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RESUMO 

Materiais bioabsorvíveis, como ligas de Mg, têm sido estudados com a finalidade de 

prevenir um novo processo cirúrgico invasivo para retirada de implantes 

permanentes. A dificuldade em utilizar implantes à base de magnésio e suas ligas é 

devido a sua alta taxa de corrosão, ocorrendo formação do gás hidrogênio e, 

consequentemente, uma perda precoce na resistência mecânica do dispositivo.  

Entretando, para promover o aumento nas propriedades destas ligas, 

especialmente, quanto a resistência a corrosão e ao desgaste, diferentes técnicas 

de modificação da superfície têm sido investigadas. A funcionalização de superfícies 

metálicas pelo processo de anodização assistida por plasma, mais conhecida como 

PEO, apresentam resultados promissores. Este trabalho tem por objetivo estudar a 

funcionalização da superfície por anodização assistida por plasma (PEO) visando 

melhorar a resistência à corrosão e ao desgaste de ligas Mg-Zn-Zr para  aplicação 

como biomaterial. Para isso, duas ligas de Mg-Zn-Zr com teor de 3% e 6% de Zn 

(ZK30 e ZK60) foram avaliadas quanto a resistência à corrosão, desgaste a seco e 

tribocorrosão. A liga que apresentou melhores propriedades eletroquímicas e de 

resistência ao desgaste foi utilizada para a funcionalização da superfície pelo 

processo PEO. Após, foi realizada a aplicação de um filme híbrido composto de 

quitosana + GPTMS (Glicidoxipropiltrimetoxisilano) sobre o revestimento obtido por 

PEO. As amostras funcionalizadas foram avaliadas quanto à resitência ao desgaste 

e resistência à corrosão e quanto à citotoxicidade. Os resultados obtidos mostraram 

que a funcionalização por PEO promoveu uma redução significativa na liberação de 

H2, uma melhora na resistência à corrosão e ao desgaste. Além disso, a atividade 

celular foi favorecida com a funcionalização por PEO, seguida da aplicação de um 

filme híbrido composto de quitosana + GPTMS. 

 

 

 

Palavras-chave: Corrosão, Magnésio, Anodização Assistida por Plasma, 

Biomateriais, Citotoxicidade. 
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ABSTRACT 

 

Bioabsorbable materials, such as Mg alloys, have been studied in order to prevent a 

new invasive surgical process for removing permanent implants. The difficulty in 

using implants based on magnesium and its alloys is due to their high rate of 

corrosion, resulting in the formation of hydrogen gas and, consequently, an early loss 

in the mechanical strength of the device. However, to promote the increase in the 

properties of these alloys, especially regarding corrosion and wear resistance, 

different surface modification techniques have been investigated. The 

functionalization of metallic surfaces by the plasma-assisted anodizing process, 

better known as PEO, presents promising results. This work aims to study the 

surface functionalization by plasma-assisted anodizing (PEO) in order to improve the 

corrosion and wear resistance of Mg-Zn-Zr alloys for application as a biomaterial. For 

this, two Mg-Zn-Zr alloys with 3% and 6% Zn content (ZK30 and ZK60) were 

evaluated for resistance to corrosion, dry wear and tribocorrosion. The alloy that 

presented the best electrochemical and wear resistance properties was used for the 

surface functionalization by the PEO process. Afterwards, a hybrid film composed of 

chitosan + GPTMS (Glycidoxypropyltrimethoxysilane) was applied on the coating 

obtained by PEO. Functionalized samples were evaluated for wear resistance and 

corrosion resistance and for cytotoxicity. The results obtained showed that the 

functionalization by PEO promoted a significant reduction in the release of H2, an 

improvement in the resistance to corrosion and wear. Furthermore, cellular activity 

was favored with PEO functionalization, followed by the application of a hybrid film 

composed of chitosan + GPTMS. 

 

 

 

Keywords: Corrosion, Magnesium, Plasma Electrolytic Oxidation, Biomaterials, 

Cytotoxicity.  

  



VIII 

 
 

LISTA DE ILUSTRAÇÕES 

Figura 1: Diagrama de fases binário Mg-Zn. .................................................................................. 10 

Figura 2: Microestrutura da liga de magnésio ZK60 bruta de fusão. ......................................... 11 

Figura 3: Diagrama de Pourbaix para o sistema Mg-H2O............................................................ 14 

Figura 4: Bolhas de gás subcutêneas causada pela liberação de hidrogênio em implante de 

liga de magnésio em cobaias, após 7 dias da colocação do implante: a) liga Mg-4%Zn-

1%Sr-0,5%Zr e b) liga Mg-4%Y-1%Zr-0,6%Ca. ............................................................................ 15 

Figura 5: Volume e taxa de liberação de hidrogênio em função do tempo. .............................. 20 

Figura 6: a) Taxa de liberação de hidrogênio da liga ZK60 extrudada e fundida e b) Mudança 

do pH com o tempo de imersão. ...................................................................................................... 20 

Figura 7: Curvas de polarização anódica (ia) e catódica (ic) num diagrama monologarítmico. 

Ee = potencial de equilíbrio; io = densidade de corrente de corrosão. ....................................... 21 

Figura 8: Esquema com as linhas de corrente e linhas de equipotencial que se estabelecem 

em solução a partir zona anódica e catódica. O eletrodo vibratório faz uma varredura em um 

plano paralelo à superfície da amostra a uma determinada distância (h)................................. 23 

Figura 9: a) Superfície de um aço eletrogalvanizado com um revestimento primer não 

pigmentado b) mapa do SVET medido em NaCl 0,1M ................................................................ 23 

Figura 10: a) Mapa obtido por SVET e b) revestimento de Zn-Fe com suas diferentes fases 

intermetálicas. ..................................................................................................................................... 24 

Figura 11: Estágios de oxidação em função do aumento da voltagem. .................................... 28 

Figura 12: Imagens obtidas por MEV das ligas implantadas (I) em cobaias de coelho: após 2 

semanas do implante (a e d), após 4 semanas (b e e) e após 12 semanas (c e f). ................ 30 

Figura 13: Curvas de polarização de amostras de magnésio sem revestimento (Mg), com 

revestimento (PEO) e com revestimento superhidrofóbico (PEO + SHC). ............................... 32 

Figura 14: Amostras como recebidas ZK30 (a) e ZK60 (b) - tarugo com 200mm de 

comprimento por 48mm de diâmetro. ............................................................................................. 35 

Figura 15: Esquema para captura de hidrogênio composto de becker com solução, funil, 

bureta graduada e amostra. ............................................................................................................. 37 

Figura 16: Esquema de montagem da amostra para ensaio de desgaste a seco. .................. 37 

Figura 17: Fluxograma da etapas desenvolvidas.......................................................................... 38 

Figura 18: Microestrutura da amostra ZK30 (a e b) e ZK60 (c e d) após ataque químico . ... 44 

Figura 19: Análise da superfície das amostras ZK30 e ZK60 por MEV/EDS. .......................... 45 



IX 

 
 

Figura 20: Imagens das superfícies das amostras (a) ZK30 e (b) ZK60 obtidas por 

interferometria ótica. .......................................................................................................................... 46 

Figura 21: Curva de polarização das amostras ZK30 e ZK60 em solução Hanks e Kokubo. 48 

Figura 22: Imagem por MEV da superfície da amostra ZK30 (a,b) e ZK60 (c,d) após 

polarização em solução Hanks (a e c) e Kokubo (b e d) com seus respectivos espectros de 

elementos identificados por EDS. .................................................................................................... 50 

Figura 23: Potencial de circuito aberto em função de tempo das amostras ZK30 e ZK60 nos 

diferentes eletrólitos. .......................................................................................................................... 51 

Figura 24: Potencial de circuito aberto nos primeiros 50 minutos de imersão das amostras 

ZK30 e ZK60 nos diferentes eletrólitos ........................................................................................... 51 

Figura 25: Perda de massa acumulada das amostras ZK30 e ZK60 imersas por 10 dias nos 

eletrólitos Hanks e Kokubo. .............................................................................................................. 53 

Figura 26: Taxa de corrosão, em milímetros por ano, das amostras ZK30 e ZK60 calculadas 

a partir dos valores de perda de massa no intervalo de 10 dias  de imersão em eletrólitos 

Hanks e Kokubo. ................................................................................................................................ 53 

Figura 27: Variação do pH com o tempo de imersão das amostras ZK30 e ZK60 nos 

eletrólitos Hanks e Kokubo. .............................................................................................................. 54 

Figura 28: Volume de hidrogênio liberado pelas amostras ZK30 e ZK60 em solução Hanks e 

Kokubo pelo tempo de 96 horas. ..................................................................................................... 55 

Figura 29: Taxa média de liberação de hidrogênio das ligas ZK30 e ZK60 imersas em 

solução Hanks e Kokubo. ................................................................................................................. 56 

Figura 30: Valores da taxa de corrosão das ligas em diferentes eletrólitos calculadas pelo 

método de perda de massa por imersão e pela taxa de liberação de hidrogênio. .................. 56 

Figura 31: Liberação de hidrogênio das ligas ZK30 (a) e ZK60 (b) imersas em solução 

Kokubo. ................................................................................................................................................ 58 

Figura 32: Mapas de corrente (a,c) e imagens por microscopia óptica (b,d) das amostras 

ZK30 e ZK60 após imersão em Solução Hanks, nos tempos de 20 minutos, 4 horas e 24 

horas, obtidos por SVET. .................................................................................................................. 59 

Figura 33: Mapas de corrente e imagens das amostras ZK30 e ZK60 após imersão em NaCl 

0,005M, nos tempos de 20 minutos, 4 horas e 24 horas. ............................................................ 60 

Figura 34: Superfície do contra-corpo (esfera) antes do ensaio de desgaste. ......................... 60 

Figura 35: Imagem por MO da trilha formada após desgaste na amostra ZK30 com força 

aplicada de 2N , frequência de 1Hz, distância de 2mm e tempo de ensaio de 10 minutos. .. 61 



X 

 
 

Figura 36: Perfil transversal das trilhas formadas nas diferentes cargas aplicadas na amostra 

ZK30, com frequência de 1Hz, comprimento de trilha de 2mm e tempo de ensaio de 10 

minutos. ................................................................................................................................................ 62 

Figura 37: Volume de material removido pela carga aplicada na Amostra ZK30 com forças 

de 2, 3, 5 e 8N, com frequência de 1Hz, comprimento de trilha de 2mm e tempo de ensaio 

de 10 minutos. ..................................................................................................................................... 62 

Figura 38: Coeficiente de atrito do par tribológico ZK30-esfera nas cargas aplicadas de 2, 3, 

5 e 8N, com frequência de 1Hz, comprimento de trilha de 2 mm e tempo de desgaste de 10 

minutos. ................................................................................................................................................ 63 

Figura 39: Trilha produzida na amostra ZK30 após ensaio de desgaste com a aplicação de 

carga de 2N, frequência 1Hz, trilha de 2mm e tempo de desgaste de 10 minutos. ................ 64 

Figura 40: Imagem das trilhas e esferas após ensaio de desgaste a seco da amostra ZK60 

nas cargas aplicadas de 2, 3, 5 e 8N, com frequência de oscilação de 1 Hz e comprimento 

de trilha de 2mm. ................................................................................................................................ 65 

Figura 41: Perfil transversal das trilhas formadas nas diferentes cargas aplicadas na amostra 

ZK60, com frequência de 1Hz, comprimento de trilha de 2mm e tempo de ensaio de 10 

minutos. ................................................................................................................................................ 66 

Figura 42: Volume de material removido pela carga aplicada na amostra ZK60 com forças 

de 2, 3, 5 e 8N, com frequência de 1Hz, comprimento de trilha de 2mm e tempo de ensaio 

de 10 minutos. ..................................................................................................................................... 66 

Figura 43: Coeficiente de atrito do sistema ZK60-esfera nas cargas aplicadas de 2, 3, 5 e 

8N, frequência de 1Hz, comprimento de trilha de 2mm e tempo de desgaste de 10 minutos.

 ............................................................................................................................................................... 67 

Figura 44: Comparação entre os volumes desgastados das amostras ZK30 e ZK60 para as 

forças utilizadas, com frequência de 1Hz, comprimento de trilha de 2mm e tempo de 

desgaste de 10 minutos. ................................................................................................................... 67 

Figura 45: Imagens de interferometria ótica das trilhas formadas por fricção nas amostras 

ZK30 (a e b) e ZK60 (c e d), nas cargas de 2N e 3N, respectivamente, frequência de 

oscilação de 1Hz e comprimento de trilha de 200µm. .................................................................. 68 

Figura 46: Imagem por MO das trilhas e superfície do contra-corpo após o ensaio de 

desgaste por fricção nas amostras ZK30 e ZK60, nas cargas de 2 e 3N, frequência de 1Hz e 

tempo de ensaio de 10 minutos. ...................................................................................................... 69 

Figura 47: Volume de material removido das amostras ZK30 e ZK60 em ensaio de desgaste 

por fricção nas cargas aplicadas de 2N e 3N, frequência de 1Hz e comprimento da trilha de 

200µm. ................................................................................................................................................. 70 



XI 

 
 

Figura 48: a) Imagem por microscopia ótica da trilha formada após desgaste na amostra 

ZK30 em solução Kokubo, carga aplicada de 8N, frequência de 1Hz, comprimento da trilha 

de 2mm e tempo de ensaio de 10 minutos e b) contra corpo após o ensaio de tribocorrosão.

 ............................................................................................................................................................... 71 

Figura 49: a) Imagem por interferômetria (3D) da trilha desgastada na amostra ZK30 em 

solução Kokubo e b) o perfil (2D) transversal da trilha. ............................................................... 71 

Figura 50: a) Imagem por microscopia ótica da trilha formada após desgste na amostra 

ZK60 em solução Kokubo, carga aplicada de 8N, frequência de 1Hz, comprimento da trilha 

de 2mm e tempo de ensaio de 10 minutos e b) contra corpo após o ensaio de tribocorrosão.

 ............................................................................................................................................................... 72 

Figura 51: Imagem obtida por interferometria ótica da trilha desgastada na amostra ZK60 em 

solução Kokubo .................................................................................................................................. 72 

Figura 52: Coeficientes de atrito das amostras ZK30 e ZK60 obtidos pelo ensaio de 

tribocorrosão em solução Kokubo. .................................................................................................. 73 

Figura 53: Volume de material removido durante o ensaio de tribocorrosão das amostras 

ZK30 e ZK60 em solução Kokubo. .................................................................................................. 73 

Figura 54: Gráfico da densidade de corrente com o potencial aplicado pelo tempo de 

anodização. ......................................................................................................................................... 78 

Figura 55: Superfície das amostras ZK30 a) aumento 2500X e b) aumento de 5000X ......... 79 

Figura 56: Interferometria da amostra ZK30PEO. ......................................................................... 80 

Figura 57: Mapeamento por MEV/EDS da presença dos elementos: a) ZK30PEO, b) 

magnésio, c) silício e d) oxigênio ..................................................................................................... 81 

Figura 58: Análise por difração de raios x do revestimento formado na amostra ZK30, pelo 

processo PEO. .................................................................................................................................... 82 

Figura 59: Análise por polarização das amostras ZK30 e amostras ZK30PEO. ...................... 83 

Figura 60: Potencial de circuito aberto com o tempo - amostra ZK30PEO imersa em solução 

Hanks. .................................................................................................................................................. 83 

Figura 61: Valores de pH com o tempo das amostras ZK30PEO em solução Hanks. ........... 84 

Figura 62: Volume de hidrogênio liberado com o tempo – amostra ZK30PEO. ...................... 85 

Figura 63: Taxas de liberação de hidrogênio das amostras ZK30 e ZK30PEO. ...................... 86 

Figura 64: Mapas de corrente da amostra ZK30PEO obtidos por SVET (a) e imagens da 

superfície (b) em solução Hanks obtidos nos tempos de 20 minutos, 4h, 24h e 48h. ............ 87 

Figura 65: Coeficiente de atrito pelo tempo da amostra ZK30 e ZK30PEO com carga 

aplicada de 2N. ................................................................................................................................... 87 



XII 

 
 

Figura 66: Ensaio de desgaste a seco da amostra ZK30PEO com carga aplicada de 2N, 

frequência de oscilação de 1Hz, comprimento de trilha de 2mm e tempo de 180 minutos: a) 

trilha desgastada e b) esfera desgastada. ..................................................................................... 88 

Figura 67: Volume desgaste por centímetro percorrido das amostras ZK30 e ZK30PEO, com 

carga aplicada de 2N, frequência de 1Hz, comprimento de trilha de 2mm e tempo de ensaio 

de 10 minutos. ..................................................................................................................................... 88 

Figura 68: Amostra ZK30 imersa no Sol-Gel do filme híbrido. .................................................... 89 

Figura 69: a) Superfície da amostra ZK30PEO+FH b) detalhe das microfissuras no FH e c) 

análise por interferometria ótica. ...................................................................................................... 90 

Figura 70: Imagem em corte transversal da amostra ZK30PEO+FH, obtida por MEV. ......... 91 

Figura 71: Imagem em corte transversal da amostra ZK30 + FH, obtida por MEV. ................ 91 

Figura 72: a) Liberação de hidrogênio da amostra ZK30PEO+FH em comparação com a 

amostra ZK30PEO, imersas em solução Hanks pelo tempo de 10 dias e b) Valores de pH da 

solução da amostra ZK30PEO+FH imersa por 96 horas. ............................................................ 93 

Figura 73: Análise da amostra ZK30FH por SVET: a) Mapas de corrente SVET e b) imagem 

de MO da amostra imersa em solução Hanks nos tempos de 20min, 4h, 24h e 48h. ............ 93 

Figura 74: Citotoxicidade indireta de células MC3T3 cultivadas por 3 dias em meio extrato de 

Mg puro, liga ZK40 tratada e Z40 tratadas termicamente (T4). A viabilidade é tomada como 

uma porcentagem do controle negativo.157 .................................................................................... 94 

Figura 75: Percentual de células vivas em relação ao controle positivo, após 24, 48 e 72h de 

imersão da amostra ZK30PEO em solução αMEM com as diluições de 50%, 20% e 10% de 

extrato. ................................................................................................................................................. 96 

Figura 76: Percentual de células vivas em relação ao controle positivo, após 24, 48 e 72h de 

imersão da amostra ZK30PEO+FH em solução αMEM com as concentrações de 100%, 

50%, 20% e 10% de extrato. ............................................................................................................ 96 

Figura 77: Percentual de células vivas em relação ao controle positivo, após 72h de imersão 

das amostras ZK30PEO e ZK30PEO+FH em solução αMEM com as concentrações de 

100%, 50%, 20% e 10% de extrato. ................................................................................................ 97 

 

 

 

 



XIII 

 
 

LISTA DE TABELAS 

Tabela 1: Comparação das propriedades mecânicas das diversas ligas utilizadas como 

biomaterial em relação ao osso cortical. .......................................................................................... 8 

