agregados de alta resistência mecânica. Isto leva a 

um controle da porosidade da peça e aumento da densificação. Como 

conseqüência, tem-se o controle das propriedades mecânicas das 

peças, o que é muito importante para materiais cuja aplicação exige 

exposição a esforços cíclicos, como na indústria aeronáutica e na 

produção de implantes cirúrgicos (Froes, Eylon, 2000).

Como o titânio puro e suas ligas são geralmente pouco 

dúcteis e por este motivo não podem ser transformados em pó por 

cominuição (moagem), é necessária uma alternativa para reduzir o 

tamanho das partículas do pó. Uma vez que este reage com hidrogênio 

para formar hidretos os quais são frágeis, tornando a cominuição fácil, 

pode-se hidrogenar o metal num processo conhecido como 

Hidretação-Desidretação (Froes, Eylon, 2000). A hidrogenação requer 

equipamentos especiais, uma vez que a reação é extremamente 

exotérmica. Após a hidrogenação o titânio fica fragilizado, facilitando 

o processo de moagem controlada. O pó fragilizado pode ser moído, a 

fim de se selecionar por peneiração as faixas granulométricas com as 

quais se deseja trabalhar. Uma vez obtido o pó, os métodos de 

obtenção do titânio poroso por metalurgia do pó, diferem entre si em 

detalhes de processamento.

Algumas substâncias podem ser usadas na técnica da 

metalurgia do pó como aditivos orgânicos. Bram et al. (2000)

produziram amostras de titânio, ligas de níquel (Ni) e aço inoxidável 

com alta porosidade a partir da utilização do aditivo orgânico de 
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carbamida (uréia). O primeiro passo para a confecção foi selecionar 

partículas esféricas do aditivo orgânico que tivessem diâmetro entre 

0,8mm a 6mm. A quantidade desse elemento variava de acordo com 

porcentagem de porosidade (60, 70 ou 80%) exigida após a 

sinterização.  Em seguida o pó do metal era adicionado ao aditivo 

orgânico e a mistura era compactada em um recipiente cilíndrico em 

uma prensa uniaxial e posteriormente realizava-se a prensagem 

isostática com 166 MPa. O material aditivo orgânico era removido a 

uma temperatura de 200ºC e o processamento era finalizado com 

sinterização de 1200ºC no forno à vácuo. As amostras foram avaliadas 

em microscópio óptico (MO) e microscópio eletrônico de varredura 

(MEV). Os resultados demonstraram taxa de porosidade de 60 a 80% 

e poros com diâmetro que variavam de 0,1 a 2,5mm, com distribuição 

homogênea. Os autores concluíram que a técnica de metalurgia do pó 

produziu porosidade adequada, quando associada a um aditivo 

orgânico (Bram et al., 2000).

Em 2001, Wen et al. utilizaram partículas de carboreto

de hidrogênio amônia e de carbamida como aditivos orgânicos e 

prensagem isostática de 100MPa para confeccionarem com a técnica 

da metalurgia do pó, amostras de titânio (Ti) e magnésio (Mg) com 

de titânio foi de 78% e da amostra de Magnésio (Mg) foi de 50%, 

sendo que ambos resistiram à implantação e à aplicação in vivo.

A metalurgia do pó é uma técnica que permite a 

fabricação de superfícies de formatos complexos, que podem assumir 

características similares ao formato de rede, ou seja, com poros 
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interconectados. Fatores importantes e fundamentais para um bom 

desempenho do implante como o diâmetro, configuração e quantidade 

de poros, podem ser controlados pela técnica de metalurgia do pó

(Bram et al., 2000; Wen et al., 2001; Vasconcellos et al., 2008a,

Vasconcellos et al., 2008b; Vasconcellos et al., 2010). 

2.5 Recobrimento de Superfície de Implantes Metálicos

Por promover a formação precoce de coágulo de 

fibrina e ativação plaquetária (Ducheyne, Cuckler, 1987; Bruijn et al., 

1999), criar um meio tri-dimensional que favorece a formação óssea

(Denissen et al., 2000), aumentar a produção de fatores de 

crescimento relacionados com tecido ósseo (Bowers et al., 1992) e

diminuir a atividade osteoclástica (Cornell, Lane, 1998), a

microtopografia de implantes dentais e ortopédicos pode alterar 

eventos biológicos durante cicatrização.

A topografia da superfície do biomaterial determinará a 

adsorção das biomoléculas e a sua orientação na superfície tem 

conseqüências diretas no recrutamento, adesão, proliferação e 

diferenciação celular (Anselme, 2000; Bowers et al., 1992; Ning et al.,

2010; Sista et al., 2011).

Apesar de ser um material bioinerte, o titânio e suas 

ligas não se aderem quimicamente ao osso, logo não apresentam

biocondutividade como os revestimentos bioativos (fosfato de cálcio, 
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hidroxiapatita- HA), podendo ocorrer formação de tecido fibroso ao 

redor do implante. Dentro deste contexto, torna-se de grande interesse 

o desenvolvimento de metais revestidos com fosfato de cálcio. O 

resultado destes produtos é um arcabouço metálico com boas 

propriedades mecânicas e biocompatibilidade, devido ao substrato 

metálico e ao revestimento, respectivamente (Andrade et al., 2000).

Segundo Kokubo (1996) o objetivo do revestimento 

de fosfato de cálcio nos implantes de titânio é torná-lo bioativo,

associando-se a sua resistência à fratura a um baixo módulo de 

elasticidade.

Liu et al. (2004) afirmaram que os métodos físicos para 

tratamento do titânio e suas ligas, onde não ocorrem reações químicas, 

produzem recobrimento da superfície por meio de energia térmica, 

cinética e elétrica. Entre eles inclui o spray térmico (plasma spray) e 

deposição física de vapor (processo de evaporação e implantação de 

íons). Os métodos químicos incluem reações químicas e/ou 

eletroquímicas entre o substrato e uma solução ácida, alcalina ou 

peróxido de hidrogênio. De acordo com Aparício et al. (2002) e 

Nguyen et al. (2004) a estrutura química da superfície influencia na 

adsorsão de proteínas que promoverão aderência e ativação de células 

osteoprogenitoras.

Andrade et al. (2002) e Wen (2002) afirmaram que 

apesar das desvantagens no controle da composição e estrutura do

fosfato de cálcio formado sobre o metal, o revestimento do plasma 

spray é a mais usada comercialmente. Segundo Zaffe (2005) não há 

uniformidade da espessura da camada depositada e, além disso, não há 
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controle sobre a integridade estrutural e cristalinidade do 

revestimento, o que poderia afetar negativamente a adesão de 

osteoblastos (Baker et al., 2006). 

Yan et al. (1997), Nishiguchi et al. (1999) e Kim et al. 

(2000) demonstraram que a técnica do “plasma spray”, em implantes 

porosos leva à redução do volume disponível do poro para o 

crescimento de tecido ósseo, devido à presença do revestimento; além 

disso, há dificuldade em recobrir materiais com superfícies 

irregulares, resultando na degradação do recobrimento. Por fim, os 

autores mostraram que in vivo a hidroxiapatita se desprende do 

substrato, mesmo no período inicial de implantação, e o tecido fibroso

pode se estender para baixo dessa camada. Nishiguchi et al. (1999)

afirmaram que quando o revestimento de hidroxiapatita está 

completamente degradado, a interface entre o osso e a superfície do 

implante fica instável. Segundo Zaffe (2005), não há uniformidade da 

espessura da camada depositada sobre o metal, além disso, as altas 

temperaturas utilizadas na deposição por plasma spray afetam a 

morfologia e a estrutura cristalina do filme depositado, o que pode 

afetar negativamente a adesão de osteoblastos. Adicionalmente, o 

custo da técnica “plasma spray” é relativamente alto, o que têm levado 

ao seu desuso na prática clínica (Liang et al., 2003; Coelho et al., 

2010).

Svehla et al. (2000), para avaliar a modificação da 

resposta osteogênica em contato com a superfície de titânio, 

compararam amostras porosas, rugosas, lisas e recobertas com 

hidroxiapatita com espessura de 50 m. Os autores implantaram as 
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amostras em tíbia de cabras que foram sacrificadas nos períodos de 4, 

8 e 12 semanas. Os melhores resultados de cicatrização óssea, bem 

como de fixação mecânica, foram encontrados entre os implantes com 

superfície porosa e porosa recoberta com hidroxiapatita.

Com intuito de melhorar a biocompatibilidade dos 

implantes de titânio, além do recobrimento com hidroxiapatia e 

fluorapatita, métodos alternativos como ionização da superfície,

estimulação térmica e alcalina (Nishiguchi et al., 1999) e a deposição 

eletroquímica de fosfato de octacálcio (Habibovic et al., 2004) 

também foram propostos.

2.6 Processo Biomimético 

O tratamento de superfícies dos implantes de titânio 

com a utilização de soluções que contenham diversos íons capazes de 

precipitar heterogeneamente fosfatos de cálcio em substratos 

metálicos é conhecido como processo biomimético (Kokubo et al.,

1996; Nishiguchi et al., 1999; Kim et al., 2000; Baker et al., 2006).

Este tratamento visa obter uma camada de apatita na superfície dos 

implantes de titânio aumentando sua osseocondutividade e trazendo 

benefícios para a osseointegração (Zaffe, 2005).

Kokubo et al. (1996) estudaram um método de 

revestimento biomimético de hidroxiapatita através de Fluido 

Corpóreo Simulado (FCS) para a produção de revestimentos bioativos 
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em implantes metálicos, conhecido como processo biomimético. A

solução de nome FCS proposta por Kokubo et al. (1996) contém 

concentrações de íons semelhantes aos dos fluidos extracelulares sem 

a presença de células ou proteínas. 

Andrade et al. (2000, 2002) afirmaram que o processo 

biomimético de revestimento de hidroxiapatita sobre o titânio baseia-

se na nucleação e crescimento do fosfato de cálcio em FCS a 37°C 

associando-se ainda o pré tratamento térmico-químico da amostra 

metálica para aumentar a adesão química da apatita nucleada e 

crescida na superfície de titânio. Este método estimula o crescimento 

ósseo na superfície de implantes de titânio por meio do revestimento 

do fosfato de cálcio (Machado, 2007; Ohtsuki et al., 2007).

Segundo Habibovic et al. (2004) as vantagens do 

processo biomimético em relação a outros são: as baixas temperaturas 

utilizadas as quais permite a utilização do método em materiais 

sensíveis ao calor, a formação de cristais de apatita semelhantes ao 

osso com alta bioatividade, a boa adesão ao substrato e a possibilidade 

de crescimento do osso dentro e sobre os poros em implantes com 

geometria mais complexa, além da incorporação de fatores 

estimulantes de crescimento ósseo.

O processo de formação de precipitados sólidos a partir 

de FCS possui três etapas: interação química da superfície do implante 

com a solução e formação heterogênea de núcleos de sólido amorfo; 

lenta transformação dos núcleos em apatita cristalina e crescimento do 

cristal de apatita (Attaia, Fuerstenau, 1988).  
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Diversas modificações foram propostas e vários pré-

tratamentos foram usados desde a primeira composição de FCS criada 

por Kokubo et al. (1996) com o objetivo de acelerar o recobrimento de 

hidroxiapatita sobre implantes de titânio e melhorar a bioatividade 

(Forsgren et al., 2007). Chou et al. (2004) conseguiram acelerar o 

processo biomimético clássico de 7-14 dias para 01 dia por meio da 

imersão do substrato em FCS supersaturado (5xFCS).

Segundo Nishiguchi et al. (1999, 2001), o baixo custo 

e efeitos inclusive sobre as irregularidades dos implantes tornam o 

processo biomimético uma técnica superior ao plasma spray. Além 

disso, esses autores notaram que o tratamento não reduz o espaço da 

porosidade disponível ao crescimento ósseo, pois causa pouca 

mudança na morfologia superficial do implante, afetando cerca de 1 

ície. O controle da composição e crescimento do filme de 

apatita por meio de alterações na composição do FCS, a incorporação 

de proteínas sem alteração de suas funções e sem a necessidade do 

tratamento térmico, são outras vantagens desta técnica promissora 

(Habibovic et al., 2004; Ohtsuki et al., 2007).

2.7 Titânio e Nióbio como Materiais Biológicos

Com a finalidade de melhorar as propriedades 

mecânicas e de biocompatibilidade do titânio, alguns elementos 

químicos foram adicionados ao mesmo, formando as ligas de titânio.
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A liga Ti-6Al-4V é a liga mais utilizada até os dias de hoje para 

confecção de implantes (Ning et al., 2010). No entanto, estudos têm 

demonstrado certa toxicidade neurológica associada ao alumínio (mal 

de Alzheimer), e ao vanádio, presentes na liga Ti-6Al-4V. Há 

formação de óxido de vanádio na superfície da liga, que segundo 

algumas pesquisas podem irritar o sistema respiratório, chegando até 

mesmo a comprometer o funcionamento dos pulmões (Kuroda et 

al.,1998; Long et al., 1998). Embora o módulo elástico da liga Ti-6Al-

4V - 110 a 114 GPa - seja muito inferior ao do aço inoxidável como 

ligas de cromo-cobalto ainda é bem mais elevado que o módulo 

elástico do osso - 10 a 35GPa ( Niinomi, 1998; Song et al., 1999;

Dewidar et al., 2006). Segundo Wang et al. (2009) no intuito de 

desenvolverem biomateriais que minimizassem os efeitos adversos 

causados por alguns elementos químicos como alumínio (Al), vanádio 

(V), níquel (Ni), ferro (Fe) e cromo (Cr)  houve aumento em pesquisas 

de ligas de titânio usando metais não-tóxicos como nióbio (Nb), 

zircônio (Zr) e tântalo (Ta) como elementos constituintes da liga. 

Segundo esses pesquisadores novas gerações de ligas porosas que 

combinem alta resistência mecânica e excelente biocompatibilidade 

deveriam ser pesquisadas.

O maior módulo de elasticidade dos implantes 

artificiais pode resultar em uma ineficiência na transferência de carga 

do implante para o osso adjacente, causando o fenômeno chamado 

“escudo de tensão” ou “blindagem” levando a uma potencial 

reabsorção óssea ao redor do implante e eventual falha, logo o 

material para reposição óssea, ou seja, o implante deve ser não 
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somente biocompatível, mas também mecanicamente compatível 

(Sumner et al., 1992; Long, Rack, 1998; Ning et al., 2010). Assim 

sendo, ligas de baixo módulo elástico, resistência à corrosão e nenhum 

potencial tóxico vêm sendo amplamente desenvolvidas desde o início 

dos anos 90 (Long, Rack, 1998; Niinomi, 2008).

Uma das características mais interessantes do titânio 

está associada às transformações alotrópicas. O titânio puro exibe 

estrutura cristalina do tipo hexagonal compacta (hc) até 882,5°C e, em 

tal faixa de temperatura, essa estrutura é denomina

882,5°C o titânio sofre transformação alotrópica e passa a apresentar 

estrutura cúbica de corpo centrado (ccc), conhecida como fase  ,

(Figura 1) (Stephen, Froes, 1988).

Figura 1 – Estrutura cristalina e transformações de fase do titânio puro (Stephen, Froes, 

1988).

O principal objetivo da adição de elementos de liga ao 

titânio está associado à estabilização preferencial das fases 
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meio de tratamentos térmicos ou termomecânicos, podem se obter 

grandes variações microestruturais , alterando-se significativamente as 

propriedades das ligas resultantes. A adição de alguns elementos ao 

titânio puro altera a temperatura e a estabilidade das formas 

alotrópicas desse elemento. 

aumentando a temperatura de transformação alotrópica, enquanto 

transformação (Donachie, 1988).