Tabela 2: concentração dos íons nos diferentes liquidos corporais simulados. ...................... 17 

Tabela 3: Composição das soluções Hanks e Kokubo. ............................................................... 40 

Tabela 4: Condutividade dos eletrólitos utilizados na análise por SVET. ................................. 42 

Tabela 5: Análise  da composição química das amostras ZK30 e ZK60 por Fluorescência de 

raios X. ................................................................................................................................................. 43 

Tabela 6 : Taxa de corrosão das amostras ZK30 e ZK60 nos diferentes eletrólitos com 

respectivos dados calculados pelo software Nova 1.1. ................................................................ 48 

Tabela 7: Tabela comparativa entre as amostras ZK30 e ZK60 da largura das trilhas 

formadas após o desgaste a seco, nas diferentes cargas aplicadas. ....................................... 68 

Tabela 8: Dados comparativos das amostas obtidos pelas curvas de polarização em solução 

Hanks. .................................................................................................................................................. 83 

 

 

 

 

 

 

 



XIV 

 
 

LISTA DE ABREVIATURAS E SIGLAS 

 

ASTM Associação Internacional de Normalização 

COF Coeficiente de atrito 

DMEM Dulbecco’s modified Eagle Medium 

DMSO Dimetilsulfóxido 

DNA Ácido Desoxirribonucléico 

DRX Difração de Raios x 

EBSS Solução Salina Balanceada de Earle 

FH Filme Híbrido 

FRX Fluorescência de Raios x 

GPTMS Glicidoxipropiltrimetoxisilano 

HA Hidroxiapatita 

HCl Ácido Clorídrico 

HEPES Solução Tamponada Biológica 

HBSS Solução Salina Balanceada de Hanks 

ISO Organização Internacional de Normalização 

MBs Metais Bioabsorvíveis 

MEV  Microscopia Eletrônica de Varredura 

MO Microscopia ótica 

NaCl Cloreto de Sódio 

OCP Potencial de Circuito Aberto 

PBS Solução Tamponada de Fosfato 

PEO Plasma Electrolytic Oxidation 

RNA Ácido ribonucleico 

SBF Fluido Corporal Simulado 

SHC Revestimento Super Hidrofóbico 

SVET Técnica de Varredura por Eletrodo Vibratório 

TRIS Hidroximetilaminometano 

 

 



XV 

 
 

SUMÁRIO 

1. INTRODUÇÃO .............................................................................................................................. 1 

2. OBJETIVOS ................................................................................................................................... 4 

2.1. OBJETIVO GERAL ..................................................................................................................... 4 

2.2. OBJETIVOS ESPECÍFICOS .......................................................................................................... 4 

3. REFERENCIAL TEÓRICO ............................................................................................................... 5 

3.1. BIOMATERIAIS ......................................................................................................................... 5 

3.2. LIGAS METÁLICAS PARA APLICAÇÃO BIOMÉDICA ................................................................... 5 

3.3. LIGAS METÁLICAS BIOABSORVÍVEIS ........................................................................................ 6 

3.4. MAGNÉSIO E SUAS LIGAS ........................................................................................................ 7 

3.5. LIGAS Mg-Zn-Zr ........................................................................................................................ 9 

3.6. CORROSÃO DAS LIGAS DE MAGNÉSIO .................................................................................. 12 

3.6.1. Eletrólitos para simulação do fluido corpóreo – SBF .................................................. 16 

3.6.2. Ensaio de perda de massa por imersão e liberação de hidrogênio ............................ 18 

3.6.3. Curvas de polarização ................................................................................................... 21 

3.6.4. Técnica de varredura por eletrodo vibratório (SVET) ................................................. 22 

3.7. DESGASTE POR ABRASÃO EM LIGAS DE MAGNÉSIO PARA APLICAÇÃO BIOMÉDICA ............ 24 

3.8. TRIBOCORROSÃO EM LIGAS DE MAGNÉSIO PARA APLICAÇÃO BIOMÉDICA ........................ 26 

3.9. TRATAMENTOS SUPERFICIAIS EM LIGAS DE MAGNÉSIO PARA APLICAÇÕES BIOMÉDICAS .. 27 

3.9.1. Anodização assistida por plasma (PEO) ....................................................................... 28 

3.9.2. Filmes poliméricos bioabsorvíveis ............................................................................... 30 

3.10. CITOTOXICIDADE ................................................................................................................... 33 

4. AVALIAÇÃO DA RESISTÊNCIA À CORROSÃO, AO DESGASTE E TRIBOCORROSÃO DAS LIGAS DE 
MAGNÉSIO ZK30 E ZK60 ..................................................................................................................... 35 

4.1. MATERIAIS ............................................................................................................................. 35 

4.2. MÉTODOS .............................................................................................................................. 38 

4.2.1. Análise da composição química do substrato metálico .............................................. 39 

4.2.2. Análise por microscopia ótica e microscopia eletrônica de varredura (MEV/EDS) ... 39 

4.2.3. Análise por interferometria óptica .............................................................................. 39 

4.2.4. Curvas de polarização potenciodiâmicas e monitoramento do potencial de circuito 
aberto (OCP) ................................................................................................................................. 40 

4.2.5. Avaliação da perda de massa por imersão .................................................................. 41 

4.2.6. Monitoramento da liberação de hidrogênio ............................................................... 41 

4.2.7. Técnica de varredura por eletrodo vibratório – SVET ................................................. 41 

4.2.8. Comportamento ao desgaste a seco ............................................................................ 42 



XVI 

 
 

4.2.9. Tribocorrosão ................................................................................................................ 42 

4.3. RESULTADOS E DISCUSSÕES .................................................................................................. 43 

4.3.1. Comportamento eletroquímico das ligas ZK30 e ZK60 ............................................... 47 

4.3.1.1. Curvas de polarização potenciodinâmicas ............................................................... 47 

4.3.1.2. Monitoramento do potencial de circuito aberto (OCP) .......................................... 51 

4.3.1.3. Avaliação da perda de massa por imersão .............................................................. 52 

4.3.1.4. Monitoramento da liberação de hidrogênio ........................................................... 55 

4.3.1.5. Técnica de varredura por eletrodo vibratório (SVET) ............................................. 57 

4.3.2. Comportamento ao desgaste a seco ............................................................................ 60 

4.3.3. Tribocorrosão ................................................................................................................ 70 

4.4. CONSIDERAÇÕES PARCIAIS ................................................................................................... 74 

5. FUNCIONALIZAÇÃO DA SUPERFÍCIE E AVALIAÇÃO DA CITOTOXICIDADE ............................... 75 

5.1. MATERIAIS ............................................................................................................................. 76 

5.2. MÉTODOS .............................................................................................................................. 76 

5.3. RESULTADOS E DISCUSSÕES .................................................................................................. 78 

5.3.1. Funcionalização pelo processo de anodização assistida por plasma .............................. 78 

5.3.2. Aplicação de filme híbrido em amostras ZK30PEO ......................................................... 89 

5.3.3. Avaliação da citotoxicidade das amostras ZK30PEO e ZK30PEO+FH .............................. 94 

5.4. CONSIDERAÇÕES PARCIAIS ................................................................................................... 98 

6. CONCLUSÕES .......................................................................................................................... 100 

7. TRABALHOS FUTUROS ............................................................................................................ 102 

8. TRABALHOS PUBLICADOS ...................................................................................................... 102 

9. REFERÊNCIAS BIBLIOGRÁFICAS .............................................................................................. 103 

 

 

 

 

 

  



 
 

1. INTRODUÇÃO 

 

Um dos grandes desafios de engenheiros e cientistas é a produção de 

materiais biodegradáveis capazes de substituir tecidos vivos danificados, por certo 

período de tempo, durante o qual o processo de reparo natural da área afetada 

estaria sendo promovido. 

O material ideal para esta função, além de biodegradável, deve estimular a 

regeneração do tecido matriz e ter uma perda das propriedades mecânicas 

compatível com a cinética de reparo do tecido. Dessa forma o novo tecido iria 

progressivamente substituir o implante nas funções requeridas. Como um material 

promissor para essa aplicação destaca-se o magnésio.1 

O magnésio é um elemento essencial ao metabolismo humano, é naturalmente 

encontrado no tecido ósseo 2 , é um composto químico para muitas enzimas e 

estabiliza as estruturas de DNA e RNA3, 4. Além disso, devido aos papéis funcionais 

e presença no tecido ósseo, é biocompatível e pode ter efeitos estimuladores sobre 

o crescimento do novo tecido ósseo 5. 

Dentre as ligas de Mg estudadas para aplicação biomédica destacam-se as 

ligas de Mg-Al-Zn (séries AZ), ligas de Mg-Al (séries AM), ligas de Mg com adição de 

elementos terras raras (séries WE), ligas de Mg-Zn-Zr (séries ZK), entre outras. As 

ligas Mg-Zn-Zr se destacam pelas suas propriedades mecânicas e pela ausência de 

elementos nocivos ao ser humano, como o elemento alumínio e terras raras.6 

As ligas Mg-Zn-Zr são materiais promissores para dispositivos metálicos 

biodegradáveis por possuir várias vantagens em relação a outros materiais, tais 

como: possuir propriedades mecânicas próximas ao tecido ósseo, reduzir o efeito de 

blindagem de tensão e não ser necessário uma segunda intervenção cirúrgica para 

remoção do implante.7 A incompatibilidade mecânica reduz a carga física no tecido 

ósseo próximo ao implante. Esse fenômeno, conhecido como blindagem de tensões, 

resulta da diferença de rigidez entre o implante ortopédico e o tecido ósseo, e resulta 

em reabsorção óssea, que é a dissolução do tecido ósseo e posterior absorção pelo 

organismo. Tais mudanças na interface osso-implante podem, em última análise, 

permitir uma movimentação do implante, o que facilita o afrouxamento e posterior 

falha do implante.8 
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A dificuldade em utilizar implantes à base de magnésio é devido a sua alta taxa 

de corrosão. Durante a corrosão do magnésio ocorre a formação do gás hidrogênio, 

o qual pode se acumular em regiões adjacentes ao implante, podendo formar bolhas 

subcutâneas e interferir na cicatrização dos tecidos. Pode-se esperar que o perigo 

de geração de gás hidrogênio na aplicação biomédica dependa da taxa temporal e 

espacial na sua aplicação, isto é, uma geração de gás H2 suficientemente lenta pode 

ser tolerada pelo organismo se o gás for transportado para fora do local de sua 

geração e, portanto a acumulação local de volumes significativos de H2 pode ser 

evitada.9 
Existem diversas maneiras de melhorar a resistência à corrosão e as 

propriedades mecânicas das ligas de magnésio, entre elas: modificação da 

composição da liga, formação de compósitos e tratamentos superficiais.10 

Além da resistência à corrosão, o conhecimento sobre a resistência ao 

desgaste e a tribocorrosão são fundamentais e indispensáveis para a construção de 

dispositivos seguros.11  

Vários estudos12,13,14 têm sido feitos no sentido de melhorar a resistência à 

corrosão e ao desgaste de ligas de magnésio através de técnicas de tratamentos 

superficiais. Dentre os tratamentos de superfícies a funcionalização por Anodização 

Assistida por Plasma, mais conhecida por Plasma Electrolyte Oxidation (PEO), tem 

despertado interesse, uma vez que o processo de funcionalização por PEO está 

baseado no crescimento de um filme cerâmico na superfície do material metálico a 

partir da oxidação do substrato e também da deposição de elementos presentes no 

eletrólito, fazendo com que o material apresente uma melhora em suas propriedades 

eletroquímicas e tribológicas.15 

Outras técnicas de tratamentos superficiais baseado na deposição de filmes 

orgânicos e híbridos têm sido desenvolvidas para melhorar a resistência à corrosão 

contribuindo também para a adesão, disseminação e proliferação de células em 

biomateriais.16,17 

 Muitos estudos14, 18 , 19  analisam o comportamento de ligas de magnésio 

comerciais, com o elemento alumínio em sua composição, como as da série AZ31 e 

AZ91. As ligas de Mg utilizadas neste estudo não possuem o elemento alumínio em 

sua composição. 
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Neste trabalho, primeiramente estudou-se o comportamento quanto à corrosão 

e desgaste de duas ligas de Mg-Zn-Zr, com diferentes percentuais de zinco. Na 

segunda etapa do trabalho utilizou-se a liga que apresentou os melhores resultados 

quanto à resistência à corrosão, resistência ao desgaste e tribocorrosão para 

realizar a funcionalização da superfície pelo processo de Anodização Assistida por 

Plasma (PEO). O revestimento cerâmico obtido a partir da funcionalização por PEO 

foi avaliado quanto à resistência à corrosão e ao desgaste. 

Visando melhorar a resistência a corrosão do revestimento por PEO, foi 

realizada a aplicação de um filme polimérico híbrido (FH), composto de quitosana e 

GPTMS. As amostras funcionalizadas pelo processo PEO e as amostras com 

revestimento PEO+FH também foram avaliados quanto à citotoxicidade. 
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2. OBJETIVOS  

 

2.1. OBJETIVO GERAL 

 

Este trabalho tem por objetivo estudar a funcionalização da superfície por 

anodização assistida por plasma visando melhorar a resistência à corrosão e ao 

desgaste de ligas Mg-Zn-Zr para  aplicação como biomaterial. 

 

2.2. OBJETIVOS ESPECÍFICOS 

 
Visando atender o objetivo geral, seguem os seguintes objetivos específicos: 

a. Avaliar a liga ZK30 e a liga ZK60 para selecionar aquela que 

apresente o melhor comportamento eletroquímico, resistência ao 

desgaste e tribocorrosão. 

b. Avaliar a resistência à corrosão e ao desgaste da liga selecionada a 

partir da funcionalização por Anodização Assistida por Plasma, 

visando a otimização dessas propriedades. 

c. Compreender o comportamento biológico da liga, após 

funcionalização. 
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3. REFERENCIAL TEÓRICO 
 
 

3.1. BIOMATERIAIS 

 

A busca incansável do homem por padrões de vida superiores e longevidade 

tem gerado cada vez mais a necessidade de alternativas para o reparo e 

substituição de tecidos vivos vitimados por traumas ou patogenias. O desafio do 

campo de biomateriais é que os dispositivos de implantes substituam tecidos do 

corpo e que representem um ajuste de suas características e propriedades em 

relação ao tecido humano. A interação de muitos e complexos fatores físicos, 

biológicos, clínicos, tecnológicos e econômico devem ser considerados. O controle 

sobre a interface biomaterial-tecido é o problema a ser estudado no campo da 

ciência dos materiais.20 

Biomaterial pode ser definido como um material que é utilizado no tratamento 

de pacientes e que, em algum momento, interage com sistema biológico e tecido por 

um tempo significativo de modo que esta interação entre o sangue, tecido e o 

material é um fator importante no tratamento. 21  Um biomaterial pode ser um 

polímero, metal, cerâmica, ou material natural que fornece estrutura e/ou possua a 

função de um dispositivo médico implantável.22 

Embora a definição inicial de biomaterial tenha ficado restrito a dispositivos 

médicos, os biomateriais nos tempos atuais abrangem tanto materiais sintéticos, 

bem como, materiais naturais que promovem a saúde humana. A diferença de um 

biomaterial em relação aos outros materiais é a sua coexistência benigna com um 

sistema biológico com que ele interage. Este fenômeno é chamado de 

biocompatibilidade. Para cada biomaterial são impostas exigências mecânicas e de 

desempenho que se originam a partir das propriedades físicas do material.23 

 

 

3.2. LIGAS METÁLICAS PARA APLICAÇÃO BIOMÉDICA 

Os implantes metálicos são preferidos devido à sua resistência mecânica e 

tenacidade que os tornam superiores às propriedades dos polímeros e compósitos. 

Implantes metálicos ortopédicos podem ser classificados em permanente (por 
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exemplo, próteses de quadril e joelho) e implantes temporários, que podem ser 

biodegradáveis (por exemplo, parafusos e pinos). Metais, tais como aço inoxidável, 

titânio e ligas de cobalto-cromo têm sido utilizados como implantes permanentes.24 

Os biomateriais metálicos devem possuir algumas características básicas, 

como, ser biocompatíveis, fornecer um ambiente ideal para regeneração do tecido, 

facilitar a regeneração, suportar as cargas mecânicas e, se for o caso, degradar 

junto com a formação do novo tecido. Os biomateriais metálicos têm sido 

amplamente utilizados para substituir tecidos ósseos, devido às suas propriedades 

mecânicas superiores às da biocerâmica, biopolímeros e biomateriais compósitos.25 

A engenharia de tecidos avançou continuamente através da integração de 

diversas áreas. Os biomateriais implantados em um ambiente fisiológico devem ser 

projetados para provocar ações e reações essenciais com controle e precisão.  A 

capacidade de reabsorção de um biomaterial pelo organismo apareceu como uma 

solução perfeita, visto que, o “material estranho” é substituído por tecido em 

regeneração.26 

 

3.3. LIGAS METÁLICAS BIOABSORVÍVEIS 

Os biomateriais metálicos utilizados atualmente, como por exemplo, titânio, 

ligas de titânio e ligas de cromo-cobalto, continuam a desempenhar um papel 

essencial para auxiliar na reparação ou substituição de tecido ósseo. Os metais são 

mais adequados para aplicações de suporte de carga em comparação a cerâmicas 

ou materiais poliméricos devido à sua combinação de alta resistência mecânica e 

tenacidade à fratura. Estes biomateriais metálicos são basicamente neutros in vivo, 

permanecendo como implantes permanentes, que no caso de rejeição pelo 

organismo, podem ser removidos por um segundo procedimento cirúrgico após o 

tecido ter cicatrizado suficientemente. Porém, uma segunda intervenção cirúrgica 

aumenta os custos para o sistema de saúde e também aumenta o risco de 

morbidade para o paciente.27 

Metais biodegradáveis (MBs) são implantes produzidos a partir de ligas 

metálicas ou metais puros onde se espera que ocorra um processo gradual de 

corrosão in vivo, com uma resposta apropriada do hospedeiro. Este processo de 

corrosão deve levar à dissolução completa do dispositivo implantado e cumprir a 
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missão de auxiliar na cicatrização do tecido, sem ocorrência de resíduos. Portanto, o 

principal componente dos MBs deve ser elementos metálicos essenciais que 

possam ser metabolizados pelo corpo humano e apresentarem taxas e modos de 

degradação apropriados ao corpo humano.28 

Os metais biodegradáveis devem degradar-se no complexo ambiente 

fisiológico do corpo humano com a cinética de degradação correspondente ao 

período de cicatrização. Os produtos de degradação devem ser transportados e 

eliminados do corpo e não devem causar reações indesejadas no local ou no 

sistema.29  

Dentre os metais biodegradáveis pesquisados podemos citar o magnésio e 

suas ligas (liga pura de Mg, Mg-Ca, Mg-Zn, etc.), ligas de ferro (ligas Fe, Fe-Mn, 

etc.) e outros como o tungstênio puro, o zinco puro e suas ligas e, vidros metálicos 

contendo Ca e Sr. Nestas ligas são objetivos das pesquisas a análise das suas 

microestruturas formadas, o estudo das propriedades mecânicas e comportamentos 

de degradação e das performances in vitro e in vivo. Além disso, existem 

abordagens para controlar suas taxas de biodegradação com o objetivo de coincidir 

com as taxas de cicatrização dos tecidos do hospedeiro, através de técnicas de 

modificação de superfície. 29 

 

3.4. MAGNÉSIO E SUAS LIGAS 

Magnésio e suas ligas estão sendo estudados para serem usados como 

materiais de implantes bioabsorvíveis, em dispositivos cardiovasculares e/ou 

ortopédicos. O conceito de usar um material metálico degradável em implantes não-

permanentes é aparentemente simples, pois é baseado em um processo de 

degradação espontânea. Contudo, os detalhes do processo de corrosão são muito 

complexos.29 

O magnésio é um metal leve, com uma densidade de 1,74 g/cm3 e sua 

resistência à tração é maior que a dos polímeros e muito próxima a do osso natural.  

A tenacidade do magnésio e suas ligas é maior do que a dos biomateriais 

cerâmicos, como a hidroxiapatita. O módulo de elasticidade, a resistência à tração, a 

densidade e a elongação do magnésio estão mais próximos do osso natural do que 

outros implantes metálicos comumente usados (Tabela 1).30 



8 

 
 

Tabela 1: Comparação das propriedades mecânicas das diversas ligas utilizadas como biomaterial 
em relação ao osso cortical. 

Material Densidade 

(g/cm³) 

Resistência à 

tração (MPa) 

Módulo de 

Young (GPa) 

Elongação 

Osso Cortical30 1,7 - 2 80-150 3-30 3 - 4 

ZK30 (fundida)30 1,74 147 41-45 12 

Zk60 (fundida)31,32 1,84 170 44 4 - 7 

AZ91 1,81 240 45 3 

Ti6Al4V 4,43 930 - 1140 100-110 8 -15 

Aço Inox 316L32 8 490 193 40 

Poliácido láctico (PLA) 1,24 29 1,9 5 

 

Cabe lembrar que o Módulo de Young, ou Módulo de Elasticidade (E), é a 

relação entre a tensão aplicada e a deformação elástica produzida, isto é, a tensão 

necessária para produzir uma quantidade unitária de deformação elástica. Ele está 

vinculado à rigidez do material.33  

O Módulo de Elasticidade varia entre metal e osso, levando a uma mudança de 

como as forças são distribuídas. Conforme a Lei de Wolff, os ossos se remodelam 

pela variação da carga. Esta mudança na distribuição original das cargas, podem 

levar à reabsorção óssea pelo organismo 34 . Este fenômeno é conhecido como 

blindagem de tensões. O resultado disso é a atrofia óssea, levando ao afrouxamento 

do implante e, possivelmente, a uma nova fratura.35 

Embora o módulo de elasticidade mais baixo do Mg, em relação a outros 

materiais metálicos, possa ser benéfico na proteção contra a blidagem de tensões e 

evitar assim, a reabsorção óssea, isso também significa que pode haver uma chance 

maior de falha em aplicações que necessitem altas cargas. É vital garantir que o 

implante seja projetado para sustentar sua carga sem colapsar. Este aspecto é 

ainda mais crucial quando se considera materiais degradáveis, uma vez que é 

necessário um suporte mecânico adequado ao longo de todo o processo de 

bioabsorção e remodelação óssea.36 

O Mg e suas ligas são materiais promissores para dispositivos metálicos 

biodegradáveis, porém, apresentam desvantagens como baixa resistência à 

corrosão e isto limita suas aplicações como material para implante. A rápida 

degradação pode levar a uma perda precoce das propriedades mecânicas do 

implante, geração de gás hidrogênio e até uma intensa alcalinização dos tecidos 
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circundantes. Estudos relataram que modificações e/ou tratamentos superficiais 

podem diminuir a taxa inicial de degradação dos implantes biodegradáveis.37 

Dentre as ligas de magnésio pesquisadas estão a AZ31, AZ91, WE43, 

Magnésio puro (99,9) 38  e  ligas Mg-Zn-Zr39, por exemplo, as ligas ZK3040 e ZK6041. 

Este estudo irá focar nas ligas Mg-Zn-Zr, mais especificamente as ligas ZK30 e 

ZK60 cujo teor de Zinco na liga são de 3% e 6%, respectivamente, e o teor de 

zircônio de 0,4%, aproximadamente. 

 

3.5. LIGAS Mg-Zn-Zr 

Nos últimos anos, o magnésio e suas ligas têm apresentado grande potencial 

para serem utilizados como uma nova classe de biomateriais e estão atraindo muita 

atenção devido às suas características de biodegradação, efeito antiinflamatório, 

efeito antitumoral, propriedade antibacteriana, indução da osteogênese e algumas 

outras propriedades biofuncionais.42 

A adição de elementos de liga é um  dos métodos utilizados para melhorar as 

propriedades mecânicas. Além disso, para alcançar uma boa biocompatibilidade das 

ligas, alguns elementos de liga específicos, que estão presentes no fluído corpóreo 

como nutrientes, foram considerados como a primeira escolha a serem usados. 

Estes elementos podem formar ligas de Mg biocompatíveis e também podem 

melhorar as propriedades mecânicas e de degradação.42 

Existem várias considerações para a seleção de elementos no 

desenvolvimento de ligas de magnésio. A primeira consideração é a toxicidade 

elementar. Os produtos de degradação das ligas projetadas devem ser absorvidos 

ou solubilizados para excreção pelos tecidos circundantes e não podem causar 

toxicidade ao sistema. A segunda consideração é a capacidade de melhorias na liga 

com relação as suas propriedades mecânicas. A terceira consideração é a influência 

no comportamento da corrosão. Elementos de liga que possuem um potencial de 

equilíbrio próximo ou que formam fases intermetálicas com um potencial semelhante 

ao do magnésio (-2,37 V) podem melhorar a resistência à corrosão reduzindo a 

corrosão galvânica.43 

A história de aplicação do Mg como biomaterial iniciou-se em 1878, com 

médico Edward C. Huse. Ele usava fios de Mg para reconstrução de vasos 
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sanguíneos. Embora tenha ocorrido a formação de bolhas subcutâneas de gás 

devido a alta taxa de corrosão dos fios de Mg, raramente foi relatado que os 

pacientes sentiam dor ou sofriam infecções durante o seguimento pós-operatório.44 

As primeiras ligas à base de Mg, investigadas como uma nova classe de 

material de implante, foram os sistemas de ligas comerciais porque possuem 

propriedades mecânicas bem conhecidas em aplicações de engenharia. Ligas de 

Mg como AZ31, AZ61, AZ91, AM60, ZK30, ZK60 e WE43 estão sendo 

extensivamente investigados. No entanto, ao se projetar ligas para aplicações de 

engenharia, a toxicidade e a biocompatibilidade em ambientes biológicos, muitas 

vezes não são consideradas. Pesquisas têm sido desenvolvidas no sentido de 

obtenção de novas ligas à base de Mg com baixo ou nenhum nível de toxicidade e 

sem a presença de elementos que possam ser neurotóxicos.43 

As ligas Mg-Zn-Zr, como as ligas ZK30 e ZK60, não possuem em suas 

composições adição do elemento alumínio que é relacionado na literatura como um 

provável causador de doenças neurológicas como a doença de Alzheimer. 45  A 

Figura 1 apresenta o diagrama de fases do Mg-Zn com os respectivos percentuais 

de Zn nas ligas estudadas. 

 
Figura 1: Diagrama de fases binário Mg-Zn. 

   
Fonte: ASM Handbook46 
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Song et al. estudaram a adição de diferentes quantidades Zn e Zr em ligas de 

magnésio com adição de cálcio (Mg-Zn-Ca) com a finalidade de diminuir a incidência 

de trincas à quente no material. Este defeito diminui a resistência mecânica e 

impactou negativamente na qualidade dos produtos fundidos. Concluiu que as ligas 

Mg-0,5Ca-xZn (x = 0, 0,5, 1,5, 4 e 6%) exibiram suscetibilidade a trincas a quente. 

No entanto, a adição de 6% em peso de Zn e a adição de Zr à liga, diminuiu a 

incidência de trincas a quente e melhorou o refinamento de grãos na liga.47 

Cai et al. avaliaram os efeitos do Zn sobre a microestrutura, propriedades 

mecânicas e resistência à corrosão das ligas de Mg-Zn (as-cast). Os resultados 

indicaram que a sua microestrutura consiste tipicamente de matriz primária de α-Mg 

e fase intermetálica de MgZn distribuída principalmente ao longo do contorno de 

grão. Houve melhoria das propriedades mecânicas com teor de Zn até 5% do peso. 

Ensaios de polarização mostraram o efeito benéfico do elemento Zn na formação de 

um filme protetor na superfície das ligas. A liga Mg-5Zn apresentou a melhor 

resistência à corrosão das ligas estudadas. No entanto, o aumento do teor de Zn em 

até 7% em peso aumentou significativamente a taxa de corrosão, que é 

impulsionada pelo efeito galvânico entre matriz e intermetálico.48 

A Figura 2 apresenta a microestrutura formada da amostra de uma liga de 

magnésio ZK60 bruta de fusão.  O grão é formado por uma fase α-Mg e há formação 

de uma fase de Mg-Zn no contorno de grão.49 

 
Figura 2: Microestrutura da liga de magnésio ZK60 bruta de fusão. 

 
Fonte: Chen Xian-Hua et al. 49 
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O refinamento de grão e endurecimento por envelhecimento (precipitação) são 

fenômenos metalúrgicos que são explorados em ligas de Mg para alcançar a 

microestrutura e propriedades mecânicas desejadas. Um dos elementos de adição 

para o refino de grão mais conhecido em ligas de Mg é o Zr. A adição de uma 

pequena quantidade de Zr à massa fundida de Mg pode ser facilmente utilizada para 

reduzir o tamanho de grão em cerca de duas ordens de grandeza bem como 

produzir uma microestrutura mais uniforme.50 

O Zr é utilizado como um refinador de grão na maioria das ligas de Mg 

comerciais, desde que a liga não contenha outro elemento que não prejudique o 

efeito de refinamento do grão, como por exemplo, o alumínio. Além do efeito direto 

sobre as propriedades mecânicas, o refinamento de grão é também utilizado para 

reduzir a formação de defeitos, como trincas a quente, porosidades. Nas ligas Mg-

Zn-Zr comerciais, conhecidas como ligas da série ZK, o zinco e o zircônio são 

adicionados a um nível suficiente para produzir o efeito de endurecimento por 

envelhecimento e precipitação no tratamento térmico adequado.43 

A composição das ligas comerciais de Mg é normatizada pelas Normas ASTM 

B91 e ASTM B107/B107M onde consta um percentual máximo de Zn de 6% a serem 

utilizados nestas ligas da série ZK. 
 

 

3.6. CORROSÃO DAS LIGAS DE MAGNÉSIO 

As ligas metálicas biodegradáveis devem degradar-se no ambiente fisiológico 

humano com a cinética adequada ao período de cicatrização. Os produtos da 

degradação devem ser transportados, eliminados e/ou absorvidos, não devendo 

causar acúmulo no local do implante ou no organismo.51  

A corrosão do Mg converte o metal no íon estável (Mg2+) em dois passos 

eletroquímicos, envolvendo o íon positivo, Mg+, como intermediário, conforme dado 

pelas Equações 1 e 2. Estas reações parciais anódicas são equilibradas pela reação 

parcial catódica da liberação de hidrogênio (Equação 3). 

Mg → Mg+ + e-                  reação anódica (Equação 1) 

KMg+ → kMg2+ + ke-         reação anódica (Equação 2) 
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(1+k) H2O + (1+k) e- → 1/2(1+k)H2 + (1+k)OH-        reação catódica (Equação 3) 
 

O íon positivo, Mg+, é reativo, e pode reagir quimicamente com água. Assim, 

uma fração, k, do Mg+, reage eletroquimicamente via Equação 2 a Mg2+, e o 

complemento reage quimicamente conforme equação 4: 

(1−k)Mg+ + (1−k)H2O + (1−k)OH− → (1−k)Mg(OH)2 + 1/2(1−k)H2 reação química 
 

(Equação 4) 
 
 

A reação global é dada por:   

Mg + 2H2O → Mg(OH)2 + H2                 reação global (Equação 5) 
 

A corrosão do Mg é, portanto, apenas parcialmente eletroquímica, e espera-se 

que as medições eletroquímicas indiquem uma taxa de corrosão menor do que a 

taxa de corrosão real.52 

Uma grande preocupação nas aplicações biomédicas das ligas de Mg é que a 

reação anódica de dissolução (oxidação) do Mg está sempre associada à 

decomposição catódica da água gerando gás hidrogênio por uma redução direta de 

H+ a partir de H2O.  

A cinética da reação de liberação do hidrogênio varia fortemente em diferentes 

superfícies metálicas e são observados pequenos sobrepotenciais, por exemplo, em 

Pt, Fe e Ni, enquanto que grandes sobrepotenciais são observados em Hg e Zn. 

Logo, pode esperar-se uma influência diferente nas reações catódicas quando os 

metais do primeiro ou do segundo grupo, acima mencionados, estão presentes na 

liga, sejam como impurezas ou como elementos de liga. Como as impurezas típicas 

e elementos de liga são mais nobres do que Mg, as partículas de impureza e as 

fases intermetálicas atuam como cátodos locais acoplados com o ânodo da matriz 

de Mg e a cinética da reação de liberação do hidrogênio nestas partículas de 

segunda-fase afetam a corrosão do Mg.53 

A avaliação do pH com o tempo de imersão também pode ser utilizado para a 

avaliação da liberação de Hidrogênio. Quanto maior o valor do pH significa que 

houve uma alcalinização do meio provocada pela oxidação do Mg, uma maior 

concentração de OH-, e por consequência, ocorre uma maior liberação de 

hidrogênio.54  
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Barzegari et al. desenvolveram um modelo matemático para prever o 

comportamento de biodegradação de biomateriais à base de Mg comercialmente 

puros (Mg-CP. Apesar das simplificações assumidas, o modelo pode servir como 

uma ferramenta importante para encontrar as propriedades dos metais 

biodegradáveis e prever o comportamento de biodegradação. Verificaram através de 

simulações que o aumento de OH- coincidiu com um aumento da concentração de 

Mg2+ na solução.55 

Xiong et al. estudaram o comportamento de degradação de uma liga de Mg-Ca 

com aplicação de um revestimento orgânico fibroso. Verificaram que a solução que 

continha a amostra com revestimento apresentou um valor de pH de 8,5 enquanto 

que a solução com a amosta sem revestimento apresentou um pH 10, após 300 

horas de imersão. Concluíram que a aplicação do revestimento contribuiu 

consideravelmente para a redução de liberação de hidrogênio.56 

O diagrama de Pourbaix para o sistema Mg-H2O é apresentado na Figura 3. 

Para potenciais próximos ao potencial padrão do Mg e pH próximo ao do fluido 

corpóreo (pH=7,4), o Mg encontra-se na região de corrosão. 

 
Figura 3: Diagrama de Pourbaix para o sistema Mg-H2O. 

 
Fonte: POURBAIX, M.57 
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A corrosão (ou bioabsorção) do implante pelos fluidos corporais evita uma 

segunda intervenção cirúrgica para a remoção do dispositivo implantado. Efeitos 

negativos, como rejeição, podem ocorrer quando um implante é deixado no corpo 

por um longo período, não sendo mais necessário para sua finalidade médica. Uma 

séria preocupação nas aplicações biomédicas das ligas de Mg é a geração de gás 

H2. Se a geração for suficientemente lenta, o gás pode ser transportado para longe 

do local de sua geração e o acúmulo local de volumes significativos de gás pode ser 

evitado. A taxa de absorção de hidrogênio tolerada pelo organismo, por área de 

amostra, é de 2,25 ml/cm²/dia.58 

Zhao et al. monitoraram em diferentes pontos de medição próximo ao implante, 

por método não invasivo, a liberação de hidrogênio causada pelo implante 

subcutâneo com ligas Mg-4%Zn-1%Sr- 0.5%Zr (Figura 4a) e Mg-4%Y- 1%Zr-

0.6%Ca (Figura 4b) em cobaias de camundongo. Verificaram a formação 

suficientemente rápida de H2 de modo a ocorrer formação de bolhas subcutâneas.  

Houve uma formação de H2 significativamente maior na cobaia que recebeu o 

implante com a liga Mg-4%Zn-1%Sr-0,5%Zr.59   

 
Figura 4: Bolhas de gás subcutêneas causada pela liberação de hidrogênio em implante de liga de 
magnésio em cobaias, após 7 dias da colocação do implante: a) liga Mg-4%Zn-1%Sr-0,5%Zr e b) liga 
Mg-4%Y-1%Zr-0,6%Ca. 

 
Fonte: Zhao et al.59 

 
A taxa de liberação do H2 gasoso é influenciada por todos os fatores que 

influenciam a taxa de corrosão e, portanto, dependerá da liga, dos tratamentos de 

superfície, bem como do ambiente circundante.60 
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3.6.1. Eletrólitos para simulação do fluido corpóreo – SBF 

A degradação dos biomateriais é uma das principais considerações que se 

deve levar em conta desde a sua concepção, processamento e uso. Os materiais 

atualmente disponíveis ainda sofrem com altas taxas de biodegradação, 

especialmente no estágio inicial de implantação no corpo humano, e isso é crucial 

do ponto de vista biológico.61 

Para compreender a corrosão das ligas para implantes e o seu impacto sobre o 

uso destas ligas no corpo humano, é útil ter uma compreensão clara dos ambientes 

em que essas ligas operam. Isto inclui o ambiente químico/eletroquímico, o ambiente 

biológico e o ambiente mecânico. Praticamente todos os testes de corrosão ocorrem 

em ensaios in vitro que tentam simular, de uma forma simplificada, as condições 

eletroquímicas do corpo. Alguns ambientes simplificados podem tornar o controle e 

interpretação de experimentos mais viáveis, porém, não levam em consideração 

interações importantes que podem dominar determinado comportamento do 

sistema.62  

Na maior parte dos ensaios in vitro, que avaliam o desempenho de corrosão de 

biomateriais metálicos, as soluções utilizadas são substitutos aproximados do 

ambiente biológico real. Aproximadamente, o corpo possui um pH 7,4 e em torno de 

0,9% (0,154 M) de NaCl. Uma solução simplificada muito utilizada para avaliar a 

corrosão de materiais é a solução de 0,9% de NaCl. Algumas soluções mais 

complexas utilizadas in vitro incluem solução tampão salina de fosfato (PBS), 

solução de Ringer, solução de Hanks, fluido biológico simulado (SBF), e muitas 

outras.27  

Pesquisadores têm utilizado diferentes eletrólitos para simularem fluidos 

corporais em ensaios eletroquímicos. A correlação entre os resultados obtidos para 

os diferentes eletrólitos não é simples. Hansen et al. compararam os eletrólitos mais 

comumente utilizados para simular fluidos corporais: Hanks, HBSS, SBF, Ringer e 

NaCl 0,9% (Tabela 2). Concluiram que a padronização dos parâmetros dos 

procedimentos para análises eletroquímicas é uma questão importante e a escolha 

de um eletrólito que melhor represente o meio onde o material será aplicado 

influencia diretamente nos resultados. Verificaram que a solução Hanks possui uma 

menor agressividade quanto à corrosão evidenciando um potencial de corrosão 
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menos ativo e uma menor densidade de corrente em relação aos demais 

eletrólitos.63 

Tabela 2: concentração dos íons nos diferentes liquidos corporais simulados. 
Solução Concentração de íons ( mmol/L) 

Na+ K+ Mg+2 Ca+2 Cl- HCO3 HPO4
-2 SO4

-2 

Hanks 142,0 5,0 1,5 2,5 103,0 27,0 1,0 0,5 

HBSS 141,6 5,8 0,8 1,3 144,8 4,1 0,8 0,8 

SBF 142,0 5,0 1,5 2,5 147,8 4,2 1,0 0,5 

Ringer 113,6 1,9 - 1,0 115,3 2,4 - - 

NaCl 0,9% 153,0 - - - 153,0 - - - 

Plasma 142,0 5,0 1,5 2,5 103,0 27,0 1,0 0,5 
Fonte: adaptado de Alana et. al. 63 

   

Os agentes tamponantes presentes no fluido corporal tendem a consumir o OH- 

gerado na corrosão e aceleram a conversão de Mg para Mg2+, de acordo com a 

Equação 4. 