A temperatura de transformaçã é

conhecida como temperatura “ transus” transus é definida como 

a mais baixa temperatura de equilíbrio na qual todo material é 100 % 

e é de fundamental importância nos processos de deformação e de 

tratamento té transus, o titânio 

constitui-se em + se o material contiver elementos

estabilizadores lado, ele será se não possuir 

. A importância da temperatura transus reside no 

fato de que o processamento e o tratamento térmico das ligas de

titânio são frequentemente realizados a temperaturas acima ou abaixo 

transus (Donachie, 1988). ânio são adequadas 

para trabalho a frio, com alta conformabilidade, endurecem por 

tratamento térmico e são preferidas quando se necessita de resistência 

elevada em temperaturas relativamente baixas. São relativamente 

pouco estáveis a temperaturas acima de 350 °C e frágeis em 

temperaturas criogênicas (Boyer, 1994).

Em 1996, foi desenvolvida a liga Ti-13Zr-13Nb 

(Henriques et al., 2005), com elevada biocompatibilidade, mas, ainda 
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apresentando módulo de elasticidade relativamente alto e, mais tarde, 

a liga Ti-35Nb-7Zr-5Ta que tem módulo de elasticidade relativamente 

baixo (55GPa), no entanto com baixa resistência à tração (Qazi et al., 

2005; Ning et al., 2010 ). Estas ligas utilizam a propriedade do nióbio 

para a redução do módulo de elasticidade e estabilização da fase do 

titânio (Davidson, Kovacs, 1994; Kuroda et al., 1998; Wang, 1996;

Song et al., 1999).

O nióbio é, entre os metais considerados inertes, o 

itânio e quando ligado a este na 

faixa entre 10 e 20 %, em % de peso ou numa faixa alternativa entre 

35 e 50%, produz ligas de baixo módulo de elasticidade (abaixo de 85

GPa) (Davidson, Kovacs, 1994; Khan et al., 1999; Shneider, 2001).

Acredita-se que a estabilização preferencial de uma estrutura cúbica 

de corpo centrado, proporciona uma maior quantidade de planos de 

deslizamento, logo a adição do nióbio, como estabilizador de fase ,

atua decisivamente na redução do módulo de elasticidade (Davidson,

Kovacs, 1994; Kuroda et al., 1996; Wang, 1996).

Santos (2006) obtiveram a liga Ti-35Nb pela mistura 

dos componetes na forma de hidretos, oriundos do processo de 

hidrogenação-desidrogenação e processados pela rota da metalurgia 

do pó, apresentando uma microestrutura bifásica com predominância 

de fase . Foram realizados ensaios de flexão e tração onde se obteve 

valores do módulo elástico na faixa de 80 GPa e da resistência a 

tração de 600MPa, caracterizando a liga como material potencial para 

aplicações biomédicas, onde se requer além das propriedades citadas, 

uma alta biocompatibilidade conseguida pela utilização dos elementos 
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Ti e Nb. Concluíram que o nióbio age para estabilizar a fase e na 

diminuição do módulo de elasticidade alcançando uma redução de, 

aproximadamente, 30% em relação às ligas tradicionais Ti-6Al-4V e 

Ti-6Al-7Nb utilizadas como implantes biomédicos. 

Segundo Xiong et al. (2010) as ligas de TiNb poderiam 

ser mais biocompatíveis, apresentando menor citotoxicidade do que o 

titânio puro e ligas de titânio e níquel, apresentaram melhores efeitos 

anti-corrosivos e mostraram superelasticidade sugerindo que as ligas 

de TiNb poderiam ser biomateriais promissores.

2.8 Processo de Cultura de Células

A biocompatibilidade de um material pode ser avaliada 

através do comportamento das células, quando em contato com este,

especialmente pela adesão celular à sua superfície. A compreensão das 

interações na interface material - células (in vitro) oferece meios para 

que se possam criar condições ideais para o sucesso do implante in 

vivo, assim tão importante como a compreensão das propriedades 

físico-químicas do material é a resposta celular a este (Sista et al., 

2011).  As propriedades da superfície de um material, tais como sua 

composição, rugosidade, topografia e energia de superfície 

desempenham um papel significativo nos processos de adesão, 

proliferação e diferenciação celular (Sista et al., 2011). A primeira 

fase da interação célula/material corresponde à adesão e ao 
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espalhamento celular, sendo que a qualidade das etapas iniciais 

influenciará a proliferação e a diferenciação celular na superfície do 

implante (Anselme, 2000; Bowers et al., 1992; Ning et al., 2010; Sista 

et al., 2011).

Experimentos com culturas celulares providenciam uma 

ferramenta de sucesso para pesquisas, uma vez que as interações 

células e matriz com a superfície do biomaterial podem ser avaliadas 

detalhadamente. Processos tais como adesão, proliferação e 

diferenciação de células, bem como a biossíntese de proteínas podem 

ser investigados. Os modelos de cultura permitem condições mais 

controladas, especialmente em nível celular (Bächle, Ralf, 2004).

Segundo Beloti e Rosa (2005) para se obter cultura de 

células de osteoblastos com características bem definidas, os 

procedimentos experimentais devem ser bem selecionados, pois há 

muitos fatores que podem influenciar a expressão fenotípica de

osteoblastos na cultura como: fonte das células, tempo de cultura e a 

presença de compostos que podem influenciar a proliferação e 

diferenciação celular.

No que tange ao crescimento celular e expressão 

fenotípica durante a diferenciação de osteoblastos observou-se que há 

uma relação direta entre a diminuição da proliferação e a subseqüente 

indução de diferenciação celular em cultura de calvária de ratos 

(Owen et al., 1990; Beloti, Rosa, 2005).

Os osteoblastos são células capazes de produzir a 

fosfatase alcalina, enzima presente em sua superfície externa, local 

onde exerce sua atividade (Mödder, Klosla, 2008). A fosfatase 
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alcalina e o conteúdo de colágeno são importantes marcadores de 

diferenciação osteoblástica (Franco et al, 2009). A relação entre a 

atividade de fosfatase alcalina e produção de matriz mineralizada pôde 

ser observada por alguns autores (Sugawara et al., 2002; Beloti, Rosa, 

2005; Rosa, Beloti, 2005; Hoemann et al., 2009). A maturação e a 

mineralização da matriz extracelular indicam maior diferenciação 

celular, conseqüentemente menor proliferação das células (Rosa, 

Beloti, 2005). Em culturas de células derivadas de calvária a 

mineralização deverá ocorrer em períodos superiores a 2-3 semanas 

(Hoemann et al., 2009).

Estudos demonstram que osteoblastos produzem mais 

osteocalcina, prostaglandina E2 e TGF-ß em superfícies de titânio 

rugoso do que em superfícies lisas, já que a superfície rugosa aumenta 

significantemente a atividade e a proliferação de osteoblastos, além da 

mineralização do tecido (Piattelli et al., 1998). Oliveira e Nanci (2004)

demonstraram que a presença de nanotopografia em amostras de 

titânio promove efeitos biológicos significantes em cultura de células 

osteogênicas, como a super-expressão de osteopontina e sialoproteína 

óssea. A expressão aumentada destas duas proteínas multifuncionais 

pode influenciar a adesão e a migração das células osteoblásticas.  

Wang et al. (2010) avaliaram a citotoxicidade e 

hemocompatibilidade do Ti-Nb (titânio-nióbio), Ti-Nb-Zr (titânio-

nióbio-zircônia) e Ti-Nb-Hf (titânio-nióbio-háfnio) em amostras com 

propriedades de memória de forma (stent vascular, fio ortodôntico) 

utilizando células L-929 de camundongos. Concluíram que tais ligas 

são altamente biocompatíveís e que os materiais testados satisfazem 
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os requisitos de hemocompatibilidade necessários aos implantes 

biomédicos. 

Segundo Xiong et al. (2010) a morfologia dos 

nanomateriais pode afetar suas propriedades físico-químicas e 

biológicas. Esses autores recobriram discos de Ti-26Nb, 

confeccionados pela técnica da metalurgia do pó, com nanopartículas 

de Hidroxiapatita através de processo hidrotérmico. Neste estudo a 

proliferação celular foi maior no grupo de discos cobertos com 

hidroxiapatita. Houve adesão, espraiamento e proliferação celular 

sobre a hidroxiapatita indicando boa bioatividade e 

biocompatibilidade in vitro da nano-hidroxiapatita como 

recobrimentos de ligas de TiNb. Concluíram que a energia de 

superfície foi o parâmetro determinante na proliferação celular e não a 

cristalinidade ou micro-rugosidade da superfície.
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3 PROPOSIÇÃO

O objetivo deste estudo foi avaliar a 

biocompatibilidade in vitro de amostras densas e porosas da liga 

titânio-35nióbio, submetidas ou não ao tratamento biomimético.
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4 MATERIAL E MÉTODOS

Amostras de titânio poroso e densas, confeccionadas

com titânio puro grau 2 e liga de titânio-35nióbio pela técnica da 

metalurgia do pó e amostras porosas com tratamento biomimético 

foram submetidas à cultura de células. O comportamento celular 

baseado na adesão, proliferação e viabilidade celular, no conteúdo de 

proteína total, na atividade de fosfatase alcalina e na quantificação de 

formações nodulares de matriz mineralizada foram analisados. 

Para caracterização das amostras metálicas foram 

realizadas análises metalográficas para a quantificação e avaliação da 

morfologia da porosidade, espectrometria por dispersão de energia –

EDS, difração de raios X – DRX e análise de rugosidade.

Este projeto foi submetido e aprovado pelo Comitê de 

Ética e Pesquisa da Faculdade de Odontologia de São José dos 

Campos – UNESP - Protocolo n° 027/2008-PA/CEP alterado pelo 

ofício n° 012/11-CEP. 

4.1 Confecção das amostras
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Para realização deste estudo amostras densas e porosas, 

na forma de discos de 12mm de diâmetro por 2mm de altura, com a 

liga de titânio-35nióbio – Ti-35Nb (teste) e com titânio puro grau 2 

(controle) foram confeccionadas por meio da técnica da metalurgia do 

pó no Departamento de Ciências e Tecnologia Aeroespacial (DCTA) 

– Divisão de Materiais do Instituto de Aeronáutica e Espaço (IAE) sob 

orientação do pesquisador Professor Doutor Carlos Alberto Alves 

Cairo. 

Os materiais utilizados para a confecção das amostras 

de titânio poroso foram pó de titânio puro grau 2 com tamanho médio 

de partículas de 8 m, obtido pela técnica de 

hidrogenação/desidrogenação (HDH) a partir de finos de esponja de 

titânio e uréia – aditivo orgânico utilizado como espaçador, mantendo 

o espaço entre os grânulos do pó de titânio até o término do 

processamento do material, tornando a amostra porosa. A uréia foi 

triturada e seus grânulos separados numa faixa granulométrica de 177 

a 250 μm pela técnica do peneiramento. Para a confecção do titânio 

denso foi utilizado somente o pó de titânio puro grau 2. Para 

confecção das amostras porosas da liga Ti-35Nb a uréia também foi

utilizada.

As amostras da liga Ti-35Nb foram obtidas pela técnica 

de mistura de pós-elementares, como preconizado por Santos (2006). 

Os pós de titânio e nióbio foram utilizados no estado hidrogenado 

visando ativar a sinterização, pela presença do hidrogênio durante o 

processo, e a redução dos custos, uma vez que a etapa de 

desidrogenação é muito demorada. Foi efetuada, primeiramente, a 
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pesagem dos pós-precursores na estequiometria da liga, em balança 

analítica. O tempo de mistura utilizado foi de 30 minutos em 

misturador mecânico rotativo revestido por placas de titânio e bolas de 

titânio.

O processo de conformação das amostras porosas,

tanto de titânio puro grau 2 quanto da liga Ti-35Nb, foi iniciado pela 

mistura manual destes com a uréia. Em seguida, a mistura de uréia 

com o pó de titânio foi colocado em um misturador Y (Treu S.A. 

4/2L) onde permaneceu girando por 50 minutos até que uma mistura 

homogênea fosse obtida. Logo após, 1g dessa mistura de uréia com o 

pó de titânio foi inserido em uma matriz metálica cilíndrica medindo 

12 mm x 30 mm e o conjunto conduzido para a compactação uniaxial 

com pressão de 70 MPa na prensa uniaxial (Marconi – MA 0981-C) 

seguida pela compactação isostática a frio com pressão de 200MPa em 

prensa isostática (Paul Weber – Type Kip 100e). Previamente à 

sinterização, todas as amostras porosas passaram por um processo de 

raspagem com espátula Lecron (Duflex) para que a uréia fosse exposta 

e logo depois removida em estufa (Fanem- Orion® - Modelo C-HT 

515) a 200 C por 2 horas. A sinterização das amostras de titânio puro 

e da liga Ti-35Nb foi realizada em vácuo de 10-7 toneladas, com taxa 

de aquecimento de 10 C/min com patamar de 1 hora na temperatura 

de 1200 C em forno a vácuo Termal Tecnology, modelo ASTRO 

(Figura 2).
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Figura 2 – Procedimento de confecção das amostras: a) pó de titânio e uréia em grânulos;
b-c) matriz idealizada para confecção das amostras; d) misturador Y; e) prensa uniaxial; 
f) prensa isostática; g) forno à vácuo; h) amostras de titânio.

a b c

d e

f g

h
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Para limpeza, as amostras foram escovadas com escova 

dental macia e detergente neutro, sendo enxaguadas com água 

destilada. Posteriormente, foram submetidas a banhos sucessivos em 

cubas de ultrassom (Cristófoli Biossegurança 2,5L), por 10 minutos, 

na seguinte seqüência: água destilada e detergente enzimático, acetona 

pura e água destilada. 

Foram confeccionadas 390 amostras em forma de 

disco, com 12mm de diâmetro por 2mm de altura, sendo 195 de titânio 

puro e 195 de titânio-35nióbio. Trinta amostras foram submetidas à 

análise metalográfica, espectrometria por energia dispersiva – EDS, 

difração de raios X – DRX e análise da rugosidade. Para os 

procedimentos in vitro, 60 amostras eram de titânio puro denso, 60 de 

titânio puro poroso e 60 de titânio puro poroso submetido a tratamento 

biomimético, 60 de titânio-35nióbio denso, 60 de titânio-35nióbio 

poroso e 60 de titânio-35nióbio poroso submetido a tratamento 

biomimético. 

Sessenta amostras porosas de titânio-35nióbio e 60 de 

titânio puro foram submetidas ao tratamento biomimético de 

superfície. As etapas deste tratamento estão descritas a seguir:

a) tratamento alcalino das amostras, com solução 

de NaOH em autoclave vertical - Fanem (São 

Paulo - SP) a 130°C por 60 minutos. 

b) tratamento térmico em forno tubular EDG 3P-

S-1800 (São Carlos - SP) a 200°C por 60 

minutos;
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c) imersão das amostras em solução de fluido 

corpóreo simulado modificado (FCSm)

(Andrade et al., 2000), trocado a cada 2 dias, 

retirados após período de 14 dias. Após a 

retirada da solução, as amostras foram secas em 

papel filtro mantidas em dessecador para evitar 

contaminação. 

O preparo da solução FCSm foi realizado da seguinte 

maneira. Todo o material foi lavado em água destilada. 

Posteriormente, a solução de HCl foi usada para lavagem, o material 

foi enxaguado por 5 vezes com água deionizada pura e a secagem  

realizada em estufa. Os reagentes (Quadro 1) foram dissolvidos sob 

agitação moderada, utilizando um terço da água deionizada pré-

aquecida a 37°C em estufa. A solução foi agitada por 10 a 15 minutos, 

visando sua homogeneização. Em seguida, realizado o ajuste do pH na 

faixa de 7,5 a 8,0, sendo controlado com a adição de ácido clorídrico.

A aferição do volume final em balão volumétrico foi realizada e após 

esta, o balão foi tampado e a solução homogeneizada por 40 agitações.

A solução foi armazenada em frasco de polietileno, mantido em 

geladeira. 

No quadro 1 estão descritos os constituintes e suas 

quantidades no FCSm proposto por Andrade  et al.(2000).
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Quadro 1 - Constituintes e suas concentrações no FCSm proposto por 
Andrade  et al. 2000

CONSTITUINTES QUANTIDADE (g)

NaCl 7,94

NaHCO3 0,353

NaHPO4.7H2O 0,245

MgCl2.6H2O 0,305

KCl 0,372

CaSO4.2 H2O 0,086

CaCl2 0,200

Vf = 1000mL

                  

                         Finalmente, para os testes in vitro foram constituídos 6 

grupos, contendo 60 amostras cada, conforme descrito a seguir:

a) Grupo 1 – titânio puro denso

     b) Grupo 2 – titânio puro poroso 

     c) Grupo 3 – titânio puro poroso tratado

     d) Grupo 4 – titânio-35nióbio denso

     e) Grupo 5 – titânio-35nióbio poroso 

     f) Grupo 6 – titânio-35nióbio poroso tratado

         

As amostras foram acondicionadas e enviadas para a 

Empresa Brasileira de Radiações Ltda – EMBRARAD onde foram 

submetidas a 20 KGY de radiação para esterilização. Todos os testes 

foram realizados em triplicata e para realização dos mesmos, cinco 

amostras de cada grupo foram utilizadas. 
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4.2 Análise metalográfica 

Cinco amostras de cada grupo foram avaliadas quanto à 

quantidade, área, morfologia e interligação dos poros por meio de 

análise metalográfica. As amostras foram embutidas em baquerite, 

cortadas em disco diamantado, lixadas e polidas em politriz (Pantek –

Polipan 2). Após preparo foi realizada a colagem das amostras na 

plataforma para análise em microscópio eletrônico de varredura –

MEV (Microscópio-Leica. S430i), para a caracterização da 

microtopografia, com aumento de 100x. A morfologia e a interligação 

dos poros foram demonstradas nas imagens obtidas por meio de 

microscopia eletrônica de varredura - MEV (Figura 3). Para análise 

estatística do tamanho e porcentagem em área de poros foram 

realizadas 3 imagens de cada amostra em microscópio óptico 

(Microcópio Zeiss – Axio-Imager/A2m), com aumento de 50x. O 

programa de imagem utilizado foi o Image J (versão Windows 3.0). 

Figura 3 - Microscópio Eletrônico de Varredura – LEICA-S430 i
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4.3 Análise por Espectrometria por Dispersão de Energia (EDS) e 

Difração de Raio X (DRX)

As amostras de titânio denso, titânio poroso e titânio-

35nióbio denso, titânio-35nióbio poroso submetidas ou não ao 

tratamento biomimético foram avaliados por espectrometria por 

dispersão de energia – EDS (Oxford com Detector Modelo – 7059), 

visando determinar as fases cristalinas presentes na superfície das 

amostras. Com o objetivo de determinar os elementos presentes nas 

amostras e a interação entre eles caso esta ocorresse (formação de 

compostos) as amostras de titânio denso, titânio poroso e titânio-

35nióbio denso, titânio-35nióbio poroso não tratadas foram 

submetidas a avalição por difração de raios X – DRX (Phylips 

Panalytical Modelo – X’Pert Pro),

4.4 Análise da Rugosidade Média

Cinco amostras do grupo 1 e 4 (amostras densas) foram 

avaliadas quanto a sua rugosidade média (Ra) de superfície em 

rugosímetro (Taylor-Hobson Modelo - PGI 1000). 

A Ra é o valor médio aritmético de todos os desvios do 

perfil de rugosidade da linha média dentro do comprimento de 
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medição, sendo o valor considerado como a média de rugosidade da 

superfície presente nas amostras densas.

As amostras porosas não foram submetidas ao teste de 

rugosidade de superfície, uma vez que a agulha do aparelho que afere 

o nível de rugosidade poderia ficar presa nos poros podendo ser 

danificada. 

4.5 Procedimento de cultura de células

4.5.1 Isolamento de células da linhagem osteoblástica e 

desenvolvimento de cultura primária osteogênica

Células osteogênicas foram isoladas por digestão 

enzimática seqüencial de fragmentos de calvária de ratos Wistar 

recém-nascidos (2 a 4 dias), com solução de tripsina a 0,25% e 

colagenase tipo II a 0,1% (Gibco, Invitrogen, Carlsbad, CA, EUA), 

como descrito previamente (Oliveira, Nanci, 2004; Oliveira et al., 

2007). As células foram plaqueadas sobre as amostras de titânio 

contidas em placas de poliestireno de 24 poços, na densidade de 

20.000 células/poço. As células plaqueadas foram cultivadas por 

períodos de até 14 dias em Meio Essencial Mínimo, modificação alfa, 

com L-glutamina -MEM, Gibco, Invitrogen) suplementado com 

10% de soro fetal bovino (Gibco, Invitrogen), 7mM de beta-
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ácido 

ascórbico (Sigma) e 50 (Gibco, Invitrogen), à 

temperatura de 37 ºC em atmosfera úmida contendo 5% de CO2. O 

meio de cultura foi trocado a cada três dias e a progressão da cultura 

avaliada por microscopia de fase invertida (Microscópio Carl Zeiss 

Microlimaging GmbH – Axiovert 40C, Germany) em culturas 

crescidas sobre poços de poliestireno contendo apenas células 

cultivadas, isto é, sem as amostras de titânio (Figura 4-5).

                 

                 

Figura 4 - Isolamento de células osteogênicas. a) animais com três dias de vida; b) 
eutanásia por decapitação; c) calvária sendo removida; d) banhos seqüenciais.
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c d
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Figura 5 - Isolamento de células osteogênicas. a) remoção de tecidos moles; b) remoção 
das suturas; c) banho maria sob agitação; d) fragmentação manual das calvárias; e) 
centrifugação; f) filtragem das células osteogênicas para cultura.

a b

c d

e f
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4.5.2 Adesão celular 

Para a avaliação da adesão celular, as células foram

cultivadas por 4h e 24h nas amostras. O meio de cultura foi removido 

e os poços lavados três vezes, com solução salina em tampão fosfato

(PBS) a 37ºC, para remoção de células não aderidas. No período de 4h 

as células aderidas foram enzimaticamente removidas das amostras 

com a utilização de 1mM de ácido etilenodiaminotetracético (EDTA, 

Invitrogen) e 0,25% de tripsina (Gibco, Invitrogen) para contagem das 

células na câmara de Neubauer (Optik Labor) . No período de 24h as 

células aderidas foram removidas como descrito anteriormente para o 

período de 4h, coradas com azul de Tripan 0,4% (Gibco, Invitrogen) e

contadas na câmara de Neubauer em microscópio de fase invertida. Os 

valores obtidos foram expressos em porcentagem do número total de 

células aderidas por poço (Figura 6). 

    

Figura 6 - Adesão celular. a) corante azul de Trypan 0,4%; b) câmara de Neubauer; c) 
microscópio usado para contagem das células na câmara de Neubauer.

b ca
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4.5.3 Proliferação e viabilidade celular

Para a avaliação da proliferação celular, as células 

foram cultivadas nas amostras por períodos de 1, 3, 7 e 10 dias. Em 

cada um desses períodos o meio de cultura foi removido e os poços 

lavados três vezes, com PBS a 37 ºC, para remoção de células não 

aderidas. As células aderidas foram enzimaticamente removidas das 

amostras com a utilização de 1mM de EDTA e 0,25% de tripsina

(Gibco, Invitrogen). As células foram coradas com azul de Tripan 

0,4% e contadas na câmara de Neubauer em microcópio de fase 

invertida. Os valores obtidos para proliferação celular foram expressos 

em número total de células aderidas por poço e a viabilidade celular 

foi expressa em porcentagem do número total de células por poço.

4.5.4 Determinação da viabilidade celular por ensaio colorimétrico-

MTT

Para a avaliação da viabilidade celular, as células 

foram cultivadas nas amostras e avaliadas em três períodos: três, sete e 

10 dias. A análise foi realizada pelo ensaio colorimétrico MTT 

[(brometo de 3-4,5-dimetiltiazol-2-il)-2,5-difeniltetrazoliol] (Sigma),

o qual é um sal que é reduzido por proteinases mitocondriais, ativas 

apenas em células viáveis. Alíquotas de MTT a 5mg/mL em PBS 
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foram preparadas, procedendo-se em seguida à incubação (Incubadora 

Ultrasafe HF 212 UV) das culturas primárias com esta solução a 10% 

em meio de cultura por 4 horas a 37°C, em atmosfera umidificada 

contendo 5% de CO2 e 95% de ar atmosférico. Após esse período, as 

culturas foram lavadas com 1mL de PBS aquecido a 37 ºC. Em 

seguida, o PBS foi removido e adicionado 1mL de solução de 

isopropanol ácido (100mL de isopropanol e 134 L de HCl) em cada 

poço sob agitação (Mesa Agitadora Orbital Solab) por 5 minutos, para 

a solubilização completa do precipitado formado. Alíquotas de 200

foram retiradas dos poços e transferidas para placa de 96 poços para 

medida colorimétrica em espectrofotômetro (Biotek – EL808IU) no 

comprimento de onda 570 nm com correção para 650nm e os dados 

expressos como absorbância (Figura 7).

Figura 7 – Viabilidade Celular. a) sal MTT; b) espectrofotômetro Biotek EL808; c) placa 
de 96 poços contendo as alíquotas para leitura.

ba c
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4.5.5 Conteúdo de proteína total

O conteúdo de proteína total foi calculado após 7, 10 e 

14 dias de cultura, de acordo com o método modificado de Lowry et 

al, 1951. As proteínas foram extraídas de cada poço com lauril sulfato 

de sódio a 0,1%. Após 30 minutos, 1mL da solução de cada poço foi

misturado a 1mL da solução de Lowry (Sigma) e deixado por 20 

minutos à temperatura ambiente. O extrato foi diluído em reagente de 

Folin e Ciocalteau (Sigma) por 30 minutos à temperatura ambiente. A 

seguir, a absorbância foi aferida espectrofotometricamente a 680nm 

em espectrofotômetro (Shimadzu Europa GmbH UV 1203) e o

conteúdo de proteína total foi calculado a partir de uma curva padrão 

determinada a partir de albumina bovina e os valores expressos em 

g/mL (Figura 8).
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Figura 8 - Conteúdo de proteína total. a) poços prenchidos com lauril sulfato de sódio; b) 
tubos de ensaio recebendo reagente de Lowry; c) reagente de Folin e Ciocalteau;
d) tubos de ensaio contendo os reagentes e as alíquotas das amostras; e)
espectrofotômetro (Shimadzu UV-1203).
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4.5.6 Atividade de fosfatase alcalina (ALP) 

A atividade de fosfatase alcalina foi determinada nos 

mesmos lisados utilizados para a avaliação do conteúdo de proteína 

total, por meio da liberação de timolftaleína por hidrólise do substrato 

de timolftaleína monofosfato, utilizando kit comercial (Labtest) de 

acordo com as instruções do fabricante. Inicialmente, 50μL de

timolftaleína monofosfato foram misturados com 0,5mL de tampão 

dietanolamina a 0,3M, pH 10,1, por 2 minutos a 37ºC. À solução foi

então acrescentada alíquota de 50μL dos lisados obtidos de cada poço, 

permanecendo por 10 minutos a 37 ºC. Para o desenvolvimento de 

cor, foram adicionados 2mL de Na2CO3 a 0,09M e NaOH a 0,25M. 

Após 30 minutos, a absorbância foi medida em espectrofotômetro 

(Shimadzu Europa GmbH UV 1203) utilizando comprimento de onda 

de 590nm e a atividade de fosfatase alcalina, calculada seguindo os 

procedimentos de cálculos preconizados na bula do Kit comercial 

(Labtest). Os dados foram expressos como atividade de fosfatase 

alcalina normalizada pelo conteúdo de proteína total, para culturas 

primárias nos tempos de 7, 10 e 14 dias e os valores expressos em 

μmol de timolftaleína/hora/μg de proteína/ml (Figura 9).
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Figura 9 - Atividade de fosfatase alcalina. a) lisados celulares; b) kit comercial Labtest; c) 
tubos de ensaio com reagentes recebendo alíquotas das amostras; d) tubos de ensaio 
contendo os reagentes e as alíquotas das amostras; e) espectrofotômetro para leitura 
das absorbâncias no comprimento de onda de 590 nm.

a

d
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4.5.7 Quantificação de formações nodulares de matriz mineralizada

Após cultura de 14 dias, as culturas primárias crescidas 

sobre as amostras de titânio puro e titânio-35nióbio foram lavadas em 

1mL de solução de Hank’s a 37ºC por duas vezes e fixadas em 2mL 

de álcool 70 por 1h em geladeira. Após 1h o álcool foi retirado e as 

amostras foram lavadas com 1mL PBS gelado por duas vezes. Em 

seguida, o PBS foi retirado e as amostras lavadas com água deionizada 

por duas vezes e coradas com vermelho de Alizarina S a 2% (Sigma), 

pH 4,2, por 15 minutos à temperatura ambiente, para detecção macro e 

microscópica de acúmulos de cálcio. Os espécimes foram 

fotografados com câmera digital (Sony Digital F828, CyberShot, 8.0 

megapixels). A quantificação das formações mineralizadas foi 

realizada de acordo com o método descrito por Gregory et al. (2004). 

Para tanto, 560 ácido acético 10% foi adicionado a cada um dos 

poços contendo as amostras e incubados em temperatura ambiente, 

sob agitação, durante 30 minutos. Após este período, cada uma das 

amostras foi raspada com auxílio de uma ponteira, para a remoção de 

maior quantidade de corante. Todo conteúdo de cada um dos poços foi 

transferido para microtubos de centrífuga de 1,5 mL, e agitados em 

vórtex (Vertex QL – 901) por 30 segundos. Os microtubos foram 

levados ao banho-maria (Banho Metabólico Dubnoff – MA- 095/CF)

e aquecidos por 10 minutos, a 85 ºC sendo posteriormente, 

transferidos a um becker com gelo por 5 minutos. A seguir foram 

centrifugados (Centrífuga Labnet– HERMLE Z 300K, NJ, USA) por 
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20 minutos e 1 foram transferidos para placa de 

96 poços. Neste foram acrescidos 4 óxido de amônia a 

10%, para neutralização do ácido, a leitura foi realizada em 

espectrofotômetro (Biotek – EL808IU), sob o comprimento de onda 

de 405nm (Figura 10-11).

Figura 10 - Quantificação de formações nodulares e matriz mineralizada. a) sal de 
Hank’s; b) corante vermelho Alizarina S; c) formações nodulares coradas com vermelho 
Alizarina S; d) reagentes hidróxido de amônia e ácido acético.
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Figura 11 - Quantificação de formações nodulares e matriz mineralizada. a) centrífuga 
Labnet– HERMLE Z 300K, NJ, USA; b) espectrofotômetro (para leitura das absorbâncias 
no comprimento de onda de 405 nm.