Tem sido demonstrado que os componentes inorgânicos, bem como proteínas 

e aminoácidos influenciam na taxa de degradação. Como resultado, os implantes 

biomédicos com base em Mg podem perder a integridade mecânica necessária 

antes que o tecido tenha tempo suficiente para cicatrizar completamente, o que leva, 

pelo menos 12 semanas.64 

É comum a utilização de agentes tamponantes nos fluidos que simulam o fluido 

corporal. Como exemplo pode-se citar o HEPES, TRIS e HCO3/CO2 que afetam 

significativamente a corrosão do magnésio e suas ligas. O HEPES e o TRIS regulam 

a mudança no pH ao consumir os íons OH- e afetam a formação de produtos 

corrosivos, conseqüentemente aceleram a dissolução de Mg. O HCO3/CO2 imita o 

sistema tampão do corpo humano, que não apenas utiliza íons OH-, mas também 

induzem a precipitação de MgCO3, o que contribui para a proteção contra a corrosão 

ao desenvolver uma camada de passivação em Mg. 65 

Muitos autores realizaram estudos sistemáticos de corrosão em ligas de 

magnésio com diferentes meios de corrosão com adição de proteínas na solução. A 

composição do meio corrosivo influenciou o comportamento de corrosão do 

magnésio, que foi alterado adicionalmente pela presença ou ausência de proteínas. 

Proteínas como albumina demonstraram formar uma camada de bloqueio de 
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corrosão nas ligas de magnésio em experimentos in vitro. Esta camada é 

enriquecida por fosfatos de cálcio e participam da proteção a corrosão do material.66 

Wang et al. estudaram o comportamento de corrosão de uma liga de Mg-Mn  

em SBF com e sem adição de albumina. Verificaram que este comportamento é 

fortemente afetado pela adição de albumina por meio dos efeitos combinados de 

adsorção e quelação. A taxa de corrosão monitorada pela taxa de liberação de 

hidrogênio sugere que a albumina é rapidamente adsorvida na superfície do material 

e serve como uma camada protetora eficaz, resultando em uma taxa de liberação de 

hidrogênio muito mais lenta no estágio inicial.67 

Comparado com in vivo, os experimentos in vitro são convenientes pois podem 

fornecer uma razoável ideia sobre a eficácia do material em curto espaço de tempo. 

Os resultados são normalmente utilizados para complementar os estudos in vivo e 

estudos clínicos. No entanto, a precisão dos resultados obtidos a partir de estudos in 

vitro depende de vários fatores experimentais, entre eles o tipo de eletrólito 

utilizado.64 

 

 

3.6.2. Ensaio de perda de massa por imersão e liberação de hidrogênio 

O método mais comum para o estudo da corrosão de metais, e considerado 

por alguns autores como padrão de referência, é a análise da perda de massa. 

Neste ensaio a massa e a área superficial da amostra são medidas antes e depois 

da exposição a um ambiente corrosivo por um período de tempo. Antes de cada 

medição é necessário remover os produtos de corrosão da superfície. Para ligas de 

Mg, recomenda-se fazer esta remoção com uma solução 200 g/L de CrO3 e 10 g/L 

de AgNO3. Esta é uma etapa crítica, pois pode levar a imprecisões incluindo 

superestimação ou subestimação da taxa de corrosão como consequência de uma 

limpeza insuficiente ou excessiva após a imersão.68 

A Norma ASTM G31 abrange procedimentos para avaliação da perda de 

massa por corrosão dos metais. Isto inclui a preparação de amostras e a remoção 

do óxido da superfície do material sem influenciar na perda de massa real da 

amostra. A partir da perda de massa do material pode-se calcular sua taxa de 

corrosão.69  
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 O cálculo da taxa de corrosão, a partir da perda de massa, é baseado na 

Norma ASTM G31, onde a equação para este cálculo é dado a seguir: 

CR = (K x W)/(A x T x D)       (Equação 6)69 
Onde: 
CR = taxa de corrosão (mm/ano) 
K = constante 
T = tempo de imersão em horas 
A = área da amostra em cm² 
W = perda de massa em gramas 
D = densidade do material em g/cm³ 

 

Para aplicações de ligas de Mg, determinar a taxa de corrosão da liga não é 

suficiente, sendo necessário um conhecimento detalhado dos mecanismos de 

corrosão e a possibilidade de diminuir esta taxa de corrosão. Uma preocupação em 

aplicações biomédicas de ligas de Mg é que a reação de dissolução anódica do Mg 

(oxidação) está sempre associada à decomposição da água, gerando gás H2, por 

uma redução direta de H+ a partir da água. O perigo da geração de H2 na aplicação 

biomédica está na taxa de sua produção: isto é, a geração de gás H2 

suficientemente lenta poderá ser tolerada, se o gás puder ser transportado para fora 

do local de sua geração, evitando assim, a formação de bolhas e cavidades de gás 

in vivo. 53 

Em cobaias de Cavia Porcellus, bolhas subcutâneas apareceram dentro de 

uma semana após a cirurgia e desapareceram após 2 a 3 semanas. Este fenômeno 

implica que, por um certo mecanismo, as cobaias podem absorver ou consumir 

gradualmente as bolhas geradas a uma taxa ligeiramente inferior à taxa de liberação 

de hidrogénio da liga AZ91. Isto significa que uma taxa de liberação de hidrogênio 

inferior à da liga AZ91D pode não conduzir a bolhas subcutâneas ou apenas levar a 

um volume insignificante de bolha subcutânea numa cobaia. A taxa de H2 tolerada 

pelo organismo pode ser usada para filtrar as ligas de magnésio biodegradáveis, 

candidatas para testes no corpo humano. Através da medida de liberação de 

hidrogênio pode se estimar a taxa de corrosão do Mg.70 

Song apresenta a taxa de liberação de hidrogênio para diversos tipos de ligas 

de magnésio (Figura 5). Verificou que para o magnésio comercialmente puro (CP-

Mg) a taxa de liberação de hidrogênio ficou cerca de 10 vezes acima da tolerada 

pelo organismo enquanto que em algumas ligas de magnésio esta liberação foi 

significativamente menor. 62 
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Figura 5: Volume e taxa de liberação de hidrogênio em função do tempo.  

  
Fonte: Adaptado de Song. 62  

 

Gu et al. estudaram a degradação da liga de magnésio ZK60 obtidas por dois 

diferentes processos (fundida e extrudada), imersas em solução Hanks. Concluiram 

que a liga extrudada possui uma taxa de liberação de hidrogênio menor que a liga 

fundida, apresentada na Figura 6a.Também verificaram uma alcalinização da 

solução com o tempo de imersão das amostras, apresentado na Figura 6b.71 
 
Figura 6: a) Taxa de liberação de hidrogênio da liga ZK60 extrudada e fundida e b) Mudança do pH 
com o tempo de imersão.  

   
Fonte: Adaptado de X.N. Gu  et al. 71 

 

 A taxa de liberação do hidrogênio é um parâmetro significativo na avaliação 

da biodegradabilidade do magnésio e suas ligas, porque: 

- a liberação do hidrogênio é um processo prejudicial que impede o desenvolvimento 

e a aplicação de ligas de magnésio biodegradáveis; 
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- 1 ml de H2 liberado corresponde a 1 mg de Mg dissolvido, e assim medir a taxa de 

liberação de hidrogênio é equivalente a medir a biodegradação ou a taxa de 

corrosão de uma liga de magnésio; 

- 1 mol H2 liberado é equivalente a 2 mols de OH- gerados em solução, então a taxa 

de liberação de hidrogênio, em certa medida, indica o grau de alcalinização da 

solução; 

- ligas de magnésio geralmente sofrem corrosão localizada e o hidrogênio provém 

principalmente das áreas locais de corrosão, o que implica que a taxa de liberação 

de hidrogênio pode refletir com segurança a taxa de degradação local das ligas de 

magnésio. 

Portanto, a liberação de hidrogênio é empregada como um método importante 

para comparar a biodegradabilidade do magnésio e suas ligas.62  

 

3.6.3. Curvas de polarização 

Uma visualização da influência da polarização sobre a densidade de corrente é 

obtida através da representação gráfica em diagramas de potencial de eletrodo (E) 

versus a densidade de corrente (i). As curvas obtidas através da variação do 

potencial em relação a um eletrodo de referência e a corrente desenvolvida, são 

chamadas de “curvas de polarização”. Uma das formas mais convenientes de 

representar as curvas de polarização é na forma E x log|i| (Figura 7), visto que pode-

se calcular a corrente de corrosão através da equação de Tafel e calcular, de certa 

forma, a taxa de corrosão do material.72 
Figura 7: Curvas de polarização anódica (ia) e catódica (ic) num diagrama monologarítmico. Ee = 
potencial de equilíbrio; io = densidade de corrente de corrosão. 

 
Fonte: Wolynec 2003.72 
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Os ensaios de corrosão in vitro são simples e úteis para prever o 

comportamento de degradação dos biomateriais. Eles são particularmente úteis para 

triagem do material, controle de qualidade e estudo de mecanismos de degradação.  

Uma das técnicas comuns na determinação da taxa de corrosão in vitro é o das 

curvas de polarização. A corrosão é um processo eletroquímico que corresponde ao 

fluxo de elétrons entre o ânodo e o cátodo. O fluxo de elétrons representa a taxa de 

oxidação e redução das reações na interface biomaterial/eletrólito, isto é, o fluxo de 

elétrons fornece a capacidade de avaliar a cinética do processo de corrosão.61  

A densidade de corrente de corrosão (icorr) pode ser estimada a partir da 

extrapolação de Tafel nas curvas de polarização e a partir da icorr pode-se calcular a 

taxa de corrosão do material usando a equação: 

 

CR= K.icorr.W/n.ρ   (Equação 7) 73 
Onde:  
CR = taxa de degradação do material por ano (mm/ano) 
K = 3.27 x 10-3 (mm.g.µA-1.cm-1 yr-1) 
icorr = densidade de corrente de corrosão (µA/cm²) 
W = peso atômico 
n = valência do elemento 
ρ = densidade do material (g/cm³) 
 
 
 

3.6.4. Técnica de varredura por eletrodo vibratório (SVET)  

A Técnica de Varredura por Eletrodo Vibratório (SVET) foi originalmente 

desenvolvida por biólogos nas décadas de 1960-1980 para medir as correntes 

iônicas envolvidas na diferenciação celular, morfogênese, regeneração tecidual e 

eletrofisiologia, áreas onde é conhecida como Sonda Vibratória, já em corrosão é 

conhecida como Eletrodo Vibratório.74 

Na SVET, a sonda pode ser vibrada paralelamente ou perpendicularmente à 

superfície da amostra para medir componentes escalares individuais da corrente ou 

em ambas as direções simultaneamente para medir o vetor de corrente 

bidimensional. A vibração é produzida por um transdutor piezoelétrico. A varredura 

pode ser feita em linha, em uma área ou em um ponto específico. A SVET tem sido 

extensivamente utilizada para investigar corrosão localizada, corrosão galvânica, 

inibidores de corrosão, interfaces e contornos de grão, partículas de segunda fase, 

corrosão fadiga e corrosão microbiológica.75 
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A técnica de SVET mede as densidades de corrente local à medida que o 

eletrodo vibratório faz a varredura num plano paralelo ou perpendicular à superfície 

da amostra. Os valores medidos são função da distribuição de correntes iônicas 

características dos processos que ocorrem na superfície (Figura 8). A técnica 

considera a superfície como uma malha de quadrados no centro dos quais existe um 

ponto onde emerge ou imerge uma corrente elétrica.76 

Figura 8: Esquema com as linhas de corrente e linhas de equipotencial que se estabelecem em 
solução a partir zona anódica e catódica. O eletrodo vibratório faz uma varredura em um plano 
paralelo à superfície da amostra a uma determinada distância (h). 

 
Fonte: Adaptado de Bastos et al.74 

 

 Após o tratamento dos dados em software apropriado, mapas com as 

densidades de corrente da superfície são gerados. A  Figura 9a apresenta a 

superfície de um aço eletrogalvanizado varrida por um eletrodo, com uma área 

delimitada. Após o tratamento de dados a imagem é gerada em 3D ou 2D, obtendo-

se um mapa das áreas anódicas e catódicas (Figura 9b).74 

Figura 9: a) Superfície de um aço eletrogalvanizado com um revestimento primer não pigmentado b) 
mapa do SVET medido em NaCl 0,1M. 

a) 

 

b) 

 
Fonte: Bastos et al.74 
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A técnica de SVET é capaz de mapear, dentro do limite da técnica, fases 

existentes dentro de uma liga ou no contorno de grão. A Figura 10a apresenta um 

mapeamento da superfície de um revestimento de Zn-Fe, obtido por imersão a 

quente (Figura 10b). A fase mais rica em ferro (δ) é protegida pelas fases mais ricas 

em zinco (ζ e η) que age como ânodo de sacrifício.77 Neste sentido, a técnica de 

SVET pode se tornar uma aliada na verificação do mecanismo de corrosão nas ligas 

de Mg-Zn. 
Figura 10: a) Mapa obtido por SVET e b) revestimento de Zn-Fe com suas diferentes fases 
intermetálicas. 

 
Fonte: A. Pritzel dos Santos et al. (2015).77 

 

3.7. DESGASTE POR ABRASÃO EM LIGAS DE MAGNÉSIO PARA 

APLICAÇÃO BIOMÉDICA 

O contato mecânico e a fricção são questões fundamentais a serem estudadas 

em problemas de superfície, indispensáveis para a construção de projetos 

seguros. 78 Os ensaios mecânicos de desgaste para biomateriais metálicos 

tipicamente consistem em carregamentos cíclicos associados com os movimentos 

de pacientes nas atividades da vida diária e também podem possuir interações 

superficiais significativas que incluem desgaste contra uma face.22 

O processo de desgaste tem sido classificado em movimento cíclico de grande 

amplitude, chamado de Sliding (deslizamento), com movimentos acima de 300µm, e 

movimentos cíclicos de pequenas amplitudes, chamado de Fretting (fricção), com 

movimentos de até 300µm.79 

Tipicamente, os processos de desgaste por sliding ocorrem em superfícies 

articulares que possuam movimentos relativos entre duas superfícies. Fretting, por 

a) b) 
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outro lado, ocorre principalmente nas junções de dispositivos de parafuso 

escareados para fixação de fratura, implantes dentários, e interfaces modulares. 

Estes danos criam concentrações de tensões que contribuem para falhas mecânicas 

e podem também acelerar a degradação.22 

Quatro formas principais de desgaste foram identificadas80: 

1- Desgaste adesivo: ocorre quando duas superfícies limpas deslizam uma 

sobre a outra e fragmentos são retirados de uma superfície que se adere a outra. O 

adjetivo desta categoria vem das fortes forças de ligação ou “adesivas” entre átomos 

adjacentes pelas superfícies em contato íntimo. 

2- Desgaste abrasivo: ocorre quando uma superfície rugosa, dura, desliza sobre 

uma superfície mais lisa. O resultado é a formação de sulcos na superfície mais lisa 

e a formação de partículas de desgaste. 

3- Desgaste por fadiga: ocorre durante deslizamento ou rolagem repetitiva sobre 

uma trilha. A formação de trincas na superfície ou abaixo dela leva ao rompimento 

da superfície. 

4- Desgaste corrosivo: ocorre com o deslizamento em um ambiente corrosivo e, 

naturalmente, acrescenta a degradação química aos efeitos físicos do desgaste. A 

ação de deslizamento pode romper com as camadas de passividade e, portanto, 

manter uma alta taxa de corrosão. 

 O comportamento tribológico depende principalmente dos materiais de teste, 

do contra corpo, do acabamento da superfície, bem como das condições de teste, 

incluindo velocidade de deslizamento, carga aplicada e ambiente de teste. A 

investigação tribológica de ligas de magnésio biodegradáveis na literatura é rara. As 

ligas da série AZ (alumínio e zinco) são bem conhecidas no sistema de ligas de 

magnésio e comumente utilizadas em muitas aplicações, porém o elemento Al é 

conhecido como tóxico para o corpo humano. A liga de magnésio AZ91D tem sido a 

liga mais comumente usada e mais investigada em termos de comportamento ao 

desgaste até o momento.81 

 Zhu et al. estudaram o comportamento de desgaste a seco e em SBF com 

diferentes pH de uma liga extrudada de Mg (ZK60). A morfologia da trilha da 

amostra submetida a desgaste a seco, com carga aplcada de 10N, frequência de 

4Hz, e tempo de 510s, apresentou grande número de ranhuras e riscos paralelos à 

direção de deslizamento na superfície desgastada, bem como, detritos e óxidos 
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gerados no decorrer do processo, representando uma característica típica de 

desgaste abrasivo. Verificaram ainda, que o volume de material removido diminuiu 

significativamente na amostra em SBF , em relação à amostra submetida ao 

desgaste a seco.82 

Rapheal et al. estudaram o comportamento ao desgaste a seco de uma liga de 

Mg com aplicação de filme obtido por processo PEO em eletrólito à base de silicato.  