4.6 Método de análise dos resultados

Para análise metalográfica foram obtidos três cortes de 

cada uma das cinco amostras de cada grupo para avaliação do

tamanho e porcentagem em área de poros presentes nestas amostras,

utilizando o programa de imagens Image J.  Os dados obtidos foram

submetidos ao teste estatístico não paramétrico Kruskal-Wallis e com 

nível de significância de 5%.

Para análise dos dados da cultura de células foram 

utilizados testes estatísticos não paramétricos, pois condições para

utilização de testes paramétricos como a normalidade, não foram 

encontradas neste conjunto de dados. Ambos os testes foram definidos

com um nível de significância de 5%. Logo, todos os intervalos de 

confiança, apresentados ao longo do trabalho, foram construídos com 

ba
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95% de confiança estatística. O número de amostras (n=15) refere-se a 

três culturas primárias distintas para cada avaliação.

Os dados foram analisados inicialmente de forma 

descritiva. Para estabelecer comparações entre os grupos 

experimentais em cada um dos períodos de avaliação foi utilizado o 

teste estatístico não paramétrico de Kruskal-Wallis. Entretanto, para 

que se pudesse determinar com precisão entre quais grupos ocorreu a 

diferença o teste estatístico utilizado foi o teste de Mann-Whitney. 

Para calcular a variação da porcentagem de células aderidas, no teste 

de adesão celular, utilizou-se ainda, o teste de T-Student para 

comparar os tempos de 4 e 24 horas em cada grupo, pois comparamos 

as médias em relação ao um parâmetro fixo, ou seja, em relação a 

100%.
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5. RESULTADOS

5.1 Análise metalográfica 

Na análise metalográfica, realizada por microscopia 

eletrônica de varredura (MEV), pôde-se observar que as amostras de

titânio e titânio-35nióbio exibiam superfície porosa com poros 

apresentando área e formatos variados. As amostras demonstram dois

diferentes tamanhos de poros: os microporos e os macroporos. Os 

microporos eram pequenos e isolados, oriundos da porosidade residual 

do processo de sinterização, enquanto que os macroporos eram abertos 

e interligados, oriundos da porosidade confeccionada pela adição da 

fase orgânica (uréia). Esta interligação entre os poros é a responsável 

pelo crescimento ósseo para o interior dos poros mais centrais (Figura 

12 e 13). 
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Figura 12 – Fotomicrografia de MEV com aumento de 100X da superfície das amostras
porosa Grupo 2: (*) microporos e ( )macroporos.

Figura 13 – Fotomicrografia de MEV com aumento de 100X da superfície das amostras
porosas Grupo 5: (*) microporos e ( )macroporos. 

*

*
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Nas amostras do Grupo 1 e Grupo 4 (amostras densas)

foram observados apenas os microporos, pequenos e isolados, 

oriundos da porosidade residual do processo de sinterização (Figura 

14).

                              

Figura 14 - Fotomicrografia de MEV com aumento de 100X da superfície das 
amostras densas: a) amostra densa Grupo 1; b) amostra densa Grupo 4. (*)
microporos isolados.

Na análise da superfície interna das amostras em 

microscópio óptico (MO) foi possível observar a presença de grande 

quantidade de poros e a interligação entre os mesmos tanto nas 

amostras de titânio puro quanto nas de titânio-35nióbio (Figura 15 e 

16).

*

*
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Figura 15 – Fotomicrografia de microscópio óptico da superfície interna das amostras do 
Grupo 2 (aumento de 50x). poros(*).

Figura 16 – Fotomicrografia de microscópio óptico da superfície interna das amostras do 
Grupo 5 (aumento de 50x). poros(*).

*

*
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5.1.1 Análise estatística dos dados metalográficos

Os dados obtidos da análise metalográfica das três 

secções das 5 amostras de cada grupo, foram avaliadas por meio do 

programa de computador Image J (versão Windows 3.0) para a

realização do cálculo do tamanho dos poros ( m2) e porcentagem em 

área de poros.

Os dois grupos submetidos à análise estatística foram 

os Grupos 2 e 5 sendo que os Grupos 3 e 6 apresentam 

respectivamente as mesmas condições de porosidade, porém 

adicionados do tratamento biomimético. Os Grupos 1 e 4 não foram 

submetidos a estatística porque são amostras densas, isto é, não 

apresentam porosidade.

As amostras do Grupo 2 – titânio puro porosa com 

40% de uréia apresentavam poros de tamanho médio de 150,09 m2 e 

porcentagem em área de poros de 70,5% o mesmo ocorreu com o 

Grupo 3 enquanto as amostras do Grupo 5 – titânio-35nióbio porosa 

com 40% de uréia apresentavam poros de tamanho médio de 

138,99 m2 e porcentagem em área de poros de 61,73 % o mesmo 

ocorreu com o Grupo 6. As estatísticas descritivas das áreas

representativas dos poros estão descritas nas tabelas 1 e 2.
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Tabela 1 - Média (±desvio padrão) e mediana dos dados do tamanho 
de poros ( m2) obtidos nas 5 amostras de cada grupo de porosidade

Amostra N* Média ( m2)
Desvio 

padrão
Mediana

Grupo 2 5 150,09 ± 18,14 155,25

Grupo 5 5 138,99 ± 35,21 139,79

* número de amostras

Tabela 2 Média (±desvio padrão) e mediana dos dados da 
porcentagem em área de poros obtidos nas 5 amostras de cada grupo
de porosidade

Amostra N* Média (%)
Desvio 

padrão
Mediana

Grupo 2 5 70,5 ± 5,92 71,1

Grupo 5 5 61,73 ± 3,05 62,5

* número de amostras

      

Para melhor interpretação dos dados metalográficos 

nos dois tipos de amostras porosas, foi utilizado o teste estatístico não 

paramétrico de Kruskal-Wallis, que mostrou que não houve diferença 

estatística entre os grupos 2 e 5 em relação ao tamanho dos poros    

(kw = 0,2308; gl = 1; p = 0,6533). Em relação à porcentagem de poros 

o teste indicou que houve diferença estatística entre dois grupos       

(kw = 6,564; gl = 1; p = 0,0032). 
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5.2 Análise por Espectrometria por Dispersão de Energia - EDS  

As amostras dos Grupos 1 e 2 (Figura 17 e 18) quando 

avaliadas por EDS exibiram apenas o titânio como elemento principal, 

as amostras dos Grupos 4 e 5 (Figura 20 e 21) exibiram o titânio e 

nióbio como elementos principais. Enquanto as amostras do Grupo 3

submetidas ao tratamento biomimético quando avaliadas por EDS 

exibiram taxas de cálcio, fósforo, magnésio, cloro, sódio e titânio e as 

amostras do Grupo 6 submetidas ao mesmo tratamento demonstraram 

taxas de cálcio, fósforo, magnésio, cloro, sódio, titânio e o nióbio

como elementos presentes (Figura 19 e 22).

Figura 17 - Gráfico do EDS da amostra do Grupo 1.
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Figura 18 - Gráfico do EDS da amostra do Grupo 2 .

Figura 19 - Gráfico do EDS da amostra do Grupo 3 submetida ao tratamento            
biomimético. 

Figura 20 - Gráfico do EDS da amostra do Grupo 4.
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Figura 21 - Gráfico do EDS da amostra do Grupo 5.

Figura 22 - Gráfico do EDS da amostra do Grupo 6 submetida ao tratamento 
biomimético.

5.3 Análise por Difração de Raio X - DRX

As amostras dos Grupos 1, 2, 4 e 5  foram submetidas

a análise por difração de raio X para identificação dos elementos 

presentes.
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Na análise da amostra do Grupo 1 observou-se a 

presença de picos do metal titânio como elemento principal (Figura 

23), na análise da amostra do Grupo 2 verificou-se picos de titânio e 

nitreto de titânio como elementos principais (Figura 24). 

Figura 23 – Gráfico da DRX da amostra do Grupo 1.
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Figura 24 – Gráfico da DRX da amostra do Grupo 2.

Na análise da amostra do Grupo 4 (figura 25) 

observou-se a presença de picos do metal titânio e nióbio como 

elementos principais. A figura 26 correspondente a análise da amostra 

do Grupo 5 apresentou picos de titânio, nióbio e nitreto de titânio 

como elementos principais.
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Figura 25 – Gráfico da DRX da amostra do Grupo 4.

Figura 26 – Gráfico da DRX da amostra do Grupo 5.



85

5.4 Análise da rugosidade média

As amostras do Grupo 1 apresentaram valor médio de 

rugosidade de 0,9930 m. As amostras do Grupo 4 apresentaram valor 

médio de rugosidade de 3,4330 m.

Para interpretação dos dados da rugosidade média nos 

dois grupos de amostras densas, foi utilizado o teste estatístico não 

paramétrico de Kruskal-Wallis, que indicou diferença estatística na 

rugosidade entre os dois grupos (kw =  14,2857  ; gl = 1 ; p = 0,0000).

Tabela 3 – Valores ( m) dos dados da rugosidade média (Ra) nas 
amostras dos grupos 1 e 4

Amostra N* Média Ra( m)
Desvio 

padrão
Mediana

Grupo 1 5 0,9930 ± 0,1901 0,9750

Grupo 4 5 3,4330 ± 0,6640 3,2850
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5.5 Adesão celular

Para a adesão celular foi calculada a porcentagem de 

células aderidas em relação ao número inicial de células plaqueadas 

(20.000 células/poço). Notou-se que em todos os grupos o percentual 

aumentou do momento 4h para 24h, sendo que a maior adesão ocorreu 

no grupo 1 onde a porcentagem foi de 20,8 % para 91,7 % do total de 

20.000 células iniciais (Figura 27 e Tabela 4). Observou-se que em 

todos os grupos foi encontrada diferença estatística entre os momentos 

de 4 e 24 horas para a adesão celular.

Adesão Celular

20,8% 21,1%
16,4% 18,3%

23,3%
20,0%

91,7%

81,1% 79,4% 79,4%

65,0%
58,9%

0%

10%

20%

30%

40%

50%

60%

70%

80%

90%

100%

G1 G2 G3 G4 G5 G6

4 horas 24 horas

Figura 27 - Gráfico representativo da adesão celular em porcentagem de osteoblastos 
aderidos de cada grupo experimental nos períodos de 4h e 24h.
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Tabela 4 - Média e desvio padrão da adesão celular em porcentagem 
de osteoblastos de cada grupo experimental nos vários períodos. Teste 
estatístico de T-Student (p

Adesão Celular Média Mediana Desvio 
Padrão p-valor

G1 4 horas 20,8% 20,8% 5,2% <0,001*
24 horas 91,7% 91,7% 27,8%

G2 4 horas 21,1% 20,8% 8,4% <0,001*
24 horas 81,1% 66,7% 35,3%

G3 4 horas 16,4% 16,7% 5,8% <0,001*
24 horas 79,4% 75,0% 35,5%

G4 4 horas 18,3% 16,7% 9,0% <0,001*
24 horas 79,4% 75,0% 43,5%

G5 4 horas 23,3% 20,8% 11,2% <0,001*
24 horas 65,0% 58,3% 26,2%

G6 4 horas 20,0% 20,8% 7,7% <0,001*
24 horas 58,9% 58,3% 27,9%

*Diferença estatisticamente significante

Na comparação dos p-valores dos dados de adesão 

celular observou-se diferença estatística significante entre o grupo 1 

em relação aos grupos 5 e 6 no período de 24 horas (Tabela 5).

Tabela 5 – Valores de p para adesão celular entre os grupos 
experimentais em cada período. Teste estatístico Mann-Whitney 
(p

G1 G2 G3 G4 G5

4 horas

G2 0,966
G3 0,052 0,152
G4 0,246 0,363 0,735
G5 0,833 0,690 0,118 0,230
G6 0,673 0,719 0,281 0,525 0,488

24 horas

G2 0,235
G3 0,138 0,884
G4 0,134 0,851 0,646
G5 0,016* 0,168 0,161 0,359
G6 0,005* 0,182 0,201 0,359 0,802

*Diferença estatisticamente significante
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5.6 Proliferação e Viabilidade celular

Verificou-se que a proliferação celular aumentou 

gradativamente com o tempo em todos os grupos experimentais e o 

período que promoveu maior proliferação foi 10 dias (Figura 28). Na 

tabela 6 pode-se observar que com exceção do período de 1 dia, houve 

diferença estatisticamente significante entre os grupos experimentais 

nos demais períodos.

Figura 28 - Gráfico representativo da proliferação celular de osteoblastos em número de 
células x 104 / poço de cada grupo experimental nos vários períodos.



89

Tabela 6 - Média e desvio padrão da proliferação celular de 
osteoblastos em número de células x 104 / poço entre os grupos 
experimentais em cada período. Teste estatístico Kruskal-Wallis 
(p

Proliferação Celular Média Mediana Desvio 
Padrão p-valor

1 dia

G1 1,83 1,83 0,56

0,083

G2 1,62 1,33 0,71
G3 1,59 1,50 0,71
G4 1,59 1,50 0,87
G5 1,30 1,17 0,52
G6 1,18 1,17 0,56

3 dias

G1 2,17 2,00 0,97

<0,001*

G2 2,06 1,83 1,02
G3 1,21 1,33 0,59
G4 1,37 1,17 0,52
G5 1,57 1,67 0,66
G6 0,76 0,67 0,31

7 dias

G1 16,01 13,33 6,60

<0,001*

G2 13,41 12,33 5,36
G3 6,37 7,67 3,66
G4 14,40 15,17 2,69
G5 11,73 10,00 4,88
G6 3,83 2,33 3,31

10 dias

G1 26,53 27,83 7,89

<0,001*

G2 13,31 12,17 4,71
G3 7,37 5,67 4,89
G4 21,64 19,17 6,05
G5 11,83 12,33 4,14
G6 8,11 8,00 5,06

*Diferença estatisticamente significante

Analisando-se as médias e os p-valores dos grupos 

experimentais foi possível verificar que aos 10 dias o grupo 1 

apresentou a maior média de proliferação celular sendo diferente 

estatisticamente de todos os demais grupos experimentais seguido do 

grupo 4 (Tabela 7).