Verificaram que os revestimentos permaneceram sem falhas durante o tempo de 

ensaio para as cargas de 2N.  A forma de desgaste verificada foi desgaste abrasivo 

combinado com desgaste adesivo apresentando material aderido à esfera de aço 

utilizada como contra-corpo.83 

Hua et al. estudaram o comportamento tribológico do Mg puro e duas ligas de 

Mg ( Mg-Zn-Ca e AZ31B) sob desgaste seco e em solução PBS. Observaram que a 

liga Mg-Zn-Ca apresentou maior resistência ao desgaste a seco em comparação 

com as duas outras amostras. No entanto, sob deslizamento em solução PBS, a 

taxa de desgaste do Mg-Zn-Ca e do Mg puro aumentaram, enquanto que a da liga 

AZ31B diminui em comparação com os casos sob atrito seco. Os resultados de 

tribocorrosão demonstraram que durante o ensaio há uma redução dos potenciais 

de corrosão e um aumento da corrente de corrosão de ligas à base de Mg.84 

 

3.8. TRIBOCORROSÃO EM LIGAS DE MAGNÉSIO PARA APLICAÇÃO 

BIOMÉDICA 

 

 O desgaste corrosivo ou tribocorrosão é um fenômeno de degradação de 

material resultante de efeitos interativos entre desgaste e corrosão. É comumente 

encontrado em aplicações de engenharia como, por exemplo, em implantes 

biomédicos e equipamentos marítimos, que envolvem movimento relativo de contato 

de materiais em um ambiente corrosivo.85 

Embora as ligas de magnésio não possam ser usadas para implantes 

permanentes (como dispositivos de articulação), eles podem ser aplicados 

temporariamente em outros locais de implante. No ambiente fisiológico, há um 

contato inevitável entre o material do implante e o tecido ósseo, o que leva ao efeito 

sinérgico da corrosão e desgaste do material do implante. O material do implante 

precisa manter a integridade mecânica por um longo tempo, e o meio corrosivo 
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acelera a corrosão e o desgaste corrosivo, e pode fazer com que o material do 

implante falhe prematuramente.82 

Jianwei Dai et al. estudaram o comportamento de atrito e desgaste da liga 

fundida Mg-6Gd-0,5Zn-0,4Zr em SBF e compararam os resultados com a condição 

de deslizamento a seco. Verificaram que o coeficiente de atrito no SBF é menor e a 

curva do coeficiente de atrito é mais suave do que aquelas em deslizamento a seco, 

devido ao efeito de lubrificação do SBF. A taxa de desgaste aumentou com o 

aumento da carga aplicada em ambas as condições. A corrosão da liga é acelerada 

pelo desgaste e, portanto, a taxa de desgaste nominal é maior em SBF do que a 

taxa de desgaste em condições de deslizamento a seco. 86 

Muitas tecnologias de tratamento de superfície, incluindo anodização, 

anodização assistida por plasma, deposição de vapor e filmes de conversão, têm 

sido propostas para melhorar a resistência à corrosão e ao desgaste das ligas de 

Mg. Pesquisas sobre os mecanismos de tribocorrosão são necessárias para propor 

modificações superficiais nas ligas de Mg usadas como componentes em ambientes 

hostis.87 
 

3.9. TRATAMENTOS SUPERFICIAIS EM LIGAS DE MAGNÉSIO PARA 

APLICAÇÕES BIOMÉDICAS 

Um grande número de tratamentos de superfície, tais como anodização, 

revestimentos de conversão, deposição de fase vapor, deposição de polímeros, 

oxidação por plasma, entre outros, estão sendo investigados em ligas de metais 

leves para aumentar sua resistência ao desgaste e resistência à corrosão.88 

As técnicas de modificação da superfície de magnésio e suas ligas podem ser 

divididas em: a) modificação química da superfície: ataque ácido, tratamento 

alcalino, tratamento com flúor, anodização, implantação de íons e b) modificação 

física através da deposição de revestimentos orgânicos, inorgânicos e metálicos.89 

A Anodização Assistida por Plasma (Plasma Electrolytic Oxidation - PEO) está 

entre os tratamentos estudados atualmente. Um processo promissor que pode ser 

usado para melhorar a corrosão e as propriedades tribológicas de metais leves, 

devido à formação de um revestimento cerâmico espesso e denso de óxido. A 
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tecnologia PEO é derivada da anodização convencional, mas os revestimentos 

apresentam melhor resistência ao desgaste e à corrosão.88 

Os revestimentos de base orgânica também são atrativos para aplicações 

biomédicas, pois oferecem proteção contra a corrosão e outras funções, como a 

liberação de fármacos e a capacidade de serem funcionalizados com biomoléculas 

orgânicas. O método mais aplicado para se obter revestimentos orgânicos é através 

da técnica de dip-coating. Sistemas compostos podem ser desenvolvidos pelo uso 

de tratamentos inorgânicos e orgânicos.90 

 

3.9.1. Anodização assistida por plasma (PEO) 

A modificação da superfície é um dos métodos eficazes para controlar a 

propriedade de degradação de ligas de Mg para que se possa adaptar à 

necessidade do organismo. Alguns revestimentos foram desenvolvidos, 

especialmente revestimentos obtidos por PEO, que tem alta força de adesão e 

podem ser adicionados elementos como Ca, P e Sr.91 

 Quanto ao processo PEO, quatro estágios podem ser expressos quando se 

está considerando os fenômenos que ocorrem na interface eletrodo/eletrólito. Esses 

estágios incluem anodização normal, anodização por sparks, oxidação por micro-

arco e oxidação por plasma. A associação desses estágios com o gráfico de tempo x 

voltagem é apresentada na Figura 11.92 

 
Figura 11: Estágios de oxidação em função do aumento da voltagem. 

 
Fonte:Adaptado de G Barati Darbant et al.92 

 

A anodização assistida por plasma é um processo eletrolítico que utiliza um 

eletrólito alcalino e uma alta voltagem em relação a anodização convencional. Isto 

promove a formação de milhões de descargas microscópicas de curta duração. Elas 
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fundem e modificam a camada de óxido em crescimento, alterando sua estrutura e 

tornando-a mais dura e densa. 

As propriedades dos revestimentos cerâmicos obtidos por PEO são muito 

afetadas pelos parâmetros elétricos aplicados, como os modos de corrente (contínua 

ou alternada), a densidade de corrente, freqüência, tensão anódica, tensão catódica, 

ciclo de trabalho, etc.93 

Diferentes eletrólitos e regimes elétricos para o tratamento por PEO podem ser 

usadas para produzir revestimentos com maior resistência à corrosão. A diferença 

fundamental entre os eletrólitos é que os destinados à oxidação de ligas de 

magnésio contêm uma quantidade maior de álcali (até 10 gl–1) enquanto os 

eletrólitos usados para a oxidação de ligas de alumínio têm um teor de álcali inferior 

(0,5-2,0 gl−1 de álcali). A quantidade de conteúdo alcalino no eletrólito para a 

oxidação de ligas de magnésio pode ser reduzida usando alguns aditivos.94 

Tang et al. estudaram o percentual de porosidade do revestimento obtido por 

PEO em ligas de magnésio AZ80 relacionando-o com do ciclo de trabalho da fonte 

de tensão no PEO. Verificaram que com o aumento do ciclo de trabalho, de 10% 

para 40%, a porosidade do revestimento aumentou, houve uma diminuição na 

espessura da camada e maior formação de óxido de magnésio.95 

Xie et al. estudaram a resistência ao desgaste e a corrosão de amostras de 

alumínio A356 revestidas por processo de anodização assistida por plasma (PEO) 

com diferentes concentrações de aluminato de sódio no eletrólito. Resultados 

mostraram que a resistência ao desgaste e a corrosão aumentaram 

significativamente após a aplicação do PEO.96 

Lin et al. avaliaram o comportamento in vivo da liga ZK60 sem e com 

revestimento obtido pelo processo PEO (Figura 12). Verificaram que o revestimento 

obtido diminuiu a taxa de degradação da liga ZK60, em comparação com a amostra 

sem revestimento, e aumentou a resposta dos tecidos circundantes nas primeiras 2 

semanas. Depois disso, houve uma aceleração na taxa degradação da liga ZK60 

revestida por PEO. Após 12 semanas foi observada a degradação completa de 

ambos os implantes (Figura 12c e Figura 12f).97  
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Figura 12: Imagens obtidas por MEV das ligas implantadas (I) em cobaias de coelho: após 2 
semanas do implante (a e d), após 4 semanas (b e e) e após 12 semanas (c e f).  

 
Fonte: Adaptado de Xiao Lin et al.97 

 

3.9.2. Filmes poliméricos bioabsorvíveis 

Existem técnicas de tratamentos superfíciais para melhorar, ainda mais, o 

desempenho quanto à resistência a corrosão de revestimentos obtidos por 

anodização assistida por plasma. Algumas técnicas agem fisicamente, como uma 

barreira, vedando os poros e descontinuidades do revestimento.98 

Dada a premissa de que o material deva ser não tóxico, bioativo e 

biodegradável, não só restringirá a degradação do material à base de magnésio, 

mas também melhorará a biocompatibilidade do sistema revestido. Técnicas de 

tratamento superficial por sol-gel, deposição eletrolítica, deposição química, entre 

outras, estão sendo objetos de estudos.99 

O processo sol-gel pode ser descrito como a criação de uma rede de óxidos 

por reações de condensação de precursores moleculares em meio líquido. 

Geralmente, a formação de sol-gel ocorre em quatro estágios: (a) hidrólise, (b) 

condensação e polimerização de monômeros para formar cadeias e partículas, (c) 

crescimento das partículas, (d) aglomeração das estruturas poliméricas seguidas 

pela formação de redes que se estendem por todo o meio líquido resultando em 

espessamento, que forma um gel.  

Um revestimento sol-gel pode ser aplicado a um substrato de metal através de 

várias técnicas como, por exemplo, por imersão (dip-coating) e por rotação (spin-

coating), que são os dois métodos de aplicação mais usados. Mas qualquer que seja 
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a técnica utilizada, após a aplicação do revestimento, há uma substancial contração 

de volume e acúmulo de tensão interna devido à grande quantidade de evaporação 

de solventes e água. Existe grande possibilidade de formação de trincas e 

rachaduras devido ao estresse interno. Normalmente, a cura e o tratamento térmico 

dos revestimentos sol-gel variam substancialmente, dependendo das diferentes 

microestruturas, exigência de qualidade e aplicação prática.100 

O método sol-gel tem muitos aspectos vantajosos, incluindo baixo custo, fácil 

preparação, boa homogeneidade, baixa temperatura de síntese e alta pureza do 

produto. A película de sol-gel na liga de magnésio deve ser livre de defeitos e 

aderente, a fim de fornecer proteção suficiente contra corrosão.101 

Os revestimentos sol-gel são geralmente porosos e quebradiços devido à 

rápida evaporação da água residual e do solvente durante o processo de tratamento 

térmico. A aplicação de filmes sol-gel de sílica livres de defeitos nos substratos à 

base de magnésio ainda enfrenta outro desafio. A corrosão da liga de magnésio em 

contato com a solução sol-gel causa a geração de pequenas, mas numerosas, 

bolhas de gás hidrogênio que levam à formação de defeitos indesejáveis. A 

aplicação de revestimentos sol-gel multicamadas tem sido sugerida por vários 

pesquisadores para superar os problemas mencionados. No revestimento sol-gel 

multicamada, a primeira camada de sílica fornece uma superfície quimicamente 

neutra para aplicação da segunda camada de sol-gel e as camadas seguintes 

fornecem o espessamento do revestimento.102  

Uma das vantagens de utilização de um revestimento polimérico, em 

comparação com outros revestimentos, é que estes polímeros absorvíveis podem 

isolar a solução e o substrato de forma eficaz, protegendo o substrato ou o 

revestimento.89 Bumgardner et al. demonstraram que a quitosana promoveu maior 

adsorção de albumina e fibronectina, aumentando a adesão de células embrionárias, 

comparado ao grupo controle, em um estudo com titânio.103 

Hahn et al. (2011) avaliaram revestir uma liga de magnésio AZ31 com um 

compósito quitosana e hidroxiapatita (HA) através de deposição por aerosol. 

Concluiram que os recobrimentos possuíam alta adesividade além de melhor 

resistência à corrosão que o substrato, apresentando uma ordem de grandeza 

menor na corrente de corrosão (icorr), avaliado por polarização potenciodinâmica.104 
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Sistemas híbridos (orgânico-inorgânico) compostos de quitosana e 

organosilanos têm sido apontados como sistemas candidatos a aplicações 

biomédicas devido a quitosana ser biodegradável, biocompatível, não-tóxica105, e 

ainda, estimula a proliferação celular e expressão gênica 106 , 107 . Shirosaki et al. 

reportaram que seus filmes híbridos derivados de quitosana e GPTMS apresentaram 

excelentes níveis de biocompatibilidade com células MG63.108  

Atualmente, estudos sobre revestimentos com quitosana estão chamando a 

atenção de pesquisadores como um componente prospectivo para suportes híbridos 

(scaffolds). O glicidoxipropiltrimetoxissilano (GPTMS) é utilizado para 

funcionalização de quitosana via síntese sol-gel.109 

Outros processos para aplicação de filmes também estão sendo estudados. 

Zhang et al. (2017) analisaram a aplicação de um revestimento super-hidrofóbico 

(SHC), com estearato de cálcio, sobre um revestimento obtido por PEO em uma 

amostra de magnésio puro. Concluiram que a aplicação de estearato de cálcio 

diminuiu significativamente a corrente de corrosão da amostra em relação as 

amostras com revestimento PEO e amostras sem revestimento (Figura 13). Também 

concluiram que o revestimento SHC aumenta a diferenciação de osteoblastos 

podendo ser um material interessante para aplicações onde é necessária uma 

rápida regeneração óssea.110 

 
 
Figura 13: Curvas de polarização de amostras de magnésio sem revestimento (Mg), com 
revestimento (PEO) e com revestimento superhidrofóbico (PEO + SHC). 

  
Fonte: Zhang Y. et al. (2017). 
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3.10. CITOTOXICIDADE 

Apesar do imenso potencial das ligas biodegradáveis de magnésio, a rápida 

degradação dos implantes biomédicos à base de Mg no ambiente fisológico, antes 

da completa regeneração do tecido ósseo, impõem severas limitações em muitas 

aplicações clínicas. Consequentemente, extensos estudos in vitro foram realizados 

para investigar o desempenho dos materiais e compreender os mecanismos 

associados.111 

 Os testes in vitro de Mg são classificados em duas grandes categorias, 

relacionados a: (1) resistência à biocorrosão (ou comportamento de biodegradação) 

ou (2) toxicidade/interação com organismos biológicos. Claramente, o último em 

muitos casos está relacionado ao primeiro, uma vez que a rápida degradação pode 

levar a toxicidade e outras reações biológicas negativas. A toxicidade é quase 

sempre avaliada na presença de células, enquanto que os ensaios de corrosão não 

possuem esse requisito.112 

Na engenharia biomédica, fatores como a biocompatibilidade e a taxa de 

degradação são cruciais no desenvolvimento de um implante. Os materiais ou 

fluidos liberados não poderão ser tóxicos ao organismo e a biocompatibilidade 

deverá ser avaliada. A avaliação da biocompatibilidade é, tipicamente, feita de duas 

maneiras: por contato direto e por contato indireto. No contato direto as células são 

colocadas diretamente sobre o material a ser analisado. No contato indireto, 

primeiramente as amostas são colocadas em contato com uma solução com 

diferentes tempos de duração e após, uma determinada quantidade desta solução é 

extraída e colocada em contato com as células.111 

 De modo geral, os testes de biocompatibilidade in vivo estão definidos nas 

séries da Norma ISO 10993, incluindo o teste de citotoxicidade (ISO 10993-5:2009). 

O termo citotoxicidade refere-se ao efeito tóxico que o material poderá causar na 

célula, comprometendo o nível de atividade celular e podendo levar à morte das 

células. A citotoxicidade é quantificada como o decaimento na atividade metabólica 

das células expostas ao extrato da solução (método indireto) que continha a amostra 

ou em contato com a amostra (método direto), em comparação a um controle.113 

Os testes de citotoxicidade in vitro foram projetados sem considerar a 

liberação de íons degradáveis dos biometais implantados via circulação corporal in 

vivo, e isso pode causar discrepância de estudos in vitro e in vivo. O passo crítico 
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que influencia os resultados dos testes de citotoxicidade é a preparação de extratos 

dos implantes. Metais inertes e polímeros apresentam alta estabilidade em soluções, 

no entanto, metais à base de Mg podem reagir com a água imediatamente e liberar 

íons Mg, acompanhados de maior valor de pH e osmolaridade no meio circundante. 

Portanto, modificar os protocolos atuais para testes de citotoxicidade para implantes 

biodegradáveis à base de Mg é fundamental para a pesquisa e desenvolvimento de 

biometais inovadores para aplicações biomédicas. A fim de reduzir a dose 

acumulada de Mg nos extratos para coincidir com os achados in vivo, a diluição 

direta dos extratos é uma abordagem possível.114 

Scheideler et al. 115  desenvolveram um teste de citotoxicidade modificado, 

simulando as condições in vivo pelo uso de soro bovino como veículo de extração, 

em vez do meio de cultura de células DMEM, utilizado rotineiramente nos testes de 

citotoxicidade padrão (ISO10993-5). O teste de extração modificado foi aplicado em 

oito ligas experimentais de Mg. A citotoxicidade foi avaliada por inibição da atividade 

metabólica celular. Quando a extração das amostras foi realizada no soro, a 

atividade metabólica foi significativamente maior para seis das oito ligas. Isto 

resultou em uma classificação de citotoxicidade completamente diferente dos 

materiais testados quando a extração em soro bovino foi utilizada. Concluiram que 

este sistema de teste tenha o potencial de aumentar a previsibilidade do 

comportamento de corrosão in vivo e a biocompatibilidade de materiais à base de 

Mg para dispositivos médicos biodegradáveis. 

Fischer et al. 116  recomendaram a diluição em 10 vezes do extrato das 

amostras de Mg do que o previsto pelas normas ISO 10993. Assim, pode-se obter 

resultados in vitro confiáveis para classificações de citotoxicidade de materiais 

degradáveis. 

 

 

 

  



35 

 
 

4. AVALIAÇÃO DA RESISTÊNCIA À CORROSÃO, AO DESGASTE E 
TRIBOCORROSÃO DAS LIGAS DE MAGNÉSIO ZK30 E ZK60 

Esta etapa do trabalho tem por objetivo selecionar entre a liga ZK30 e a liga 

ZK60, aquela com melhor comportamento eletroquímico, resistência ao desgaste e 

tribocorrosão, a fim de determinar a melhor liga para a continuidade dos estudos. 

Para atingir o objetivo desta etapa, no primeiro momento, foram feitas 

caracterizações da composição e microestrutura das ligas. Após, foram feitas 

análises de resistência à corrosão, resistência ao desgaste a seco e resistência a 

tribocorrosão em eletrólitos utilizados na literatura para simular o ambiente fisiológico 

humano.  

 

4.1. MATERIAIS 

As amostras utilizadas neste estudo foram retiradas de tarugos cilíndricos das 

ligas ZK30 e ZK60, com aproximadamente 200mm de comprimento e 48mm de 

diâmetro, fornecidas pelo Departamento de Engenharia Biomecânica da 

Universidade Tecnologia de Delft, Holanda (Figura 14).  
 
Figura 14: Amostras como recebidas ZK30 (a) e ZK60 (b) - tarugo com 200mm de comprimento por 
48mm de diâmetro. 

 
 

As amostras foram cortadas, primeiramente, em formato de discos, em um 

torno mecânico, com espessura de aproximadamente 3 mm e, foram novamente 

cortadas com serra manual em diferentes tamanhos, necessários às diferentes 

análises. Todas as amostras passaram por um lixamento com lixa de carbeto de 

silício à base d’água, polimento com pasta de diamante de 1µm, limpeza em banho 

ultrassônico com acetona, enxágue com água deionizada e secagem com jato de ar 

frio.  
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A densidade do material foi calculada através da relação massa/volume, 

através da pesagem em balança analítica e cálculo de volume através de medidas 

feitas com paquímetro centesimal. A liga ZK30 apresentou uma densidade de 1,78 

g/cm³ ± 0,02 enquanto que a liga ZK60 apresentou uma densidade de 1,84 g/cm³ ± 

0,02. As ligas foram analisadas quanto à composição química pela técnica de 

fluorescência de raios X em equipamento da marca Thermo Scientific, modelo Niton 

XL3t . 

A análise da microestrutura foi feita em microscópio ótico da marca Olympus, 

modelo Olympus CX31. O equipamento utilizado para Microscopia Eletrônica de 

Varredura e EDS (Espectroscopia por Energia Dispersiva) foi um MEV/EDS da 

marca Zeiss EVO MA10, microscópio de varredura convencional de filamento de 

tungstênio com tensão de operação de 10kV. 

As superficies das amostras e trilhas de desgaste foram analisadas em 

interferômetro ótico da marca Bruker e software para tratamento das imagens 

Vision64. 

Para os ensaios eletroquímicos, as amostras com área de aproximadamente 1 

cm², foram colocadas em célula eletroquímica composta de três eletrodos, sendo a 

amostra o eletrodo de trabalho, um eletrodo de referência de Ag/AgCl saturado e um 

contra eletrodo que consistia em uma placa de platina com, aproximadamente, 4cm² 

de área exposta. O potenciostato utilizado foi o PGSTAT302N da Autolab. Os 

eletrólitos utilizados nos ensaios eletroquímicos foram a Solução Hanks e Solução 

Kokubo. Todos os reagentes químicos utilizados nas análises possuem composição 

P.A.. Para medida do pH e condutividade das soluções foi utilizado um 

pHmetro/condutivímetro da marca Sanxin, modelo MP521. 

Os ensaios de perda de massa por imersão e liberação de hidrogênio foram 

conduzidos em estufa, com temperatura controlada de 36,5°C ± 1°C. O hidrogênio 

gasoso foi aprisionado em uma bureta, conforme a Figura 15. 
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Figura 15: Esquema para captura de hidrogênio composto de becker com solução, funil, bureta 
graduada e amostra. 

 
Fonte: autor. 

As análises por SVET foram feitas no Departamento de Materiais e Cerâmica 

da Universidade de Aveiro, Portugal. O sistema foi desenvolvido pela Applied 

Electronics Inc. (EUA) e controlado pelo programa ASET 2.00 desenvolvido pela 

Sciencewares (EUA). O microeletrodo SVET foi preparado a partir de microeletrodos 

de platina-irídio isolados por polímero, produzidos pela Microprobes Inc. (EUA). As 

resistividades das soluções foram medidas em condutivímetro da marca SANXIN, 

modelo MP2021 em temperatura de 36,5°C ± 1°C. Foi montado um sistema de 

aquecimento da célula que mantinha o eletrólito a 36,5°C ± 1°C durante a varredura.  

 Os ensaios de desgaste e tribocorrosão foram feitos em Tribômetro da 

MARCA CETR, boll-on-plate. O contra-corpo utilizado foi uma esfera de zircônia 

estabilizada com ítria, com 4,7 mm de diâmetro. A Figura 16 apresenta o 

equipamento utilizado para o ensaio de desgate. A amostra utilizada possuía um 

tamanho de 2cm X 2cm e espessura de 3mm. Para o ensaio de tribocorrosão foi 

acoplada célula com temperatura controlada do eletrólito. 

 
Figura 16: Esquema de montagem da amostra para ensaio de desgaste a seco. 

  
 

Amostra 

Suporte para 

amostra 

Célula de Carga 

Suporte para 

esfera  
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4.2. MÉTODOS 

Para melhor compreensão do processo, a Figura 17 apresenta um fluxograma 

das etapas desenvolvidas no presente trabalho. 

Figura 17: Fluxograma da etapas desenvolvidas. 
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4.2.1. Análise da composição química do substrato metálico 

As ligas de magnésio ZK30 e ZK60 foram preparadas a partir de ligas de Mg 

(99,95%) alta pureza, Zn (99,9%) e Mg-30Zr (% em peso). As matérias-primas foram 

fundidas, em um forno de resistência elétrica, sob atmosfera controlada com gás 

inerte e vazadas em coquilha aquecida à 200ºC. Após a solidificação, as hastes 

foram cortadas dos lingotes e uma camada superficial foi usinada de forma a atingir 

um diâmetro de 48 mm e um comprimento de 200 mm 

Para análise da composição química do substrato metálico, as amostras foram 

lixadas com lixas de carbeto de silício 320, 600, 1200, 2400 e 4000, polidas com 

pasta de diamante 1µm, limpas com acetona em banho ultrassônico por 10 minutos, 

enxaguadas com água deionizada e secas com jato de ar frio. Após, foram 

analisadas quanto à composição química pela técnica de fluorescência de raios X. 

  

4.2.2. Análise por microscopia ótica e microscopia eletrônica de 
varredura (MEV/EDS) 

Para a revelação da microestrutura, as amostas foram preparadas conforme 

informado no item anterior e submetidas a ataque químico em solução de 1g ácido 

oxálico, 1 ml de ácido acético (98% P.A.), 1 ml de ácido nítrico (53% P.A.) e 98ml de 

água destilada71. As amostras foram submergidas por aproximadamente 1 minuto na 

solução de ataque e depois foram enxaguadas com água deionizada e secas com 

jato de ar frio. Posteriormente foram obtidas imagens por microscopia ótica e por 

MEV/EDS. 

 

4.2.3. Análise por interferometria óptica 

As superficies das amostras e trilhas de desgaste foram analisadas em 

interferômetro ótico da marca Brucker e software para tratamento das imagens 

Vision64. A área de análise possui 1,259mm x 0,94mm com uma lente de aumento 

de 5X e velocidade de varredura de 1X com 3 repetições das medidas. 
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4.2.4. Curvas de polarização potenciodiâmicas e monitoramento do 
potencial de circuito aberto (OCP) 

 

Os seguintes parâmetros foram utilizados para a medição das curvas de 

polarização e potencial de circuito aberto: 

- intervalo de varredura: -100 à +800 mV em relação ao OCP; 

- Velocidade de varredura do potencial: 1mV/s 117,118 

- Temperatura do eletrólito: 36,5 °C ± 0,5°C 

- Eletrólitos: Solução Hanks e Solução Kokubo; 

- pH das soluções: 7,4 

- Volume da célula: 150 ml 

- Eletrodo de referência: Ag/AgCl saturado 

 

A Tabela 3 apresenta as composições das Soluções Hanks e Kokubo119. A 

composição da Solução Hanks está de acordo com a tabela X2.3 da Norma ASTM 

F2129-15120. 

 
Tabela 3: Composição das soluções Hanks e Kokubo. 

 

Fonte: Kokubo (2006)119 e ASTM F2129-15120. 

 

Para o monitoramento da medida do potencial de circuito aberto (OCP) as 

amostras foram imersas em cada eletrólito. As medições foram feitas em relação ao 

eletrodo de Ag/AgCl saturado nas duas horas iniciais e após, a cada 24 horas por 10 

dias. O ensaio foi conduzido em estufa à 36,5°C ± 0,5°C. O volume do eletrólito foi 

de aproximadamente 400ml, sendo trocado a cada 24horas. 
 

Reagente Solução Hanks (g/l) Solução Kokubo (g/l) 
NaCl 8,0 8,035 
CaCl2 0,14 0,292 
KCl 0,40 0,225 

MgCl2.6H2O 0,10 0,311 
MgSO4.7H2O 0,10 --- 

NaHCO3 0,35 0,355 
Na2HPO4.12H2O 0,12 --- 

KH2PO4 0,06 --- 
Vermelho de Fenol 0,02 --- 

Glicose 1,00 --- 
K2HPO4.3H2O --- 0,231 

HCl 1M --- 39 ml + (0-5ml) 
Na2SO4 --- 0,072 

TRIS --- 6,118 



41 

 
 

4.2.5. Avaliação da perda de massa por imersão 

As amostras foram submetidas a ensaio de imersão por 10 dias nas soluções 

Hanks e Kokubo. O método de preparação da superfície foi o mesmo utilizado para 

os demais ensaios. Os frascos contendo os eletrólitos e as amostras permaneceram 

em estufa com temperatura controlada de 36,5ºC ± 0,5°C. 

As amostras foram limpas, secas com jato de ar frio, pesadas em balança 

analítica e posteriormente imergidas em um becker  com cada tipo de eletrólito a 

36,5ºC ± 0,5°C. Para que a amostra não entrasse em contato com alguma 

superfície, a mesma foi pendurada através de um fio de nylon.  A massa das 

amostras ficaram em torno de 2g e a área exposta media aproximadamente 10 cm². 

A quantidade de eletrólito utilizada foi de 400ml. 

Os ensaios foram conduzidos em triplicata de amostras e a cada 24 horas, as 

amostras foram retiradas do eletrólito e imersas em uma solução para remover os 

óxidos da superfície (200 g.L-1 CrO3+ 10 g.L-1 AgNO3) 64. Após, foram secas com jato 

de ar frio e pesadas em balança analítica. O eletrólito também foi trocado a cada 24 

horas e o pH foi medido antes da troca de solução. 

 

4.2.6. Monitoramento da liberação de hidrogênio 

O ensaio de liberação de hidrogênio foi feito em estufa com temperatura 

controlada de 36,5° ± 1°C e as amostras permaneceram imersas nas soluções 

Hanks e Kokubo por 96 horas, com volume de eletrólito de 400ml.  Não houve troca 

do eletrólito, apenas reposição do mesmo.  
 

4.2.7. Técnica de varredura por eletrodo vibratório – SVET 

As varreduras por SVET foram feitas à 100µm da superfície com sentido de 

vibração do microeletrodo em duas direções, uma paralela (eixo x) e outra normal 

(eixo z) à superfície da amostra. As freqüências x e z foram de 115 Hz e 69 Hz, 

respectivamente, e a amplitude de ambas as vibrações foi de 10 µm. O tempo de 

medida em cada ponto de análise foi de 0,2 segundos em um mapa de 50 x 50 

pontos. Não foi possível utilizar a solução Kokubo devido à uma significativa 

formação de bolhas de hidrogênio na superfície. Estas bolhas acabam por causar 
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erros de medição, não sendo possível obter o mapa de corrente. Foi utilizada então, 

uma solução de NaCl 0,005M para fins de comparação.  

As medições foram feitas, após imersão, em tempos de 20 minutos, 4 horas e 

24 horas em solução Hanks e NaCl 0,005M. A Tabela 4 apresenta a condutividade 

dos eletrólitos utilizados na varredura por SVET.  

 
Tabela 4: Condutividade dos eletrólitos utilizados na análise por SVET. 

Eletrólito Condutividade 
(T=36,5°C) 

pH (T = 36,5° C) 

Hanks 15,5 mS 7,40 
NaCl 0,005M 618 µS 5,19 

 

 

4.2.8. Comportamento ao desgaste a seco 

As amostras foram submetidas a ensaios de desgaste a seco com o objetivo de 

verificar as relações entre força aplicada, frequência de oscilação e volume de 

material desgastado. As forças utilizadas foram 2N, 3N, 5N, e 8N, a frequência de 

oscilação de 1Hz  e o comprimento da trilha de 2 mm (deslizamento) e 200 µm 

(fricção). O coeficiente de atrito de cada amostra também foi determinado.  

 

4.2.9. Tribocorrosão 

Os ensaios de tribocorrosão foram conduzidos no mesmo equipamento 

utilizado para o desgaste a seco, porém, com acoplamento de célula para 

acondicionamento do eletrólito e com temperatura controlada de 36,5 ± 1°C. O 

eletrólito utilizado para o ensaio de tribocorrosão foi a solução Kokubo, por ser mais 

agressiva que a solução Hanks, ela pode destacar o efeito da corrosão juntamente 

com o desgaste. A presença de TRIS e HCl aumentam o consumo de OH- gerado na 

dissolução do Mg, promovendo um deslocamento da reação e a formação de 

Mg+2.121   Os parâmetros utilizados no ensaio de tribocorrosão por deslizamento 

(sliding) foram: força aplicada de 8N, frequência de oscilação de 1Hz, comprimento 

da trilha de 2mm, tempo de desgaste de 10 minutos e temperatura do eletrólito de 

36,5°C ± 1°C. O contracorpo consistiu de uma esfera de zircônia estabilizada com 

ítria com diâmetro de 4,56 mm.  
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4.3. RESULTADOS E DISCUSSÕES 

 

A composição química das amostras das ligas de Mg, ZK30 e ZK60, está 

apresentada na Tabela 5. Os percentuais dos elementos estão de acordo da norma 

ASTM B93.39  

Tabela 5: Análise  da composição química das amostras ZK30 e ZK60 por Fluorescência de raios X. 
Amostra Zr Zn Mgbal 

ZK30 0,36 ± 0,01 3,5 ± 0,08 95,7 

ZK60 0,41± 0,01 6,28 ± 0,13 93,17 

 
 

A Figura 18 apresenta as microestruturas das amostras ZK30 (Figura 18a e b) 

e ZK60 (Figura 18c e d) após o ataque metalográfico. A amostra ZK60 apresentou 

um diâmetro médio do grão maior que a amostra ZK30. O diâmetro médio do grão 

encontrado para a amostra ZK30 foi de 222 ± 72 µm e o diâmetro médio do grão 

para a amostra ZK60 foi de 325 ± 165 µm, portanto, significativamente maior que o 

tamanho de grão da liga ZK30. Verifica-se, também, uma maior variação de 

tamanho de grão na amostra ZK60, isto é, uma não homogeneidade no tamanho 

dos grãos. 

Junxiu Chen et al. estudaram a influência de diferentes tratamentos térmicos 

nas propriedades mecânicas e resistência à corrosão da liga ZK60. Verificaram que 

o tratamento térmico com envelhecimento artificial (T5) diminuiu significativamente o 

tamanho do grão da amostra tratada termicamente em relação à amostra não-

tratada e apresentou, também, um aumento na resistência mecânica e na 

resistência à corrosão da liga.122 

Conforme diagrama de fases Mg-Zn, para estas ligas, espera-se a formação de 

uma fase intermetálica de Mg-Zn. Esta formação de intermetálico é mais evidente no 

contorno de grão da amostra ZK60, como mostra a (Figura 18d) pois a mesma 

possui uma quantidade maior de Zinco.  
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Figura 18: Microestrutura da amostra ZK30 (a e b) e ZK60 (c e d) após ataque químico. 

 
  

Ahmadkhaniha et al. estudaram o efeito da modificação microestrutural nas 

propriedades mecânicas e na resistência à biocorrosão do Mg puro. A modificação 

da microestrutura se deu através do processo de fricção localizada (FSP) e os 

resultados mostraram que aumentando o número de passes por FSP houve um 

significativo refino na microestrutura e um aumento da resistência mecânica e da 

resistência à corrosão. A melhor combinação de propriedades mecânicas e 

resistência à corrosão foram alcançados após três passes no FSP, aumentando a 

resistência ao escoamento cerca de seis vezes e a resistência à corrosão também 

foi melhorada em comparação com a condição as-cast.123 

A Figura 19a e Figura 19b apresentam as imagens das superfícies das 

amostras ZK30 e ZK60, respectivamente, obtidas em microscópio eletrônico de 

varredura. Pela análise de mapeamento de área por elemento, verificou-se uma 

predominância do elemento Mg na matriz (Figura 19a1 e Figura 19b1) e uma 

predominânica do elemento Zn nos contornos de grão (Figura 19a2 e Figura 19b2). 
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Figura 19: Análise da superfície das amostras ZK30 e ZK60 por MEV/EDS.  

 

 

O percentual de zinco na liga é importante visto que este elemento influencia 

diretamente na taxa de corrosão e, por consequência, na liberação de hidrogênio. O 

zinco pode atuar como um par galvânico com a matriz de Mg. Um aumento na 

quantidade de zinco significa uma necessidade maior de proteção por parte da 

matriz de Mg, vindo esta a ser sacrificada em detrimento do zinco presente no 

contorno de grão. Diferentes processos estão sendo estudados com o objetivo de 

melhorar a propriedades mecânicas e diminuir a taxa de corrosão de ligas Mg-Zn.  

Němeca et al. estudaram a influência do teor de zinco nas propriedades 

microestruturais, mecânicas e de corrosão de duas ligas binárias Mg-Zn (Mg-6% em 

peso de Zn e Mg-12% em peso de Zn) que foram submetidas a tratamento de 

recozimento seguida de têmpera. As taxas de corrosão das ligas Mg-Zn no estado 

inicial, avaliadas pelo método de liberação de hidrogênio em solução de NaCl, foram 

maiores para Mg-12% Zn. Análises feitas por microscopia eletrônica de varredura 

não revelaram qualquer preferência por propagação de corrosão, em qualquer um 

dos materiais.124 

Koç et al. estudaram a influência do teor de zinco (0,5 e 3% em peso) na 

microestrutura, propriedades mecânicas e comportamento da corrosão in vitro.  

Verificaram que o aumento do teor de zinco reduziu o tamanho de grão da liga de 

magnésio-zinco fundida. Os valores da resistência à tração e dureza aumentaram 

com o aumento do teor de zinco. Os resultados da polarização potenciodinâmica 

sugeriram que o aumento do teor de zinco de 0,5% para 3% aumentou a resistência 
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à corrosão em ensaio in vitro da liga, o que pode ser atribuído ao efeito combinado 

do refinamento do tamanho dos grãos e da distribuição do zinco na liga.125 

Foram feitas análises por interferometria ótica com o objetivo de verificar a 

rugosidade da superfície após o processo de preparação. Esta etapa é importante 

para que se possa manter um padrão de rugosidade da superfície para as análises 

futuras. 

A Figura 20a apresenta a imagem da superfície da amostra ZK30 feita por 

interferometria ótica. A rugosidade média da amostra após o polimento metalográfico 

foi de 0,21 ± 0,05 µm. A análise por interferometria ótica da amostra ZK60 (Figura 

20b) apresentou uma rugosidade média da superfície de 0,24 ± 0,07 µm. Os valores 

de rugosidade de ambas as amostras ficaram próximas uma da outra, indicando 

uma reprodutibilidade na preparação da superfície das amostras. 