90

Tabela 7 – Valores da média e p- valores para proliferação celular de 
osteoblastos em número de células x 104 / poço entre os grupos 
experimentais em cada período. Teste estatístico Kruskal-Wallis 
(p -Whitney (p

Proliferação Celular Média
(Kw)

Desvio 
Padrão
(Kw)

Diferença 
Estatística 

(MW-p

1 dia

G1 1,83 0,56 G5-G6
G2 1,62 0,71 -
G3 1,59 0,71 -
G4 1,59 0,87 -
G5 1,30 0,52 G1
G6 1,18 0,56 G1

3 dias

G1 2,17 0,97 G3-G4-G6
G2 2,06 1,02 G3-G6
G5 1,57 0,66 G6
G4 1,37 0,52 G1-G6
G3 1,21 0,59 G1-G2-G6
G6 0,76 0,31 G1-G2-G3-G4-G5

7 dias

G1 16,01 6,60 G3-G5-G6
G4 14,40 2,69 G3-G5-G6
G2 13,41 5,36 G3-G6
G5 11,73 4,88 G1-G3-G4-G6
G3 6,37 3,66 G1-G2-G4-G5
G6 3,83 3,31 G1-G2-G4-G5

10 dias

G1 26,53 7,89 G2-G3-G4-G5-G6
G4 21,64 6,05 G1-G2-G3-G5-G6
G2 13,31 4,71 G1-G3-G4-G6
G5 11,83 4,14 G1-G3-G4-G6
G6 8,11 5,06 G1-G2-G4-G5
G3 7,37 4,89 G1-G2-G4-G5

Na tabela 8 de valores de p é possível verificar se 

houve diferença entre os grupos e em qual período essa diferença 

ocorreu. 
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Tabela 8 – Valores de p para proliferação celular de osteoblastos em
número de células x 104 / poço entre os grupos experimentais em cada 
período. Teste estatístico Mann-Whitney (p

Proliferação 
Celular G1 G2 G3 G4 G5

1 dia

G2 0,235
G3 0,138 0,884
G4 0,134 0,851 0,646
G5 0,016* 0,168 0,161 0,359
G6 0,005* 0,182 0,201 0,359 0,802

3 dias

G2 0,618
G3 0,008* 0,028*
G4 0,019* 0,070 0,380
G5 0,080 0,219 0,189 0,427
G6 <0,001* <0,001* 0,026* 0,001* <0,001*

7 dias

G2 0,372
G3 <0,001* 0,001*
G4 0,852 0,395 <0,001*
G5 0,042* 0,184 0,001* 0,024*
G6 <0,001* <0,001* 0,071 <0,001* <0,001*

10 dias

G2 <0,001*
G3 <0,001* 0,003*
G4 0,034* <0,001* <0,001*
G5 <0,001* 0,442 0,014* <0,001*
G6 <0,001* 0,019* 0,663 <0,001* 0,044*

*Diferença estatisticamente significante

Na análise intragrupo da proliferação celular de cada 

grupo experimental ao longo do tempo foi constatado que em todos os 

grupos experimentais houve aumento na proliferação celular (Tabela 

9).
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Tabela 9 - Média e desvio padrão da proliferação celular de 
osteoblastos em número de células x 104 / poço de cada grupo 
experimental ao longo dos vários períodos. Teste estatístico Kruskal-
Wallis (p

Proliferação Celular Média Mediana Desvio 
Padrão p-valor

Grupo 1 <0,001*
1 dia 1,83 1,83 0,56
3 dias 2,17 2,00 0,97
7 dias 16,01 13,33 6,60
10 dias 26,53 27,83 7,89

Grupo 2 <0,001*
1 dia 1,62 1,33 0,71
3 dias 2,06 1,83 1,02
7 dias 13,41 12,33 5,36
10 dias 13,31 12,17 4,71

Grupo 3 <0,001*
1 dia 1,59 1,50 0,71
3 dias 1,21 1,33 0,59
7 dias 6,37 7,67 3,66
10 dias 7,37 5,67 4,89

Grupo 4 <0,001*
1dia 1,59 1,50 0,87

3 dias 1,37 1,17 0,52
7 dias 14,40 15,17 2,69
10 dias 21,64 19,17 6,05

Grupo 5 <0,001*
1dia 1,30 1,17 0,52

3 dias 1,57 1,67 0,66
7 dias 11,73 10,00 4,88
10 dias 11,83 12,33 4,14

Grupo 6 <0,001*
1 dia 1,18 1,17 0,56
3 dias 0,76 0,67 0,31
7 dias 3,83 2,33 3,31
10 dias 8,11 8,00 5,06

*Diferença estatisticamente significante
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Verificando-se os p-valores da tabela 10 observou-se 

que nos grupos 1, 4 e 6 existe diferença estatística significante aos 10 

dias em relação aos períodos 1, 3 e 7 dias.

Tabela 10 - Valores de p para proliferação celular de osteoblastos em 
número de células x 104 / poço para cada grupo experimental ao longo 
dos vários períodos. Teste estatístico Mann-Whitney (p

Proliferação Celular 1 dia 3 dias 7 dias

Grupo 1 3 dias 0,405
7 dias <0,001* <0,001*

10 dias <0,001* <0,001* 0,001*

Grupo 2 3 dias 0,197
7 dias <0,001* <0,001*

10 dias <0,001* <0,001* 0,819

Grupo 3 3 dias 0,336
7 dias 0,001* <0,001*

10 dias <0,001* <0,001* 0,678

Grupo 4 3 dias 0,617
7 dias <0,001* <0,001*

10 dias <0,001* <0,001* <0,001*

Grupo 5 3 dias 0,268
7 dias <0,001* <0,001*

10 dias <0,001* <0,001* 0,575

Grupo 6 3 dias 0,015*
7 dias 0,016* <0,001*

10 dias 0,001* <0,001* 0,029*
*Diferença estatisticamente significante
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Na análise da viabilidade celular foi possível observar 

que do primeiro ao décimo dia houve aumento na porcentagem de 

células viáveis em todos os grupos, mas somente no período de 7 dias 

houve diferença estatística entre os mesmos (Tabela 11).

Tabela 11- Média e desvio padrão da viabilidade celular em 
porcentagem de osteoblastos em cada grupo experimental ao longo 
dos vários períodos. Teste estatístico Kruskal-Wallis (p

Viabilidade Celular Média Mediana Desvio 
Padrão p-valor

1 dia

G1 57,9 % 63,6 % 13,8 %

0,267

G2 62,2 % 62,5 % 11,5 %
G3 63,8 % 66,7 % 11,7 %
G4 62,3 % 66,7 % 14,0 %
G5 67,6 % 66,7 % 8,1 %
G6 70,3 % 70,0 % 14,3 %

3 dias

G1 68,1 % 70,8 % 14,2 %

0,521

G2 69,3 % 72,7 % 9,2 %
G3 67,8 % 66,7 % 13,2 %
G4 70,5 % 70,0 % 9,4 %
G5 72,2 % 70,0 % 7,9 %
G6 63,6 % 66,7 % 13,7 %

7 dias

G1 82,5 % 86,7 % 10,3 %

<0,001*

G2 86,7 % 86,5 % 4,3 %
G3 82,1 % 82,5 % 6,7 %
G4 88,8 % 87,8 % 5,2 %
G5 91,2 % 93,8 % 5,6 %
G6 79,4 % 78,7 % 7,4 %

10 dias

G1 90,3 % 93,1 % 7,9 %

0,149

G2 88,4 % 93,8 % 8,7 %
G3 83,5 % 84,6 % 9,3 %
G4 91,8 % 94,7 % 7,6 %
G5 88,0 % 84,6 % 9,7 %
G6 86,4 % 84,6 % 10,9 %

*Diferença estatisticamente significante
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Analisando-se as médias e os p-valores dos grupos 

experimentais foi possível verificar que aos 7 dias o grupo 5 obteve a 

maior média sendo diferente estatisticamente de todos os grupos 

experimentais exceto em relação ao grupo 4 (Tabela 12).

Tabela 12 – Valores da média e p- valores da viabilidade celular em 
porcentagem de osteoblastos entre os grupos experimentais em cada 
período. Teste estatístico Kruskal-Wallis (p -Whitney 
(p

Viabilidade Celular Média
(Kw)

Desvio 
Padrão
(Kw)

Diferença 
Estatística

(Mw - p

1 dia

G6 70,3 % 14,3 % -
G5 67,6 % 8,1 % -
G3 63,8 % 11,7 % -
G4 62,3 % 14,0 % -
G2 62,2 % 11,5 % -
G1 57,9 % 13,8 % -

3 dias

G5 72,2 % 13,7 % -
G4 70,5 % 9,4 % -
G2 69,3 % 9,2 % -
G1 68,1 % 14,2 % -
G3 67,8 % 13,2 % -
G6 63,6 % 13,7 % -

7 dias

G5 91,2 % 5,6 % G1-G2-G3-G6
G4 88,8 % 5,2 % G3-G6
G2 86,7 % 4,3 % G3-G5-G6
G1 82,5 % 10,3 % G5
G3 82,1 % 6,7 % G2-G4-G5
G6 79,4 % 7,4 % G2-G4-G5

10 dias

G4 91,8 % 7,6 % -
G1 90,3 % 7,9 % -
G2 88,4 % 8,7 % -
G5 88,0 % 9,7 % -
G6 86,4 % 10,9 % -
G3 83,5 % 9,3 % -

*Diferença estatisticamente significante
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Na tabela 13 de valores de p é possível verificar entre 

quais grupos, no período de 7 dias, existe diferença estatística 

significante. 

Tabela 13 - Valores de p da viabilidade celular em porcentagem de 
osteoblastos para cada grupo experimental ao longo dos vários 
períodos. Teste estatístico Mann-Whitney (p

Viabilidade Celular G1 G2 G3 G4 G5

1 dia

G2 0,454
G3 0,244 0,676
G4 0,190 0,676 0,933
G5 0,084 0,226 0,504 0,465
G6 0,054 0,182 0,225 0,268 0,819

3 dias

G2 0,787
G3 0,348 0,546
G4 0,967 0,723 0,405
G5 0,616 0,382 0,169 0,617
G6 0,174 0,487 0,916 0,230 0,060

7 dias

G2 0,534
G3 0,520 0,031*
G4 0,071 0,164 0,004*
G5 0,004* 0,024* 0,002* 0,245
G6 0,245 0,002* 0,280 0,001* <0,001*

10 dias

G2 0,534
G3 0,061 0,074
G4 0,384 0,115 0,012
G5 0,756 0,443 0,184 0,237
G6 0,633 0,772 0,329 0,178 0,835

*Diferença estatisticamente significante
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5.7 Viabilidade celular por ensaio colorimétrico MTT

A viabilidade celular aumentou gradualmente em todos 

os grupos experimentais ao longo dos períodos de análise sendo que 

as maiores médias de cada grupo foram observadas aos 10 dias 

(Figura 29). Com exceção do período de 3 dias houve diferença 

estatística significante entre os grupos experimentais, dados 

observados na tabela 14. 
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Figura 29 – Gráfico representativo da viabilidade celular de osteoblastos em densidade 
óptica (570-650 nm) de cada grupo experimental nos vários períodos.
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Tabela 14- Média e desvio padrão da viabilidade celular de 
osteoblastos em densidade óptica (570-650 nm) entre os grupos 
experimentais em cada período. Teste estatístico Kruskal-Wallis 
(p

Viabilidade Celular Média Mediana Desvio 
Padrão p-valor

3 dias

G1 0,360 0,388 0,118

0,127

G2 0,368 0,375 0,154
G3 0,363 0,422 0,124
G4 0,423 0,446 0,102
G5 0,458 0,497 0,121
G6 0,389 0,428 0,097

7 dias

G1 1,156 1,229 0,164

<0,001*

G2 0,848 0,885 0,168
G3 0,697 0,650 0,170
G4 1,108 1,022 0,329
G5 0,978 0,981 0,241
G6 0,733 0,601 0,484

10 dias

G1 1,417 1,338 0,339

<0,001*

G2 1,409 1,325 0,196
G3 1,133 1,193 0,425
G4 1,662 1,857 0,376
G5 1,329 1,334 0,230
G6 0,926 0,914 0,376

*Diferença estatisticamente significante

Analisando-se as médias e os p-valores dos grupos 

experimentais verificou-se que aos 10 dias todos os grupos 

alcançaram as maiores médias de viabilidade celular sendo o grupo 4

diferente estatisticamente dos grupos 1, 3, 5 e 6 (Tabela 15).
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Tabela 15 – Valores da média e p- valores da viabilidade celular de 
osteoblastos em densidade óptica (570-650 nm) entre os grupos 
experimentais em cada período. Teste estatístico Kruskal-Wallis 
(p -Whitney (p

Viabilidade Celular Média
(Kw)

Desvio 
Padrão
(Kw)

Diferença 
Estatística 

(MW-p

3 dias

G5 0,458 0,121 G1-G3
G4 0,423 0,102 -
G6 0,389 0,097 -
G2 0,368 0,154 -
G3 0,363 0,124 G5
G1 0,360 0,118 G5

7 dias

G1 1,156 0,164 G2-G3-G6
G4 1,108 0,329 G2-G3-G6
G5 0,978 0,241 G3-G6
G2 0,848 0,168 G1-G3-G4-G6
G6 0,733 0,484 G1-G2-G4-G5
G3 0,697 0,170 G1-G2-G4-G5

10 dias

G4 1,662 0,376 G1-G3-G5-G6
G1 1,417 0,339 G4-G6
G2 1,409 0,196 G3-G6
G5 1,329 0,230 G4-G6
G3 1,133 0,425 G2-G4
G6 0,926 0,376 G1-G2-G4-G5

Na tabela 16 de valores de p é possível verificar entre 

quais grupos e o período em que existe diferença estatística entre os 

mesmos. 
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Tabela 16- Valores de p para viabilidade celular de osteoblastos em 
densidade óptica (570-650 nm) entre os grupos experimentais em cada 
período. Teste estatístico Mann-Whitney (p

Viabilidade 
Celular G1 G2 G3 G4 G5

3 dias

G2 0,724
G3 0,868 0,885
G4 0,101 0,221 0,106
G5 0,029* 0,097 0,049* 0,254
G6 0,419 0,494 0,373 0,272 0,065

7 dias

G2 <0,001*
G3 <0,001* 0,011*
G4 0,191 0,007* <0,001*
G5 0,071 0,221 0,001* 0,319
G6 <0,001* 0,004* 0,319 <0,001* 0,001*

10 dias

G2 0,885
G3 0,130 0,044*
G4 0,040* 0,089 0,004*
G5 0,604 0,290 0,310 0,019*
G6 0,007* 0,002* 0,141 <0,001* 0,010*

*Diferença estatisticamente significante

Na análise intragrupo observou-se um aumento da 

viabilidade celular ao longo do tempo em todos os grupos 

experimentais com diferença estatisticamente significante (Tabela 17).
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Tabela 17- Média e desvio padrão da viabilidade celular de 
osteoblastos em densidade óptica (570-650 nm) de cada grupo 
experimental ao longo dos vários períodos. Teste estatístico 
Kruskal-Wallis (p

Viabilidade Celular Média Mediana Desvio 
Padrão p-valor

Grupo 1
3 dias 0,360 0,388 0,118

<0,001*7 dias 1,156 1,229 0,164
10 dias 1,417 1,338 0,339

Grupo 2
3 dias 0,368 0,375 0,154

<0,001*7 dias 0,848 0,885 0,168
10 dias 1,409 1,325 0,196

Grupo 3
3 dias 0,363 0,422 0,124

<0,001*7 dias 0,697 0,650 0,170
10 dias 1,133 1,193 0,425

Grupo 4
3 dias 0,423 0,446 0,102

<0,001*7 dias 1,108 1,022 0,329
10 dias 1,662 1,857 0,376

Grupo 5
3 dias 0,458 0,497 0,121

<0,001*7 dias 0,978 0,981 0,241
10 dias 1,329 1,334 0,230

Grupo 6
3 dias 0,389 0,428 0,097

<0,001*7 dias 0,733 0,601 0,484
10 dias 0,926 0,914 0,376

*Diferença estatisticamente significante

Na análise dos p-valores verificou-se que em todos os 

grupos experimentais ocorreu diferença estatística entre os tempos 3 

dias em relação a 7 e 10 dias (Tabela 18). 
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Tabela 18 - Valores de p para viabilidade celular de osteoblastos em 
densidade óptica (570-650 nm) de cada grupo experimental ao longo 
dos vários períodos. Teste estatístico Mann-Whitney (p

Viabilidade Celular 3 dias 7 dias

Grupo 1 7 dias <0,001*
10 dias <0,001* 0,074

Grupo 2
7 dias <0,001*

10 dias <0,001* <0,001*

Grupo 3
7 dias <0,001*

10 dias <0,001* 0,007*

Grupo 4
7 dias <0,001*

10 dias <0,001* 0,001*

Grupo 5
7 dias <0,001*

10 dias <0,001* 0,001*

Grupo 6
7 dias <0,001*

10 dias <0,001* 0,178
*Diferença estatisticamente significante
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5.8 Conteúdo de proteína total