 
Figura 20: Imagens das superfícies das amostras (a) ZK30 e (b) ZK60 obtidas por interferometria 
ótica. 
a) 

 

b) 

 
 

A etapa de preparação da superfície é importante, visto que, a condição da 

superfície influencia diretamente na taxa de corrosão da amostra. 

Walter et al. estudaram a influência da rugosidade superficial no 

comportamento de passivação e corrosão por pite da liga de magnésio AZ91 em 

ambiente contendo cloreto utilizando técnicas eletroquímicas. Verificaram que o 

comportamento de passivação da liga foi afetado pelo aumento da rugosidade 

superficial. A corrente de corrosão e a tendência a ocorrência de pite na liga também 

aumentaram com o aumento da rugosidade superficial. Observaram corrosão por 

pite na amostra com maior rugosidade superficial, enquanto que, na amostra com 

menor rugosidade superficial não se observou evidências de corrosão por pite. 

Assim, o estudo sugeriu que a rugosidade da superfície desempenha um papel 

crítico no comportamento de corrosão da liga.126 
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4.3.1. Comportamento eletroquímico das ligas ZK30 e ZK60 
 

 

4.3.1.1. Curvas de polarização potenciodinâmicas  
 

A Figura 21 apresenta as curvas de polarização das amostras ZK30 e ZK60 em 

solução Hanks e Kokubo. As amostras apresentaram um comportamento 

semelhantes, porém as amostras imersas em solução Kokubo apresentaram 

potenciais mais negativos e correntes de corrosão maiores em relação as amostras 

em solução Hanks. Isto pode estar ligado ao fato da solução Hanks possuir glicose 

em sua composição e a solução Kokubo possuir o TRIS em sua composição. 

Li et al. estudaram, por ensaios in vitro, a influência da glicose o do TRIS na 

taxa de corrosão de uma liga de magnésio AZ31. Verificaram que a presença de até 

1 grama de glicose por litro de solução pode reduzir a taxa de corrosão da liga. 

Observaram que a amostra imersa em solução de 0,9% NaCl com a presença de 

TRIS apresentou uma maior liberação de hidrogênio em relação a amostra na 

mesma solução, porém com a presença de glicose.117 

Todas as amostras apresentaram uma corrente limite, com formação de 

produto de corrosão sobre a amostra (Figura 21).  Analisando as curvas de 

polarização não se observa tendência à passivação do material, no intervalo de 

potencial analisado. 

A amostra ZK30 em solução Kokubo apresentou um potencial de corrosão 

inferior em relação a amostra ZK60 na mesma solução, em torno de 110 mV. Por 

possuir um teor maior de zinco na amostra ZK60, o potencial misto é menor que o 

verificado na amostra ZK30. Porém, é possível verificar uma corrente de corrosão 

ligeiramente maior na amostra ZK60 (Tabela 6).  
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Figura 21: Curva de polarização das amostras ZK30 e ZK60 em solução Hanks e Kokubo. 

 
 

A Tabela 6 apresenta as taxas de corrosão para as amostras ZK30 e ZK60, 

calculadas pelo software NOVA (versão 1.1). Em Solução Kokubo ambas amostras 

apresentaram uma taxa de corrosão aproximadamente iguais, enquanto que, em 

solução Hanks esta diferença na taxa de corrosão aumentou significativamente, 

ficando a ZK60 com taxa de corrosão duas vezes maior que a taxa de corrosão da 

amostra ZK30. 

As amostras apresentaram uma maior taxa de corrosão em eletrólito Kokubo, 

indicando uma maior agressividade deste eletrólito. Cabe salientar que este método 

não é conveniente para cálculo de taxa de corrosão mas serve para comparar o 

comportamento das amostras no meio analisado.  

  
Tabela 6 : Taxa de corrosão das amostras ZK30 e ZK60 nos diferentes eletrólitos com respectivos 
dados calculados pelo software Nova 1.1. 

Amostra/ Eletrólito Ecorr (V) icorr (A/cm²) Taxa de Corrosão (mm/ano) 

ZK30 Kokubo -1,65 1,91E-04 4,2 ± 0,3 
ZK30 Hanks -1,43 1,18E-05 0,26 ± 0,02 

ZK60 Kokubo -1,54 2,33E-04 5,14 ± 0,04 
ZK60 Hanks -1,46 1,61E-05 0,36 ± 0,13 

 

Após polarização as amostras foram analisadas em sua superfície por 

MEV/EDS. Foram feitas análises da composição química dos produtos de corrosão 

formados sobre a superfície das amostras (Figura 22).  
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A superfície da amostra ZK30 após polarização em solução Hanks apresentou 

produtos de corrosão por toda a superfície onde foram identificados, no espectro de 

EDS, elementos que estão presentes na solução, tais como, Cálcio e Cloreto (Figura 

22a).  

 Kim et al. avaliaram os efeitos da degradação do Mg através de observações 

in vivo e in vitro. Verificaram que um filme de óxido estável composto de P e Ca 

formou-se na superfície do Mg após 5 dias de imersão em solução EBSS, o que 

resultou em uma redução significativa da taxa de corrosão. Partículas com 

comprimento de 1 a 2 μm tornaram-se mais numerosas e cresceram em tamanho, 

uma espécie de Hapatita, composto de Ca-P, que cresce com o tempo e cobre toda 

a superfície com óxidos. 127 

A amostra ZK30 após polarização em solução Kokubo, apresentou produtos de 

corrosão por toda a superfície e foram identificados elementos presentes no produto 

de corrosão que fazem parte da composição do eletrólito como cálcio e cloreto 

(Figura 22b). 

A Figura 22c apresenta a superfície da amostra ZK60 após polarização em 

solução Hanks. É possível verificar a presença de produtos de corrosão e, pelo 

espectro, a presença dos elementos cálcio e cloreto. 

Os produtos de corrosão formados na superfície da amostra ZK60, após 

polarização em solução Kokubo (Figura 22d) possuem elementos que estão 

presentes no eletrólito, indicando sua deposição sobre a superfície da amostra. 

A composição dos produtos de corrosão depende do tipo de de eletrólito 

utilizado no experimento e dos elementos existentes na liga. Quando a solução 

Kokubo é utilizada, além de MgO e Mg(OH)2, alguns compostos à base de fosfato e 

carbonato são formados na superfície devido à presença de HPO−4 e HCO-3. Os íons 

cloreto, presentes na solução Kokubo, convertem Mg(OH)2 em MgCl2, resultando na 

quebra da camada protetora de Mg(OH)2, ocorrendo um aumento na taxa de 

corrosão.128 
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Figura 22: Imagem por MEV da superfície da amostra ZK30 (a,b) e ZK60 (c,d) após polarização em 
solução Hanks (a e c) e Kokubo (b e d) com seus respectivos espectros de elementos identificados 
por EDS. 

  

 

  

  

a) 

b) 

c) 

d) 
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4.3.1.2. Monitoramento do potencial de circuito aberto (OCP) 

A  Figura 23 apresenta a variação do potencial de circuito aberto com o tempo, 

no período de 10 dias de imersão, para as amostras ZK30 e ZK60 nos diferentes 

eletrólitos. A Figura 24 apresenta os dados do início do experimento. Verifica-se que 

há uma variação no potencial de circuito aberto nas primeiras horas do experimento, 

porém, com o passar do tempo existe uma tendência de estabilização deste 

potencial para todas as amostras. Isto pode estar ligado à formação de produtos de 

corrosão sobre a superfície do metal. Esta camada mantém-se durante o 

experimento não sendo observada variação brusca do OCP, o que indicaria quebra 

da camada expondo o metal base. 

 
Figura 23: Potencial de circuito aberto em função de tempo das amostras ZK30 e ZK60 nos diferentes 
eletrólitos. 

 
 

Figura 24: Potencial de circuito aberto nos primeiros 50 minutos de imersão das amostras ZK30 e 

ZK60 nos diferentes eletrólitos. 
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Shuyue Liu et al. investigaram o efeito da concentração de glicose no 

comportamento de corrosão de uma liga de Mg-Ca  imersa em solução Hanks. Os 

resultados indicaram que o potencial de corrosão da liga de cálcio e magnésio 

diminuiu ligeiramente com o aumento da concentração de glicose e a densidade da 

corrente de corrosão diminuiu, indicando que a taxa de corrosão foi inibida 

efetivamente com o aumento da concentração de glicose. Com a evolução do tempo 

de teste, verificaram que o OCP das amostras permaneceram constantes. A amostra 

imersa em solução com maior concentração de glicose apresentou um maior OCP e 

concluíram que os filmes passivos formados na superfície da amostra poderiam 

proteger o material de uma corrosão adicional.129 

 

 

4.3.1.3. Avaliação da perda de massa por imersão 

A perda de massa acumulada por área com o tempo, relativo à imersão das 

amostras ZK30 e ZK60, está apresentada na Figura 25. Os resultados indicam que a 

amostra ZK60 apresentou uma maior perda de massa em eletrólito Kokubo. A 

amostra ZK30 apresentou menor perda de massa em eletrólito Hanks, 

aproximadamente, 20 vezes menor que em eletrólito Kokubo. 

Também é possível verificar uma linearidade na perda de massa através das 

retas de tendência presentes no gráfico. Isto indica que o valor da taxa de corrosão 

se mantém, basicamente constante, no intervalo de tempo analisado. É importante 

salientar que há um processo de remoção dos produtos de corrosão e este 

procedimento é feito diariamente. Através desses dados pode-se estimar a 

durabilidade de um dispositivo implantado. 

Morcillo et al.130 estudaram a degradação de ligas de magnésio AZ31 e AZ91 

quando expostas a três tipos de meios fisiológicos, por sete dias, a 37 ° C: soluções 

de Ringer, Hanks e fluido corporal simulado (SBF). De acordo com os resultados 

obtidos, as ligas de Mg imersas  em solução Hanks foram as menos afetadas, fato 

atribuído a uma maior estabilidade da camada de produtos de corrosão formada 

neste meio, em comparação com aquelas formadas nas soluções de Ringer e SBF. 

Além disso, o dano de corrosão foi menor para AZ91 do que para a liga AZ31 em 

todos os ambientes devido ao seu maior teor de Al. As taxas de perda de massa 
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calculadas a partir de testes de imersão e métodos eletroquímicos seguiram a 

mesma tendência para fins de comparação entre ligas. 

 
Figura 25: Perda de massa acumulada das amostras ZK30 e ZK60 imersas por 10 dias nos eletrólitos 
Hanks e Kokubo. 

 
 

A taxa de corrosão, em milímetros por ano, das amostras ZK30 e ZK60 imersas 

em solução Hanks e Kokubo é apresentada na Figura 26 e foi calculada a partir da 

perda de massa por imersão, pelo tempo de 10 dias. 

A amostra ZK30 imersa em solução Hanks apresentou a menor taxa de 

corrosão. A amostra ZK60 apresentou uma maior taxa de corrosão, basicamente 2X 

mais, quando comparada à amostra ZK30 imersa no mesmo eletrólito. 

Figura 26: Taxa de corrosão, em milímetros por ano, das amostras ZK30 e ZK60 calculadas a partir 
dos valores de perda de massa no intervalo de 10 dias  de imersão em eletrólitos Hanks e Kokubo. 

 



54 

 
 

Cabe lembrar que um dispositivo implantado (em forma de placa) estará com 

as duas faces em contato com o tecido, portanto, a perda de espessura do material 

será o dobro da taxa de corrosão apresentada. Logo,levando em consideração a 

taxa de corrosão da amostra ZK30 em solução Hanks, uma placa implantada irá 

perder 3,5 mm de sua espessura no decorrer de um ano. Isto deverá ser levado em 

consideração no projeto do dispositivo. 

A taxa de degradação de ligas de magnésio têm sido estudada por diversos 

pesquisadores 131 , 132 , 133  . Dingchuan Xue et al. estudaram o comportamento de 

corrosão e biodegradação do Mg puro e de duas ligas (AZ31 e AZ91D) comparando 

resultados de testes in vitro e in vivo. Diferentes taxas de corrosão e mecanismos 

foram encontrados para o Mg puro, AZ31 e AZ91D imerso em água deionizada, 

solução SBF e solução PBS a 37°C por 2 semanas. Também mediram a taxa de 

corrosão em dispositivos implantados no subcutâneo de camundongos por 2 meses. 

Verificaram que a taxa de corrosão in vivo foi menor do que a taxa de corrosão in 

vitro. Não observaram  problemas de biocompatibilidade ou anormalidades nos 

exames de coração, rim, pulmão, pele ou fígado das cobais durante os 2 meses de 

ensaio.134 

A variação do pH com o tempo foi monitorada por 5 dias e seus dados estão 

apresentados na  Figura 27. Todas as amostas apresentaram elevação acentuada 

do pH nas primeiras 24 h. Após 48 h de imersão o pH tende a uma estabilização, 

ficando entre o pH 8 e 10. Esta elevação do pH está ligada à corrosão do magnésio, 

liberação de hidrogênio e por consequência, alcalinização local. O magnésio nestes 

valores de pH encontra-se na zona de corrosão, conforme o diagrama de Pourbaix.  

 
Figura 27: Variação do pH com o tempo de imersão das amostras ZK30 e ZK60 nos eletrólitos Hanks 
e Kokubo. 
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4.3.1.4. Monitoramento da liberação de hidrogênio 

A taxa de liberação de hidrogênio é um dado que pode ser utilizado para o 

cálculo da perda de massa de Mg. Uma das preocupações no presente trabalho é a 

quantidade de hidrogênio liberado de forma a causar bolhas no tecido adjacente ao 

implante. A Figura 28 apresenta o volume acumulado de hidrogênio por área de 

amostra durante 96 horas de medição nas soluções Hanks e Kokubo. É possível 

observar, pelas linhas de tendência, que a taxa de liberação é praticamente 

constante em todo o período do experimento. A amostra ZK30 em solução Hanks 

apresentou a menor liberação de hidrogênio. 

 
Figura 28: Volume de hidrogênio liberado pelas amostras ZK30 e ZK60 em solução Hanks e Kokubo 
pelo tempo de 96 horas. 

 
 

 

A Figura 29 apresenta o gráfico com a taxa de liberação de hidrogênio por dia 

das ligas ZK30 e Z60. Esta taxa foi calculada a partir da amostragem de liberação 

por 96 h. A Amostra Zk30, imersa em solução Hanks, apresentou uma liberação de 

hidrogênio diária de, aproximadamente, 1,08 ml/cm². Já em solução Kokubo, a 

amostra apresentou uma taxa de liberação diária de hidrogênio de, 

aproximadamente, 4,97 ml/cm². 
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Figura 29: Taxa média de liberação de hidrogênio das ligas ZK30 e ZK60 imersas em solução Hanks 
e Kokubo. 

  
 

A liberação de hidrogênio acompanha a dissolução de Mg e também de suas 

ligas em soluções aquosas e soluções que imitam fluído corpóreo (SBF), sendo que 

para 1mg de Mg dissolvido haverá, aproximadamente, a liberação de 1ml de H2.62  

Logo, pode-se calcular a taxa de corrosão a partir da liberação de hidrogênio. 

A Figura 30 apresenta os valores da taxa de corrosão obtida pelas duas 

técnicas analisadas: perda de massa por imersão e liberação de hidrogênio. Os 

resultados obtidos ficaram muito próximos um do outro entre as técnicas utilizadas, 

com exceção da amostra ZK60 imersa em solução Kokubo. 

 
Figura 30: Valores da taxa de corrosão das ligas em diferentes eletrólitos calculadas pelo método de 
perda de massa por imersão e pela taxa de liberação de hidrogênio. 
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A diferença de valores entre uma técnica e outra pode estar ligada ao fato de 

que na limpeza diária das amostras, utilizada na técnica por perda de massa, há a 

remoção do produto de corrosão formado e isto pode acelerar o processo de 

degradação. Na técnica de cálculo de perda de massa por liberação de hidrogênio, 

não ocorre a limpeza destes produtos de corrosão e esta camada permanece até o 

fim do experimento, podendo agir como uma barreira à corrosão.  

Kim et al. avaliaram os efeitos da degradação do Mg e a formação de gás 

hidrogênio através de ovservações in vivo e in vitro. Verificaram um crescimento 

muito rápido na taxa de liberação de Hidrogênio durante os primeiros dias e em 

seguida um decaimento devido à formação de uma camada de óxido. Observaram 

que a formação de H2 possui um comportamento diferente in vivo e in vitro. A 

formação dos produtos de corrosão in vivo foi menor que a observada in vitro devido 

a absorção dos produtos de corrosão pelo organismo. A taxa de corrosão é reduzida 

devido aos produtos de corrosão formados e a liberação de hidrogênio também 

diminui de modo que o H2 é gradualmente absorvido pelo organismo. Observaram 

ainda, que houve um aumento da taxa de liberação de H2 após 25 dias da realização 

do implante, devido à quebra da camada de óxidos formados, porém, logo houve 

redução desta taxa devido à formação de novos óxidos.127 

 

 

4.3.1.5. Técnica de varredura por eletrodo vibratório (SVET) 

A solução Kokubo, umas das soluções que seria utilizada no estudo nesta 

técnica, apresentou-se muito agressiva com grande liberação de hidrogênio (Figura 

31). Este comportamento influencia diretamente na medida feita pela sonda, visto 

que, ao tocar nas bolhas de hidrogênio, a sonda não consegue efetuar a leitura 

corretamente. Por este motivo descartou-se a utilização desta solução para as 

medidas de SVET. 

Foram feitas análises com solução NaCl 0,005 M visto que esta solução é 

pouco condutora e favorece a obtenção dos mapas de corrente. Logo, foram 

considerados apenas os resultados obtidos nas soluções Hanks e NaCl 0,005M. 
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Figura 31: Liberação de hidrogênio das ligas ZK30 (a) e ZK60 (b) imersas em solução Kokubo. 

  

 

Os mapas de corrente das amostras ZK30 e ZK60, imersas em solução Hanks, 

e as respectivas imagens de MO das regiões analisadas pela técnica de SVET, 

estão apresentadas na Figura 32. Nos primeiros minutos de imersão as amostras 

ZK30 (Figura 32a1) e ZK60 (Figura 32c1) apresentaram picos isolados de corrente. 

Após 4 horas de imersão a amostra ZK60 apresentou um aumento das áreas 

anódicas e catódicas (Figura 32c2) e este comportamento não foi observado na 

amostra ZK30 (Figura 32 a2). 

Após a imersão de 24 horas, a amostra ZK30 apresentou um pico de corrente, 

indicando corrosão localizada (Figura 32a3). A amostra ZK60 apresentou regiões 

anódicas localizadas e intensas e região anódica dispersa pela superfície da 

amostra (Figura 32c3). 