Observou-se para o conteúdo de proteína total que 

existe diferença estatística significante entre os grupos nos três tempos 

de coleta sendo que aos 7 dias o grupo com a maior média foi o grupo 

5, sendo diferente estatisticamente dos demais grupos experimentais 

seguido pelo grupo 6 ( Figura 30 e Tabela 19 e 20). 
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Figura 30 – Gráfico representativo do conteúdo de proteína total em μg/mL de cada grupo 
experimental nos vários períodos.
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Tabela 19 - Média e desvio padrão do conteúdo de proteína total de 
osteoblastos em μg/mL entre os grupos experimentais em cada 
período. Teste estatístico Kruskal-Wallis (p

Proteína Total Média Mediana Desvio 
Padrão p-valor

7 dias

G1 1.192 1.177 227

<0,001*

G2 1.837 1.781 295
G3 1.740 1.807 237
G4 1.112 1.195 156
G5 2.479 2.562 264
G6 2.282 2.275 231

10 dias

G1 1.134 1.276 359

<0,001*

G2 1.498 1.714 387
G3 1.618 1.712 567
G4 1.160 1.292 318
G5 2.101 2.073 561
G6 2.263 2.300 332

14 dias

G1 1.815 1.957 337

0,010*

G2 2.262 2.221 444
G3 2.184 2.080 423
G4 1.885 2.017 395
G5 2.258 2.198 262
G6 2.265 2.124 433

*Diferença estatisticamente significante
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Tabela 20 - Valores da média e p- valores do conteúdo de proteína 
total de osteoblastos em μg/mL entre os grupos experimentais em cada 
período. Teste estatístico Kruskal-Wallis (p -Whitney 
(p

Conteúdo de Proteína Total Média
(Kw)

Desvio 
Padrão
(Kw)

Diferença 
Estatística 

(MW-p

7 dias

G5 2479 264 G1-G2-G3-G4-G6
G6 2282 231 G1-G2-G3-G4-G5
G2 1837 295 G1-G4-G5-G6
G3 1740 237 G1-G4-G5-G6
G1 1192 227 G2-G3-G5-G6
G4 1112 156 G2-G3-G5-G6

10 dias

G6 2263 332 G1-G2-G3-G4
G5 2101 561 G1-G2-G3-G4
G3 1618 567 G1-G4-G5-G6
G2 1498 387 G1-G4-G5-G6
G4 1160 318 G2-G3-G5-G6
G1 1134 359 G2-G3-G5-G6

14 dias

G6 2265 433 G1
G2 2262 444 G1-G4
G5 2258 262 G1-G4
G3 2184 423 G1
G4 1885 395 G2-G5
G1 1815 337 G2-G3-G5-G6

Na tabela 21 de valores de p é possível verificar se 

houve diferença entre os grupos e em qual período essa diferença 

ocorreu. 
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Tabela 21 - Valores de p para conteúdo de proteína total de 
osteoblastos em μg/mL entre os grupos experimentais em cada 
período. Teste estatístico Mann-Whitney (p )

Proteína Total G1 G2 G3 G4 G5

7 dias

G2 <0,001*
G3 <0,001* 0,934
G4 0,443 <0,001* <0,001*
G5 <0,001* <0,001* <0,001* <0,001*
G6 <0,001* <0,001* <0,001* <0,001* 0,042*

10 dias

G2 0,010*
G3 0,010* 0,520
G4 0,590 0,010* 0,011*
G5 <0,001* 0,001* 0,017* <0,001*
G6 <0,001* <0,001* 0,002* <0,001* 0,481

14 dias

G2 0,012*
G3 0,046* 0,520
G4 0,351 0,040* 0,110
G5 0,001* 0,885 0,443 0,008*
G6 0,033* 0,950 0,633 0,085 0,787

*Diferença estatisticamente significante

Na análise intragrupo verificou-se que em todos os 

grupos experimentais, exceto Grupo 6, houve diferença 

estatisticamente significante no conteúdo de proteína total ao longo 

dos períodos (Tabela 22). 
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Tabela 22 - Média e desvio padrão do conteúdo de proteína total de 
osteoblastos em μg/mL de cada grupo experimental ao longo dos 
vários períodos. Teste estatístico Kruskal- Wallis (p

Proteína Total Média Mediana Desvio 
Padrão p-valor

Grupo 1
7 dias 1.192 1.177 227

<0,001*10 dias 1.134 1.276 359
14 dias 1.815 1.957 337

Grupo 2
7 dias 1.837 1.781 295

<0,001*10 dias 1.498 1.714 387
14 dias 2.262 2.221 444

Grupo 3
7 dias 1.740 1.807 237

0,011*10 dias 1.618 1.712 567
14 dias 2.184 2.080 423

Grupo 4
7 dias 1.112 1.195 156

<0,001*10 dias 1.160 1.292 318
14 dias 1.885 2.017 395

Grupo 5
7 dias 2.479 2.562 264

0,042*10 dias 2.101 2.073 561
14 dias 2.258 2.198 262

Grupo 6
7 dias 2.282 2.275 231

0,93210 dias 2.263 2.300 332
14 dias 2.265 2.124 433

*Diferença estatisticamente significante

Na análise dos p-valores verificou-se que nos grupos 1, 

2, 3 e 4 houve diferença estatística entre o tempo de 14 dias em 

relação a 7 e 10 dias. O grupo 5 apresentou diferença entre os tempos  

7 e 10 dias e 7 e 14 dias. No grupo 6 essas diferenças não puderam ser 

observadas (Tabela 23).
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Tabela 23 - Valores de p para conteúdo de proteína total de 
osteoblastos em μg/mL de cada grupo experimental ao longo dos 
vários períodos. Teste estatístico Mann-Whitney (p )

Proteína Total 7 dias 10 dias

Grupo 1 10 dias 0,868
14 dias <0,001* <0,001*

Grupo 2 10 dias 0,065
14 dias 0,006* <0,001*

Grupo 3 10 dias 0,678
14 dias 0,010* 0,011*

Grupo 4 10 dias 0,300
14 dias <0,001* <0,001*

Grupo 5 10 dias 0,029*
14 dias 0,044* 0,373

*Diferença estatisticamente significativa
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5.9 Atividade da fosfatase alcalina

Para atividade da fosfatase alcalina os grupos 4 e 5 

obtiveram os maiores resultados, nos três períodos de análise, em 

relação aos demais grupos. Verificou-se que ocorreu um aumento da 

atividade de fosfatase alcalina de 7 para 10 dias em todos os grupos e 

que esta foi reduzida no período de 10 para 14 dias, exceto no grupo 1

(Figura 31).
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Figura 31 - Gráfico representativo da atividade da fosfatase alcalina em μmol 
timolftaleína/h/mg proteína de cada grupo experimental em cada período. 

Na tabela 24 observou-se que houve diferença 

estatística significante entre os grupos experimentais nos três períodos 

de avaliação com as maiores médias registradas nos Grupos 4 e 5.
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Tabela 24 - Média e desvio padrão da atividade da fosfatase alcalina 
de osteoblastos em μmol timolftaleína/h/mg proteína entre os grupos 
experimentais em cada período. Teste estatístico Kruskal-Wallis 
(p

Fosfatase Alcalina Média Mediana Desvio 
Padrão p-valor

7 dias

G1 0,120 0,109 0,047

0,001*

G2 0,202 0,194 0,068
G3 0,179 0,161 0,087
G4 0,237 0,185 0,239
G5 0,242 0,254 0,124
G6 0,097 0,101 0,065

10 dias

G1 0,243 0,178 0,229

<0,001*

G2 0,312 0,302 0,132
G3 0,227 0,202 0,128
G4 0,590 0,419 0,396
G5 0,345 0,248 0,187
G6 0,156 0,138 0,095

14 dias

G1 0,247 0,190 0,142

<0,001*

G2 0,272 0,200 0,147
G3 0,151 0,116 0,084
G4 0,543 0,480 0,302
G5 0,323 0,314 0,088
G6 0,149 0,157 0,036

*Diferença estatisticamente significante

Analisando-se a média e os p-valores dos grupos 

experimentais verificou-se que no período de 14 dias o Grupo 4 

apresentou-se com maior atividade de fosfatase alcalina em relação 

aos demais grupos, com diferença estatística significante (Tabela 25).
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Tabela 25– Valores da média e p-valores da atividade da fosfatase 
alcalina de osteoblastos em μmol timolftaleína/h/mg proteína entre os 
grupos experimentais em cada período. Teste estatístico Kruskal-
Wallis (p -Whitney (p

Fosfatase Alcalina Média
(Kw)

Desvio 
Padrão
(Kw)

Diferença 
Estatística 

(MW-p

7 dias

G5 0,242 0,124 G1-G6
G4 0,237 0,239 G6
G2 0,202 0,068 G1-G6
G3 0,179 0,087 G1-G6
G1 0,120 0,047 G2-G3-G5
G6 0,097 0,065 G2-G3-G4-G5

10 dias

G4 0,590 0,396 G1-G3-G5-G6
G5 0,345 0,187 G1-G3-G4-G6
G2 0,312 0,132 G6
G1 0,243 0,229 G4-G5
G3 0,227 0,128 G4-G5
G6 0,156 0,095 G2-G5

14 dias

G4 0,543 0,302 G1-G2-G3-G5-
G6

G5 0,323 0,088 G3-G4-G6
G2 0,272 0,147 G3-G4-G6
G1 0,247 0,142 G3-G4-G6
G3 0,151 0,084 G1-G2-G4-G5
G6 0,149 0,036 G1-G2-G4-G5

Na tabela 26 de valores de p é possível verificar se 

houve diferença entre os grupos e em qual período essa diferença 

ocorreu. 
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Tabela 26- Valores de p para atividade da fosfatase alcalina de 
osteoblastos em μmol timolftaleína/h/mg proteína entre os grupos 
experimentais em cada período. Teste estatístico Mann-Whitney 
(p

Fosfatase 
Alcalina G1 G2 G3 G4 G5

7 dias

G2 0,002*
G3 0,042* 0,290
G4 0,191 0,852 0,633
G5 0,005* 0,310 0,081 0,520
G6 0,395 <0,001* 0,005* 0,044* 0,001*

10 dias

G2 0,089
G3 0,604 0,110
G4 0,002* 0,054 0,003*
G5 0,019* 0,820 0,049* 0,031*
G6 0,221 0,001* 0,078 <0,001* <0,001*

14 dias

G2 0,619
G3 0,012* 0,004*
G4 0,007* 0,019* <0,001*
G5 0,054 0,254 <0,001* 0,031*
G6 0,028* 0,010* 0,319 <0,001* <0,001*

*Diferença estatisticamente significante

Na análise intragrupo verificou-se que houve diferença 

estatisticamente significante entre os períodos de avaliação nos grupos 

1 e 4 (Tabela 27). Na análise dos p-valores dos grupos experimentais 

observou-se que no grupo 4 houve diferença estatística significante 

entre o período de 7 dias em relação a 10 e 14 dias (Tabela 28).
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Tabela 27- Média e desvio padrão da atividade da fosfatase alcalina de
osteoblastos em μmol timolftaleína/h/mg proteína de cada grupo 
experimental ao longo dos vários períodos. Teste estatístico Kruskal-
Wallis (p

Fosfatase Alcalina Média Mediana Desvio 
Padrão p-valor

Grupo 1
7 dias 0,120 0,109 0,047

0,008*10 dias 0,243 0,178 0,229
14 dias 0,247 0,190 0,142

Grupo 2
7 dias 0,202 0,194 0,068

0,07510 dias 0,312 0,302 0,132
14 dias 0,272 0,200 0,147

Grupo 3
7 dias 0,179 0,161 0,087

0,20610 dias 0,227 0,202 0,128
14 dias 0,151 0,116 0,084

Grupo 4
7 dias 0,237 0,185 0,239

0,003*10 dias 0,590 0,419 0,396
14 dias 0,543 0,480 0,302

Grupo 5
7 dias 0,242 0,254 0,124

0,13510 dias 0,345 0,248 0,187
14 dias 0,323 0,314 0,088

Grupo 6
7 dias 0,097 0,101 0,065

0,06510 dias 0,156 0,138 0,095
14 dias 0,149 0,157 0,036

*Diferença estatisticamente significante

Tabela 28- Valores de p para atividade da fosfatase alcalina de 
osteoblastos em μmol timolftaleína/h/mg proteína de cada grupo 
experimental ao longo dos vários períodos. Teste estatístico Mann-
Whitney (p

7 dias 10 dias

Grupo 1
10 dias 0,056
14 dias 0,001* 0,468

Grupo 4
10 dias 0,003*
14 dias 0,004* 0,917

*Diferença estatisticamente significante



114

5.10 Quantificação de formações nodulares e matriz mineralizada

Pode-se observar que os grupos que apresentaram 

maiores formações de matriz mineralizada foram os grupos 6 e 3 

seguidos pelos grupos 5 e 2 (Figura 32). A tabela 29 mostra que houve 

diferença estatística significante entre os grupos experimentais
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Figura 32 - Gráfico representativo da formação de matriz mineralizada em densidade
óptica (405 nm) de cada grupo experimental período de 14 dias.
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Tabela 29- Média e desvio padrão da formação de matriz mineralizada 
em densidade óptica (405 nm) de cada grupo experimental período de 
14 dias. Teste estatístico Kruskal-Wallis (p

Matriz 
mineralizada G1 G2 G3 G4 G5 G6

Média 0,073 0,799 2,030 0,084 1,267 2,666
Mediana 0,068 0,734 2,062 0,076 1,270 2,800

Desvio Padrão 0,017 0,324 0,656 0,036 0,545 0,406
p-valor <0,001*

*Diferença estatisticamente significante

A análise da média e dos p-valores demonstraram que

as maiores médias de formação de matriz mineralizada foram 

alcançadas pelos grupos 3 e 6 sendo que o grupo 6 apresentou-se com 

diferença estatística significante em relação a todos os grupos

experimentais (Tabela 30).

Tabela 30- Valores da média e p-valores da formação de matriz 
mineralizada em densidade óptica (405 nm) de cada grupo 
experimental período de 14 dias. Teste estatístico Kruskal-Wallis 
(p -Whitney (p

Formação Matriz Mineralizada Média
(Kw)

Desvio 
Padrão
(Kw)

Diferença 
Estatística 

(MW-p

14 dias

G6 2,666 0,406 G1-G2-G3-G4-G5
G3 2,030 0,656 G1-G2-G4-G5-G6
G5 1,267 0,545 G1-G2-G3-G4-G6
G2 0,799 0,324 G1-G3-G4-G5-G6
G4 0,084 0,036 G2-G3-G5-G6
G1 0,073 0,017 G2-G3-G5-G6
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Na tabela 31 de valores de p é possível verificar se 

houve diferença entre os grupos e em qual período essa diferença 

ocorreu. 

Tabela 31- Valores de p para formação de matriz mineralizada entre 
os grupos experimentais no período de 14 dias. Teste estatístico Mann 
- Whitney (p

G1 G2 G3 G4 G5

G2 <0,001*

G3 <0,001* <0,001*

G4 0,290 <0,001* <0,001*

G5 <0,001* 0,011* 0,003* <0,001*

G6 <0,001* <0,001* 0,006* <0,001* <0,001*

*Diferença estatisticamente significante
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6 DISCUSSÃO

Substituir membros e órgãos perdidos do corpo 

humano é uma necessidade que vem da antiguidade. Com o avanço da

ciência, vários materiais, próteses e implantes têm sido propostos com 

o objetivo de torná-los cada vez mais semelhantes aos órgãos naturais 

perdidos.

Para que ocorra sucesso nas ancoragens, a 

osseointegração é uma condição essencial. Em 1977, Branemark et al.  

demonstraram que este processo era possível, porém alguns fatores 

deveriam ser controlados, tais como biocompatibilidade do material, 

desenho e superfície dos implantes (Deporter et al., 1996; Deporter et 

al., 2001). 

O titânio é o material mais utilizado em condições 

onde se necessita de elevado desempenho e confiabilidade devido as 

suas propriedades intrínsecas de elevada relação resistência 

mecânica/peso; baixa massa específica; elevada resistência a corrosão; 

excelente biocompatibilidade; a propriedade de poder ser forjado por 

meio de técnicas convencionais e ser fundido utilizando-se técnicas de 

fundição por precisão e poder ser processado por meio de metalurgia 

do pó (Donachie, 1988). Essas propriedades do titânio fazem dele e de 

suas ligas os materiais metálicos usados com maior frequência nas
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indústrias aeroespacial, química, naval e na implantodontia (Kasemo, 

1999; Santos, 2006).

Entretanto, os implantes de titânio na prática clínica, 

ortopédica e dentária, apresentam um inconveniente que é a diferença 

entre o módulo de elasticidade do implante metálico de Ti - 110GPa e 

o módulo de elasticidade do osso - 10-35GPa (Niinomi, 1998; Song 

et al., 1999; Dewidar et al., 2006)  Contudo, este valor de elasticidade 

pode ser controlado de duas maneiras, com a fabricação de implantes 

utilizando ligas de Ti (Santos et al., 2008; Bottino et al., 2009) ou com 

a confecção de porosidades nos implantes (Bottino et al., 2009; 

Laheurte et al., 2010) . Estas alternativas visam diminuir a diferença 

entre o módulo de elasticidade dos materiais. Além disso, pode ser 

utilizada a combinação de ambas, com a produção de implantes de 

ligas de Ti com porosidade (Wang et al., 2009; Laheurte et al., 2010). 

Assim, espera-se um melhor resultado na performance do sistema 

osso-implante (Bhattarai et al., 2008). 

Ligas de baixo módulo elástico, adequada resistência à 

corrosão e não tóxicas vêm sendo desenvolvidas com a finalidade de 

se reduzir a diferença entre o osso e os biomateriais (Long, Rack, 

1998; Niinomi, 1998; Niinomi, 2008; Ning et al., 2010). Em 2008, 

Santos et al. avaliaram as propriedades mecânicas de amostras da liga 

titânio-35nióbio densas obtidas pela técnica da metalurgia do pó e

constataram que esta liga apresentava-se com módulo de elasticidade 

na faixa de 80MPa, exibindo um valor de módulo de elasticidade 

aproximadamente 30% menor do que as ligas tradicionais. Assim, 

neste estudo amostras densas e porosas confeccionadas a partir de 
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ligas de titânio-35nióbio foram comparadas a amostras de titânio puro 

grau 2, visando avaliar a influência deste biomaterial na osteogênese 

in vitro.

Atualmente, a implantodontia se concentra em estudos

que direcionam e também viabilizam a mais rápida osseointegração 

dos implantes para uso ortopédico e dental, na tentativa de reduzir ou 

até eliminar o período de regeneração óssea livre de carga funcional. 

Dentre as várias linhas de pesquisa com este objetivo, as 

características topográficas da superfície do implante na interface 

osso-implante são consideradas relevantes pela grande influência na 

qualidade da osseointegração obtida (Bhattarai et al., 2008; 

Vasconcellos et al., 2008a; Vasconcellos et al., 2008b; Rosa et al., 

2009; Vasconcellos et al., 2010), bem como as características do 

biomaterial do qual o implante foi produzido (Bhattarai et al., 2008; 

Santos et al., 2008; Bottino et al., 2009). 

Estudos demonstraram que a rugosidade, a topografia, 

a composição e a energia de superfície dos implantes podem interferir 

em eventos na interface osso-implante (Brunski, 1999; Aparício et al., 

2002; Rosa et al., 2002; Nguyen et al., 2004; Wang et al., 2009; Xiong 

et al., 2010), sendo assim o interesse em modificar e melhorar as 

características dos implantes sejam odontológicos e/ou ortopédicos é 

crescente (Ning et al., 2010; Xiong et al., 2010; Sista et al., 2011) .

Uma das primeiras alterações na superfície dos implantes foi a 

confecção de rugosidades (Nishiguchi et al., 1999; Rosa et al., 2002;

Nguyen et al., 2004). Diversos estudos demonstraram aumento do 

contato do osso com o implante de superfície rugosa ou porosa em 
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comparação com os implantes de superfície lisa. Adicionalmente, 

relatou-se também que a superfície rugosa irregular é mais 

osteocondutora do que as superfícies lisas ou com baixo nível de 

rugosidade (Bowers et al., 1992; Fergusson, 1999;  Deporter et al., 

2002; Frosch et al., 2002; Frosch et al., 2003; Vasconcellos et al, 

2008a). O nível de rugosidade média (Ra) de um material pode ser 

determinado por um aparelho chamado rugosímetro. Alguns autores 

consideram que a superfície deverá ser considerada lisa quando sua 

rugosidade média (Ra) estiver entre 0,10 e

nível de rugosidade (Ra) for maior do que 1

Kanagaraja, et al., 2001; Bagno, Bello, 2004; Zinger et al., 2005). As 

amostras densas do titânio puro apresentaram Ra=0,9930, enquanto as 

amostras da liga titânio-35nióbio apresentaram Ra=3,4330, podendo 

ser consideradas amostras lisas e rugosas, respectivamente. Ambas 

apresentaram poros pequenos e isolados oriundos do processo de 

sinterização. Segundo Vasconcelos et al. (2008a,b), a rugosidade da 

superfície de implantes pode ser obtida através da técnica de 

metalurgia do pó, utilizada para a confecção dos implantes. Durante o 

procedimento ocorre a compactação do pó e em seguida a sinterização 

do mesmo, não ocorrendo a fundição do material. O metal quando é 

submetido ao processo de sinterização, tem sua temperatura elevada a 

cerca de 80% do seu ponto de fusão. Portanto, as partículas se unem, 

mas não se fundem, permanecendo espaços entre os grânulos, 

formando as rugosidades em todo o material inclusive na superfície. A 

rugosidade presente na superfície varia de acordo com os parâmetros 

do processamento utilizado na técnica (Vasconcelos et al., 2008a; 
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Vasconcellos et al., 2008b). As amostras densas utilizadas neste 

estudo foram confeccionadas pela técnica de metalurgia do pó, no 

entanto, baseado no seu valor de Ra, uma amostra foi considerada lisa, 

enquanto a outra foi considerada rugosa. Esta diferença na topografia 

de superfície, provavelmente está relacionada à composição química 

das amostras, pois a lisa é de titânio puro enquanto a rugosa é 

composta por uma liga, ou seja, neste caso específico, uma mistura de 

dois elementos, o titânio e o nióbio.

Atualmente, outros tipos de superfícies têm sido 

desenvolvidas, dentre elas a superfície porosa. A superfície porosa 

pode interferir na fixação do osso ao implante e pode estar relacionada 

a diversos eventos celulares (Bowers et al., 1992; Fergusson, 1999;  

Deporter et al., 2002; Frosch et al., 2002; Frosch et al., 2003; 

Vasconcellos et al., 2008a) como adesão, proliferação e diferenciação 

celular (Sista et al., 2011). O tamanho ideal dos poros já foi objeto de 

diversos estudos nos quais variou de 50μm a 1000 μm (Pilliar et al.,

1991; Fergusson, 1999; Frosch et al., 2002; Kusakabe et al., 2004),

sendo que o consenso entre os autores é que o tamanho dos poros 

esteja entre 100μm e 500μm (Bobyn et al., 1987; Dallant et al., 1987; 

Pilliar, 1991; Deporter et al., 1999; Deporter et al., 2002;

Vasconcellos et al., 2008a; Vasconcellos et al., 2008b; Vasconcelos et 

al., 2010). No presente estudo as amostras porosas de titânio puro e da 

liga titânio-35nióbio foram confeccionadas por meio da técnica de 

metalurgia do pó. Para a confecção das amostras, grânulos de uréia 

medindo 177 a 250 μm foram adicionados ao pó de titânio, com a 

função de material espaçador. A utilização deste material espaçador 
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permitiu a confecção de poros que, analisados por meio de MEV e 

MO, apresentavam tamanho médio de 150,09 m2 para as amostras de 

titânio puro e de 138,99 m2 para a liga de titânio-35nióbio. Estes 

resultados sugerem que ambos os grupos apresentaram tamanhos de 

poros adequados para permitir a proliferação de tecido ósseo para o 

interior dos mesmos (Deporter et al., 1996; Deporter et al., 1999; 

Deporter et al., 2001, Deporter et al., 2002; Vasconcellos et al., 2008a; 

Vasconcellos et al., 2008b). Além disso, verificou- se que com a 

mesma quantidade de material espaçador é possível confeccionar 

amostras porosas de titânio puro, bem como da liga titânio-35nióbio, 

sem obter diferença estatística com relação ao tamanho dos poros nos 

diferentes metais.

A interconexão e a quantidade dos poros são 

características importantes para a proliferação do tecido ósseo e tais 

características podem ser controladas pela técnica da metalurgia do pó 

(Bram et al., 2000; Wen et al., 2001; Vasconcellos et al., 2008a; 

Vasconcellos et al., 2008b; Vasconcellos et al., 2010). A interconexão 

dos poros nas amostras utilizadas nesse estudo foi comprovada tanto 

pela observação ao MEV quanto pela análise metalográfica. Com 

relação à quantidade de poros, a estrutura porosa deve apresentar 

poros com tamanho e quantidade suficientes para permitir a adesão e 

proliferação de células, além de transporte de fluidos corpóreos para 

seu interior (Wen et al., 2002). A porosidade ideal em amostras de 

titânio é um tema amplamente discutido na comunidade científica. 

Alguns pesquisadores relatam que a porcentagem adequada varia de 

25% a 66% (Bram et al., 2000; Nishiguchi et al., 2001; Li et al., 
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2007). Segundo Kim et al. (2004) amostras com porosidade de 5% a 

80% permitem proliferação óssea e subsequente mineralização, mas é 

necessário manter um equilíbrio entre as propriedades mecânicas e 

biológicas dos materiais (Deporter et al., 1988; Wen et al., 2001; 

Vasconcellos et al., 2008a; Vasconcellos et al., 2008b; Vasconcellos 

et al., 2010). Em relação à porcentagem de porosidade, as amostras de 

titânio puro porosas e as amostras da liga titânio-35nióbio 

apresentaram 70,5% e 61,73% respectivamente, estando dentro da 

faixa de porosidade sugerida pelos autores acima, como adequada para 

a proliferação celular. Ambas as amostras foram confeccionadas com 

a mesma quantidade em peso de uréia, no entanto apresentaram 

diferença estatística na porcentagem de porosidade. A resposta para 

esta diferença pode estar relacionada à diferença na densidade dos 

materiais.

O desenvolvimento de ligas de titânio e a elaboração 

de técnicas economicamente viáveis de processamento se tornaram 

uma tendência da tecnologia metalúrgica moderna com a finalidade de 

melhorar as propriedades mecânicas, biocompatibilidade e módulo de 

elasticidade do titânio, além do custo (Santos, 2006, Santos et al., 

2008; Ning et al., 2010). O processo de obtenção de ligas de titânio 

por metalurgia do pó (M/P), a partir de pós-elementares ou pré-

ligados, mostra-se uma alternativa viável, por permitir a obtenção de 

peças com geometrias complexas e próximas às dimensões finais 

(“near-net-shape”). Outras características inerentes ao processo, como 

a redução das etapas de usinagem, melhor acabamento superficial e 

maiores facilidades operacionais, podem reduzir o custo final da 



124

fabricação de peças metálicas confeccionadas pela metalurgia do pó 

(Froes, Eylon, 2000; Santos, 2006; Santos at al., 2008). Além de todas 

as vantagens oferecidas por essa técnica, a mesma permite que 

substâncias como carboreto de amônio e carbamida sejam utilizadas 

como aditivos orgânicos, a fim de que amostras porosas possam ser 

confeccionadas (Bram et al., 2000). No presente estudo, as amostras 

de titânio puro densas e porosas e as amostras da liga titânio-35nióbio 

densas e porosas foram confeccionadas pela técnica de metalurgia do 

pó, sendo que na confecção das amostras porosas, o aditivo orgânico 

uréia foi utilizada como espaçador. 

Adicionalmente, na tentativa de melhorar a 

bioatividade dos implantes de titânio, diferentes técnicas estão sendo 

propostas, visando promover interação química dos implantes com os 

tecidos e células (Nishiguchi et al., 2001; Zinger et al., 2005; Zhang et 

al. 2009). Estas alterações de superfícies podem ser realizadas com a 

utilização de recobrimentos com hidroxiapatia e fluorapatita, 

ionização da superfície, estimulação térmica e alcalina (Nishiguchi et 

al., 1999) e a deposição eletroquímica de fosfato de octacálcio 

(Habibovic et al., 2004). No presente estudo, amostras porosas de 

titânio puro e da liga titânio-35nióbio, tiveram sua superfície tratada 

com uma solução composta por diversos íons, os quais são capazes de 

precipitar heterogeneamente fosfatos de cálcio. Este processo é 

conhecido como tratamento biomimético (Kokubo et al., 1996; 

Nishiguchi et al., 1999; Kim et al., 2000; Baker et al., 2006). Nesse 

estudo amostras de titânio-35nióbio densas e porosas submetidas ou 

não ao tratamento biomimético, foram testadas quanto à sua 
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biocompatibilidade in vitro. A análise por EDS foi capaz de 

comprovar a presença de íons cálcio, fósforo, magnésio, cloro, sódio e 

titânio nas amostras de titânio puro, grupo 3, e nas amostras da liga 

titânio-35nióbio, grupo 6, observaram-se os mesmos íons, acrescidos 

do nióbio. Esses resultados indicam que houve a precipitação dos íons 

presentes no fluido corpóreo simulado (FCS), em ambos os materiais, 

demonstrando sucesso no tratamento biomimético realizado.  

A biocompatibilidade de um material está intimamente 

relacionada ao comportamento da célula em contato com o mesmo. 

Adesão e espalhamento celular correspondem à primeira fase da 

interação célula/material, a qualidade destas etapas influenciará a 

proliferação e a diferenciação celular na superfície do implante 

(Bowers et al., 1992; Anselme, 2000; Rosa, Beloti, 2005; Ning et al., 

2010; Sista et al., 2011). Neste estudo, a metodologia utilizada para 

verificar a biocompatibilidade da liga de titânio-35nióbio foi baseada 

em determinados parâmetros in vitro, tais como adesão, proliferação e 

viabilidade celular, conteúdo de proteína total, atividade de fosfatase 

alcalina e formações nodulares de matriz mineralizada. Esta é uma 

metodologia consagrada e que foi utilizada em diversos estudos in 

vitro com objetivos semelhantes (Rosa et al., 2002; Beloti, Rosa, 

2005; Rosa, Beloti, 2005; Wang et al., 2009; Xiong et al., 2010; Sista 

et al., 2011).

De maneira geral os resultados mostraram que não 

houve diferença quanto à adesão celular entre os materiais, nas 

mesmas condições de topografia de superfície e tratamento. A 

proliferação celular nas amostras densas de titânio puro foi maior do 
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que nas da liga titânio-35nióbio, já nas amostras porosas e porosas 

tratadas foi semelhante. Considerando-se o mesmo material, houve 

menor proliferação celular nas amostras submetidas ao tratamento 

biomimético.  A viabilidade celular foi semelhante frente às amostras 

densas e porosas dos dois materiais, exceto aos 7 dias quando houve 

maior viabilidade celular nas amostras da liga titânio-35nióbio.

Quando se fez o tratamento biomimético a viabilidade celular foi 

semelhante, comparando-se os dois materiais. No entanto, 

considerando-se um mesmo material aos 7 dias, a viabilidade celular 

foi menor nas amostras submetidas ao tratamento biomimético do que 

nas amostras porosas sem tratamento. Na avaliação de viabilidade 

por MTT observou-se o mesmo comportamento celular frente aos 

dois materiais, tanto nas amostras densas quanto nas porosas, exceto 

aos 10 dias em que a viabilidade celular foi maior junto às amostras 

densas da liga titânio-35nióbio. Com o tratamento biomimético, a 

viabilidade celular foi semelhante, comparando-se os dois materiais. 

Considerando-se um mesmo material aos 7 e 10 dias, a viabilidade 

celular foi menor nas amostras submetidas ao tratamento biomimético 

do que nas amostras porosas sem tratamento. O conteúdo de proteína 

total frente aos dois materiais foi semelhante nas amostras densas, 

porém, nas porosas da liga titânio-35nióbio o conteúdo foi maior do 

que nas amostras porosas de titânio puro, nos períodos intermediários 

(7 e 10 dias).   Nestes períodos, o conteúdo de proteína total sobre as 

amostras da liga titânio-35nióbio com tratamento biomimético foi 

maior do que nas amostras de titânio puro, porém aos 14 dias foi 

semelhante. No mesmo material, o tratamento biomimético não 
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interferiu no conteúdo de proteína total, exceto aos 7 dias, em que as 

amostras da liga titânio-35nióbio tratadas tiveram menor conteúdo de 

proteína total. A atividade de fosfatase alcalina foi semelhante nas 

amostras porosas dos dois materiais, enquanto nas amostras densas da 

liga titânio-35nióbio observou-se maior atividade nos períodos finais 

(10 e 14 dias). O tratamento biomimético não interferiu na atividade 

de fosfatase alcalina, comparando-se os dois materiais, exceto aos 7 

dias em que piorou as condições da liga titânio-35nióbio. 

Considerando-se o mesmo material, o tratamento biomimético piorou 

as condições da liga titânio-35nióbio nos três períodos, enquanto nas 

amostras de titânio puro houve menor atividade de fosfatase alcalina 

apenas aos 14 dias. Em relação à formação de matriz mineralizada

o comportamento celular foi semelhante junto às amostras densas dos 

dois materiais, porém nas amostras porosas da liga titânio-35nióbio 

houve maior formação de matriz. Nas amostras da liga titânio-

35nióbio submetidas ao tratamento biomimético houve maior 

formação de matriz do que nas amostras de titânio puro. 

Considerando-se o mesmo material, os melhores resultados foram 

observados nas amostras submetidas ao tratamento biomimético.

Analisando-se os grupos aos pares, numa análise 

intergrupo, observou-se que em todos os grupos houve adesão celular, 

porém, esta foi maior no período de 24h, quando comparada ao 

período de 4h. Logo, acredita-se que a adesão é tempo-dependente. 

Comparando-se os grupos 1 e 4, isto é, as amostras densas, verificou-

se que não foram encontradas diferenças estatísticas entre os mesmos, 

sugerindo que o aumento da rugosidade, neste caso específico, não 
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interferiu na adesão celular. Este resultado está de acordo com o 

estudo de Rosa et al. ( 2002), em que a adesão celular não foi afetada 

pela microporosidade. Em contrapartida, Sista et al., em 2011,

estudando a adesão celular após 4h de cultura, verificaram que a 

adesão foi maior em amostras de titânio-50zircônia, a qual tinha 

rugosidade menor que amostras de titânio puro e titânio-50nióbio, 

neste caso com diferença estatística significante. Comparando-se os 

grupos de amostras porosas e porosas tratadas, tanto de titânio puro 

quanto da liga titânio-35nióbio, não foi possível encontrar diferenças 

estatísticas entre os mesmos. Este resultado indica que a liga de 

titânio-35nióbio apresenta potencial de aderir células osteogênicas 

tanto quanto o titânio puro, material consagrado pela sua

biocompatibilidade. Em geral, o tratamento biomimético não 

interferiu na adesão celular quando os grupos de mesmo material e 

superfície foram comparados.

A proliferação celular foi testada nos períodos de 1, 3, 7 

e 10 dias. Os resultados do presente estudo mostraram que houve 

proliferação celular em todos os grupos experimentais. Analisando-se 

os grupos de amostras densas, grupos 1 e 4, verificou-se que em todos 

os períodos o grupo 1 apresentou as maiores médias, tendo sido 

encontrada diferença estatística significante entre os mesmos nos 

períodos de 3 e 10 dias. Esses resultados sugerem que a menor 

rugosidade do titânio puro favoreceu a proliferação celular. Tais 

resultados concordam em parte com os de Rosa et al. (2002), os quais 

sugeriram que os eventos iniciais da osteogênese não são afetados pela 

topografia do material, porém, superfícies com topografias mais 
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regulares favorecem eventos intermediários e finais, como 

proliferação celular e atividade de fosfatase alcalina. Segundo esses 

autores, as superfícies mais regulares facilitam o crescimento e a 

expressão de marcadores do fenótipo osteoblástico. Entretanto, para 

Xiong et al.(2010) e Sista et al. (2011) a maior capacidade de adesão 

e proliferação celular estaria mais relacionada à energia de superfície 

do material do que à maior rugosidade. 

Com relação às amostras porosas de titânio puro e da 

liga titânio-35nióbio, grupos 2 e 5, não foi encontrada diferença 

estatística quanto à proliferação celular, demonstrando a capacidade 

da liga titânio-35nióbio porosa de permitir a multiplicação das células. 

Quando os grupos 3 e 6, foram avaliados, verificou-se diferença 

apenas aos 3 dias, porém, nos períodos de 7 e 10 dias a proliferação 

celular foi semelhante nos dois grupos, indicando que o tratamento 

biomimético foi efetivo quando realizado em amostras da liga titânio-

35nióbio, permitindo proliferação celular sobre sua superfície.

A viabilidade celular pode ser verificada de duas 

maneiras, na câmara de Neubauer, utilizando o teste de exclusão de 

azul de tripan 0,5%, em que os valores são expressos pela 

porcentagem de células viáveis (Beloti, Rosa, 2005; Rosa, Beloti, 

2005; Franco et al., 2009), ou através do teste colorimétrico MTT. No 

presente estudo a porcentagem de células viáveis foi avaliada nos 

períodos de 1, 3, 7 e 10 dias e verificou-se o aumento ao longo do 

tempo em todos os grupos. Comparando-se os grupos de amostras 

densas, não houve diferença estatística entre amostras de titânio puro e 

da liga titânio-35nióbio. Quando as amostras porosas foram 
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comparadas, diferenças estatísticas foram observadas somente aos 7 

dias, em que a porcentagem de células viáveis foi maior nas amostras 

da liga titânio-35nióbio (grupo 5) em relação ao titânio puro poroso 

(grupo 2). Entre as amostras tratadas, grupos 3 e 6, não houve 

diferenças. A viabilidade celular verificada pelo teste colorimétrico 

MTT demonstrou que a mesma aumentou gradualmente em todos os 

grupos. No período de 7 dias, não houve diferença entre os grupos 1 e 

4, amostras densas, enquanto no período de 10 dias, o grupo 4 

mostrou-se significativamente melhor que o grupo 1. Entre os grupos 

2 e 5, e os grupos 3 e 6 não houve diferenças entre os materiais. De 

acordo com os resultados apresentados neste teste sugere-se que a liga 

titânio-35nióbio não apresenta citotoxicidade, demonstrando a 

biocompatibilidade do material.

O conteúdo de proteína total representa a capacidade de 

síntese das células e pode ser considerado parâmetro importante de 

avaliação da osteogênese in vitro (Beloti, Rosa, 2005; Rosa, Beloti, 

2005). Neste estudo apesar dos índices de proteína total da liga titânio-

35nióbio densa, grupo 4, terem se mostrado maiores nos períodos de 

10 e 14 dias do que os índices apresentados pelo titânio puro denso, 

grupo 1, não houve diferença estatística entre os grupos. Esses 

achados sugerem que a maior rugosidade encontrada nas amostras da 

liga titânio-35nióbio não afetou de maneira significante o conteúdo de 

proteína total, resultados que estão de acordo com os encontrados por 

Rosa et al. (2002). Em relação às amostras porosas, a liga titânio-

35nióbio apresentou índices mais elevados de proteína total nos 

períodos de 7 e 10 dias, com diferença estatística em relação ao titânio 
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puro poroso, esta diferença não pôde ser observada no período de 14 

dias. Quando as amostras tratadas foram comparadas, verificou-se que 

os índices de proteína total da liga titânio-35nióbio, grupo 6, foram 

maiores em todos os períodos com diferença estatística significante 

em relação ao grupo 3, nos períodos de 7 e 10 dias. Esses resultados 

são importantes, pois, demonstram de maneira significante, a 

capacidade que as células cultivadas sobre as amostras da liga titânio-

35nióbio têm de produzir proteínas, o que pode ser importante no 

processo de osteogênese.

Segundo Simão et al. (2007), o papel da fosfatase 

alcalina não está claro devido à complexidade no processo de extração 

e solubilização dessa enzima, presente em tecidos ósseos e/ou 

cartilaginosos. Tal processo pode alterar sua estrutura, sua atividade 

catalítica e outras propriedades relacionadas à sua função. Sabe-se que 

a fosfatase alcalina é um importante marcador de diferenciação 

osteoblástica (Franco et al., 2009) e que existe uma correlação entre a 

atividade de fosfatase alcalina e produção de matriz mineralizada  

(Sugawara et al., 2002; Beloti, Rosa, 2005; Rosa, Beloti, 2005).

No presente estudo, a atividade de fosfatase alcalina foi 

observada em todos os grupos, sendo que o pico desta atividade foi 

aos 10 dias, com exceção do grupo 1. As amostras densas da liga 

titânio-35nióbio apresentaram maiores índices de atividade de

fosfatase alcalina em relação ao titânio puro, sendo que essa diferença 

foi significante nos períodos de 10 e 14 dias. Neste caso a rugosidade 

da superfície das amostras de titânio-35 nióbio pode ter interferido de 

maneira positiva na atividade de fosfatase alcalina, estando em 
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desacordo com os resultados encontrados por Rosa et al.(2002), em 

que as superfícies mais regulares permitiram maior atividade da 

enzima.  Em relação aos grupos porosos, grupos 2 e 5, os valores da 

atividade da enzima na liga titânio-35nióbio também se mostraram 

maiores, porém, sem diferenças estatísticas. Na avaliação dos grupos 

tratados, grupos 3 e 6, os índices de atividade foram estatisticamente 

maiores no grupo 3 em relação ao grupo 6 no período de 7 dias, não

tendo sido observada diferença nos demais períodos. De maneira 

geral, os resultados demonstram que a liga titânio-35nióbio é capaz de 

permitir a atividade de fosfatase alcalina, importante enzima 

relacionada à formação de matriz mineralizada.

A mineralização da matriz é o evento final da formação 

óssea (Rosa et al., 2008). Em estudos utilizando culturas osteogênicas, 

a mineralização é considerada como parâmetro funcional in vitro,

refletindo o avanço da diferenciação das células (Hoemann et al., 

2009). No presente estudo, o grupo 4, liga titânio-35nióbio densa, 

apresentou maior média de formação de matriz mineralizada em 

relação ao titânio puro denso, grupo 1, porém, diferença estatística não 

pôde ser observada. Este resultado sugere que a rugosidade aumentada 

da liga titânio-35nióbio não interferiu na mineralização da matriz. Em 

relação às amostras porosas, a média de formação de matriz 

mineralizada do grupo 5, liga titânio-35nióbio, foi significativamente 

maior em comparação ao grupo 2, titânio puro. O mesmo foi 

observado nas amostras tratadas, nas quais a média de formação de 

matriz mineralizada no grupo 6, liga titânio-35nióbio, mostrou-se 

significativamente maior que no grupo 3, titânio puro. 
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Sugawara et al. (2002) observaram que a atividade de 

fosfatase alcalina é essencial no processo de mineralização da matriz e 

sugeriram que o aumento na atividade de fosfatase alcalina implica em 

maior formação de matriz mineralizada, porém, segundo Simão et al. 

(2007) esta correlação não está clara. 

Os resultados apresentados nesta tese sugerem que a 

relação entre a maior média de atividade de fosfatase alcalina e 

formação de matriz mineralizada, possa existir. Analisando-se os 

resultados, no período de 14 dias, verificou-se que a média de 

fosfatase alcalina no grupo 4 foi maior do que no grupo 1, o mesmo 

ocorreu na formação de matriz mineralizada. Em relação aos grupos 

porosos, a média de fosfatase alcalina no grupo 5 foi maior do que no 

grupo 2, tendo sido observado o mesmo em relação à formação de 

matriz mineralizada. Desta forma, como nos estudos realizados por 

Sugawara et al. (2002) pôde ser observada relação direta entre esse 

marcador e a mineralização da matriz. Em contrapartida, o mesmo não 

pode ser verificado nas amostras porosas tratadas, grupos 3 e 6, nos 

quais a relação não foi direta. Os resultados mostraram que o grupo 3, 

titânio puro tratado apresentou maior atividade de fosfatase alcalina 

em relação ao grupo 6, liga titânio-35nióbio, porém, a formação de 

matriz mineralizada no grupo da liga foi estatisticamente maior do que 

no do titânio puro, ou seja, neste caso, houve relação inversa. Estes 

resultados estão de acordo com Hoemann et al.(2009) que concluíram 

que o nível de atividade de fosfatase alcalina não é proporcional ao 

nível de mineralização em culturas de células osteoblásticas derivadas 

de calvária e/ou outras linhagens. Beloti e Rosa (2005) sugeriram que 



134

deve haver uma quantidade específica de fosfatase alcalina capaz de 

produzir matriz mineralizada e que faça com que essa correlação seja 

direta. Sugere-se, pois, que mais estudos sejam realizados.   

Os testes in vitro mostraram que liga titânio-35nióbio é 

biocompatível, uma vez que permitiu a adesão celular, proliferação e 

viabilidade celular, síntese de proteína total, atividade de fosfatase 

alcalina e ainda a formação de matriz mineralizada. A porosidade não 

interferiu nessa propriedade e, em algumas situações, até melhorou a 

biocompatibilidade da liga. O tratamento biomimético favoreceu a 

maior produção de proteína total e matriz de mineralização em 

amostras da liga em relação ao controle de titânio puro.

Assim, a liga titânio-35nióbio desponta como um 

biomaterial promissor a ser empregado na fabricação de implantes, 

tanto na ortopedia quanto na odontologia. 



135

7 CONCLUSÃO

Diante dos resultados apresentados nessa tese foi 

possível concluir que amostras densas e porosas da liga titânio-

35nióbio permitem a adesão, proliferação e viabilidade celular, síntese 

de proteína total, atividade de fosfatase alcalina e ainda a formação de 

matriz mineralizada por células osteogênicas. Concluiu-se também 

que o tratamento biomimético favorece a formação de matriz 

mineralizada, especialmentena liga Ti-35Nb. A liga titânio-35nióbio 

consagra-se, pois, como um material biocompatível, com potencial 

para ser utilizado em implantes biomédicos.
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