As imagens por MO feitas durante o experimento (Figura 32b e Figura 32d), 

indicam uma corrosão localizada em ambas as amostras, porém, a amostra ZK60, 

após 24 horas de imersão, apresentou regiões significativas de corrosão localizada 

(Figura 32d3), bem como, uma maior região degradada pela corrosão em relação a 

amostra ZK30 (Figura 32b3). 

Os picos intensos de corrente presente nos mapas indicam corrosão localizada 

e isto pode afetar significativamente a resistência mecânica do material em um curto 

espaço de tempo, perdendo assim, a função de sustentação de um implante e entrar 

numa situação de colapso. Analisando os mapas de corrente e seus picos de 

corrente, juntamente com as imagens de MO, conclui-se que a amostra ZK30 possui 

uma maior resistência a corrosão localizada em relação a amostra ZK60, na solução 

analisada. 
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Figura 32: Mapas de corrente (a,c) e imagens por microscopia óptica (b,d) das amostras ZK30 e ZK60 
após imersão em Solução Hanks, nos tempos de 20 minutos, 4 horas e 24 horas, obtidos por SVET. 

 

  

A Figura 33 apresenta os mapas de corrente e imagens obtidas por MO das 

amostras ZK30 e ZK60 em solução NaCl 0,005M. Analisando os mapas de corrente 

da amostra ZK30, observa-se uma corrosão homogênea nas primeiras horas de 

imersão (Figura 33a1 e Figura 33a2). Porém, após 24 horas de imersão, picos de 

corrente anódica são observados. Na Figura 33b3 é possível observar trincas na 

superfície da amostra. 

A amostra ZK60 nas primeiras 4 horas (Figura 33c2) apresentou picos de 

corrente anódica, localizadas dentro do grão, evidenciando uma corrosão da matriz 

metálica de magnésio em detrimento ao intermetálico de Zn-Mg no contorno de 

grão. 
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Figura 33: Mapas de corrente e imagens das amostras ZK30 e ZK60 após imersão em NaCl 0,005M, 
nos tempos de 20 minutos, 4 horas e 24 horas. 

 

4.3.2. Comportamento ao desgaste a seco 
O objetivo nesta etapa do trabalho é comparar a resistência ao desgaste das 

ligas (volume de material removido) com diferentes forças aplicadas, para o mesmo 

comprimento de trilha e na mesma frequência e, assim, determinar o mecanismo de 

desgaste das ligas. A superfície do contra-corpo está apresentada na Figura 34. 

 
Figura 34: Superfície do contra-corpo (esfera) antes do ensaio de desgaste. 
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 A Figura 35 apresenta as imagens obtidas por MO das trilhas formadas na 

superfície da amostra ZK30 com diferentes cargas. É possível verificar estrias no 

interior da trilha e material aderido à superfície das esferas, após ensaio. Este 

comportamento indica que o mecanismo de desgaste é predominantemente adesivo, 

independente da carga aplicada.  

Figura 35: Imagem por MO da trilha formada após desgaste na amostra ZK30 com força aplicada de 
2N , frequência de 1Hz, distância de 2mm e tempo de ensaio de 10 minutos. 
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O perfil transversal das trilhas com as diferentes cargas aplicadas é 

apresentada na Figura 36. É possível observar as ranhuras dentro das trilhas, 

devido à adesão de material na esfera. 

 
Figura 36: Perfil transversal das trilhas formadas nas diferentes cargas aplicadas na amostra ZK30, 
com frequência de 1Hz, comprimento de trilha de 2mm e tempo de ensaio de 10 minutos. 

 

A Figura 37 apresenta os volumes de material removido por centímetro 

percorrido do contra-corpo, conforme a carga aplicada.  Há um aumento de material 

removido com a carga aplicada. Kumar et al. compararam a taxa de desgaste de 

uma liga de Mg AZ91 variando a carga aplicada, a distância percorrida pelo 

contracorpo e a velocidade de deslizamento. Concluíram que a taxa de desgaste 

teve uma relação direta com a carga aplicada e com a distância percorrida, porém 

variou inversamente com a velocidade de deslizamento indicando que quanto maior 

a carga aplicada e a distância percorrida maior será a taxa de desgaste e, quanto 

maior a velocidade de deslocamento, menor a taxa de desgaste.135 

Figura 37: Volume de material removido pela carga aplicada na Amostra ZK30 com forças de 2, 3, 5 e 
8N, com frequência de 1Hz, comprimento de trilha de 2mm e tempo de ensaio de 10 minutos. 
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Os valores do coeficiente de atrito com o tempo, para o par tribológico ZK30-

esfera, nas diferentes cargas aplicadas, estão apresentadas na Figura 38. Há uma 

variação no valor do COF durante o ensaio. Esta instabilidade é característica do 

desgaste adesivo em movimentos de deslizamento136, mesmo com o aumento da 

carga este mecanismo de desgaste não se modifica e os valores dos coeficientes de 

atrito permanecem muito próximos, independente da carga aplicada.  

No estudo realizado por Rapheal et al.83, ligas de magnésio apresentaram 

uma variação no perfil do gráfico de COF, semelhante ao que foi encontrado neste 

estudo, mostrado na Figura 38. Esses perfis estão relacionados com o 

comportamento de desgaste de amaciamento seguido de um deslizamento irregular, 

indicando adesão de material no contracorpo. 
 
Figura 38: Coeficiente de atrito do par tribológico ZK30-esfera nas cargas aplicadas de 2, 3, 5 e 8N, 
com frequência de 1Hz, comprimento de trilha de 2 mm e tempo de desgaste de 10 minutos. 

 
 
 

A trilha produzida pelo desgaste na amostra ZK30, obtida por MEV, é 

apresentada na Figura 39a. É possível verificar uma delaminação no material por 

fadiga (Figura 39b), onde parte do material se desprende do material base. Também 

é possível visualizar as ranhuras formadas pelo material aderido à esfera. 

A análise dos elementos por EDS da trilha de desgaste é apresentada na 

Figura 39c. A análise apresenta apenas os elementos majoritários presentes na liga, 

Isto é, Mg e Zn, não evidenciando desgaste do contracorpo pois não há elementos 

presentes na trilha que compõem a esfera, zircônia estabilizada com ítria. 
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Figura 39: Trilha produzida na amostra ZK30 após ensaio de desgaste com a aplicação de carga de 
2N, frequência 1Hz, trilha de 2mm e tempo de desgaste de 10 minutos. 

 

  

 A amostra ZK60 também foi submetida ao ensaio de desgaste a seco com o 

objetivo de comparar sua resistência ao desgaste com a liga ZK30. A Figura 40 

apresenta as imagens das trilhas da amostra ZK60 com cargas aplicadas de 2N, 3N, 

5N e 8N, com frequência de 1Hz e comprimento de trilha de 2mm. Assim como na 

amostra ZK30, houve formação de ranhuras no interior da trilha (Figura 40a, Figura 

40b e Figura 40c), bem como, a adesão de material da amostra na esfera (Figura 

40d, Figura 40e e Figura 40f).    

O estudo do efeito de diferentes cargas aplicadas (50, 100 e 200N) em ensaio 

de desgaste a seco em ligas de Mg-Gd-Zn-Zr, conduzido por Zhang et al., concluiu 

que a taxa de remoção de material aumentou com o aumento da carga e houve uma 

redução no valor do coeficiente de atrito. Também concluíram que o mecanismo de 

abrasão domina o mecanismo de desgaste sob carga baixa, ao passo que a adesão 

é o principal mecanismo de desgaste sob carga intermediária, e a deformação 

plástica tem grande efeito na taxa de desgaste sob carga aplicada mais elevada.137 
 

  



65 

 
 

Figura 40: Imagem das trilhas e esferas após ensaio de desgaste a seco da amostra ZK60 nas 
cargas aplicadas de 2, 3, 5 e 8N, com frequência de oscilação de 1 Hz e comprimento de trilha de 
2mm. 

  

 

A Figura 41 apresenta o perfil transversal das trilhas formadas após desgaste 

na amostra ZK60, com cargas aplicadas de 2, 3, 5 e 8N, com frequência de 1Hz, 

comprimento da trilha de 2mm e tempo de ensaio de 10 minutos. Como visto nas 

trilhas da ZK30, também é possível verificar o desgaste irregular na superfície 

devido ao desgaste adesivo. 
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Figura 41: Perfil transversal das trilhas formadas nas diferentes cargas aplicadas na amostra ZK60, 
com frequência de 1Hz, comprimento de trilha de 2mm e tempo de ensaio de 10 minutos. 

 

A Figura 42 apresenta o valor do material removido da amostra ZK60 nas 

diferentes cargas aplicadas, com frequência de 1Hz e comprimento de trilha de 

2mm. A amostra ZK60 também apresentou um aumento do volume de material 

removido com o aumento da carga aplicada.  

Figura 42: Volume de material removido pela carga aplicada na amostra ZK60 com forças de 2, 3, 5 e 
8N, com frequência de 1Hz, comprimento de trilha de 2mm e tempo de ensaio de 10 minutos. 

 
  

A Figura 43 apresenta o comportamento COF com o tempo de ensaio para o 

par tribológico ZK60-esfera. A variação da força não implica em modificações 

importantes nos valores do coeficiente de atrito. Isto indica que não houve mudança 

no mecanismo de desgaste com o aumento da carga. 

Comparando os valores dos coeficientes de atrito das amostras ZK30 e ZK60 

(Figura 38 e Figura 43), obtidos no ensaio de desgaste, a amostra ZK60 apresentou 

menor valor de COF em comparação ao valor obtido na amostra ZK30. Isto indica 

uma menor resistência do material ao deslizamento do contracorpo. 
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Figura 43: Coeficiente de atrito do sistema ZK60-esfera nas cargas aplicadas de 2, 3, 5 e 8N, 
frequência de 1Hz, comprimento de trilha de 2mm e tempo de desgaste de 10 minutos. 

 

A Figura 44 apresenta um gráfico comparativo do volume de desgaste, por 

centímetro percorrido, das amostras ZK30 e ZK60 nas forças aplicadas (2, 3, 5 e 8N) 

com frequência de oscilação de 1Hz e comprimento da trilha de 2mm.  A amostra 

ZK60 apresentou menor volume de desgaste de material em todas as forças 

analisadas, indicando que possui uma melhor resistência ao desgaste, nos 

parâmetros realizados. Isto pode estar ligado ao fato da liga ZK60 possui um maior 

percentual de Zn, formando um maior número de fases intermetálicas no contorno 

de grão, contribuindo para uma melhor resistência ao desgaste em relação à 

amostra ZK30. 

Ramesh et al. estudaram o comportamento de desgaste de ligas Mg-Zn com 

diferentes percentuais de Zn. Verificaram que com o aumento do percentual de zinco 

ocorreu uma redução no COF e também houve uma redução no volume de material 

removido.138 
Figura 44: Comparação entre os volumes desgastados das amostras ZK30 e ZK60 para as forças 
utilizadas, com frequência de 1Hz, comprimento de trilha de 2mm e tempo de desgaste de 10 
minutos. 
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 A Tabela 7 apresenta uma comparação da largura das trilhas formadas nas 

amostras ZK30 e ZK60 após o desgaste a seco, nas diferentes cargas aplicadas. Os 

valores das larguras das trilhas confirmam a menor resistência ao desgaste da 

amostra ZK30.  
 

Tabela 7: Tabela comparativa entre as amostras ZK30 e ZK60 da largura das trilhas formadas após o 
desgaste a seco, nas diferentes cargas aplicadas.   

Carga aplicada Largura das trilhas 
ZK30 ZK60 

2N 650 ± 40 µm 602  ± 12 µm 
3N 745  ± 15 µm 675  ± 18 µm 
5N 940  ± 45 µm 775 ± 30 µm 
8N 1100  ± 80 µm 865  ± 13 µm 

 

 

As amostras também foram analisadas por fricção (fretting) com tamanho da 

trilha de 200µm, frequência de 1Hz e cargas de 2N e 3N. A Figura 45 apresenta as 

imagens das trilhas formadas por fricção na amostra ZK30, com cargas aplicadas de 

2N e 3N. É possível verificar ranhuras no interior das trilhas devido à adesão de 

material na esfera e material nas bordas, provavelmente devido à deformação 

plástica do material. 

 
Figura 45: Imagens de interferometria ótica das trilhas formadas por fricção nas amostras ZK30 (a e 
b) e ZK60 (c e d), nas cargas de 2N e 3N, respectivamente, frequência de oscilação de 1Hz e 
comprimento de trilha de 200µm. 

 

  

a) b) 

c) d) 
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A Figura 46 apresenta a imagem por M.O. da esfera, imagem da trilha formada 

por análise de interferometria e imagem por M.O. da esfera após o ensaio de 

desgaste por fricção das amostras ZK30 e ZK60, nas forças aplicadas de 2N e 3N. É 

possível verificar material aderido às esferas após os ensaios, evidenciando um 

desgaste predominantemente adesivo.  

 
Figura 46: Imagem por MO das trilhas e superfície do contra-corpo após o ensaio de desgaste por 
fricção nas amostras ZK30 e ZK60, nas cargas de 2 e 3N, frequência de 1Hz e tempo de ensaio de 
10 minutos. 

 
 
 



70 

 
 

A Figura 47 apresenta a quantidade de material removido por centímetro 

percorrido no ensaio de desgaste por fricção da amosta ZK30 em comparação com 

a amostra ZK60. Observa-se uma maior resistência da amostra ZK30 ao desgaste 

por fricção comparada com a amosra ZK60, em carga aplicada de 2N. Já com carga 

aplicada de 3N, os volumes de material removido foram semelhantes. 
 

Figura 47: Volume de material removido das amostras ZK30 e ZK60 em ensaio de desgaste por 
fricção nas cargas aplicadas de 2N e 3N, frequência de 1Hz e comprimento da trilha de 200µm. 

 

 

4.3.3. Tribocorrosão 

A trilha da amostra ZK30, obtida no ensaio de tribocorrosão, está apresentada 

na Figura 48a. Após o ensaio, a esfera não apresentou material aderido à sua 

superfície (Figura 48b). Isto significa uma mudança no comportamento de desgaste 

e que o eletrólito funciona como um lubrificante, não permitindo que partículas de 

terceiro corpo penetrem na trilha, evitando que ocorra desgaste por abrasão e 

adesão de material na esfera, quer seja pela lubrificação ou pelo próprio processo 

corrosivo do material. 
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Figura 48: a) Imagem por microscopia ótica da trilha formada após desgaste na amostra ZK30 em 
solução Kokubo, carga aplicada de 8N, frequência de 1Hz, comprimento da trilha de 2mm e tempo de 
ensaio de 10 minutos e b) contra corpo após o ensaio de tribocorrosão. 
 a)

 

 b)

 
 

 

Em imagem por interferometria (Figura 49) é possível verificar que a trilha não 

apresentou ranhuras na superfície (Figura 49a) e possui uma largura de, 

aproximadamente, 0,52 mm e uma profundidade de, aproximadamente, 10,5 µm 

(Figura 49b). 

 
Figura 49: a) Imagem por interferômetria (3D) da trilha desgastada na amostra ZK30 em solução 
Kokubo e b) o perfil (2D) transversal da trilha. 

   
 

 

Hua et al. analisaram o comportamento de desgaste a seco e tribocorrosão do 

Mg puro, da liga Mg-Ca e AZ31, em solução PBS. Concluiram que, sob condição de 

deslizamento a seco, o mecanismo de desgaste é controlado pelo desgaste 

abrasivo, com partículas de terceiro corpo presentes na trilha de desgaste. Já no 

desgaste em solução PBS, observaram que a presença de fase líquida entre as 

superfícies de contato pode facilitar a remoção de detritos, levando a uma superfície 

mais lisa do que sob condição de deslizamento a seco e, a corrosão da liga pode 

acelerar significativamente o processo de desgaste.84 

a) b) 
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A trilha desgastada na amostra ZK60, em solução Kokubo, é apresentada na 

Figura 50a. O comportamento da amostra ZK60 foi semelhante à amostra ZK30, não 

se observou adesão de material na esfera após o ensaio de tribocorrosão e não 

ocorreu a formação de ranhuras na trilha como observado no desgaste a seco 

(Figura 50b).  

  
Figura 50: a) Imagem por microscopia ótica da trilha formada após desgste na amostra ZK60 em 
solução Kokubo, carga aplicada de 8N, frequência de 1Hz, comprimento da trilha de 2mm e tempo de 
ensaio de 10 minutos e b) contra corpo após o ensaio de tribocorrosão. 
a) 

 

b) 

 
 

 A trilha e o perfil resultante do desgaste da amostra ZK60 são apresentados 

na Figura 51. Não são perceptíveis as ranhuras na trilha (Figura 51a) como foi 

observado nas amostras a seco. A largura da trilha da amostra ZK60 ficou em, 

aproximadamente, 0,53 mm e a profundidade da trilha em, aproximadamente, 10 µm 

(Figura 51b).  

Figura 51: Imagem obtida por interferometria ótica da trilha desgastada na amostra ZK60 em solução 
Kokubo 

 
 

Os valores do Coeficiente de atrito das amostas ZK30 e ZK60, em solução 

Kokubo, foram muito similares, ficando em torno de 0,15 (Figura 52). Verifica-se uma 

redução do valor do COF em relação as amostras em ensaio a seco.  Isto indica que 

o eletrólito agiu como um lubrificante do par tribológico esfera-amostra. 

a) b) 
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Figura 52: Coeficientes de atrito das amostras ZK30 e ZK60 obtidos pelo ensaio de tribocorrosão em 
solução Kokubo. 

 
 

 A Figura 53 apresenta os volumes de material removido das amostras por 

unidade de distância percorrida durante o ensaio de desgaste por tribocorrosão. As 

amostras ZK30 e ZK60 apresentaram um volume de material removido semelhantes, 

nas condições ensaiadas. 

 
Figura 53: Volume de material removido durante o ensaio de tribocorrosão das amostras ZK30 e 
ZK60 em solução Kokubo. 

   
 
 Isto permite dizer que as amostras apresentaram um comportamento 

tribocorrosivo muito próximo uma da outra. A liga ZK60, como visto anteriormente, 

possui uma maior resistência ao desgaste a seco, por deslizamento, e uma menor 

resistência à corrosão em comparação à liga ZK30. Este comportamento pode ter 

colaborado para que o comportamento em tribocorrosão das ligas fossem 

semelhantes nas condições estudadas. 

 



74 

 
 

4.4. CONSIDERAÇÕES PARCIAIS 
 

 A partir dos dados obtidos nos ensaios para avaliação da resistência à 

corrosão, ao desgaste e tribocorrosão é possível concluir: 

• Quanto à resistência à corrosão  

- A liga ZK30 apresentou menor taxa de corrosão, tanto por  ensaios de 

polarização como perda de massa, em solução de  Hanks e Kokubo, 

comparativamente à  amostra ZK60.  

- Os resultados obtidos por SVET mostraram que a amostra ZK60 apresentou 

picos intensos de corrente devido a corrosão localizada após alguns minutos 

de imersão, enquanto a amostra ZK30 apresentou esses picos após 24h. Isso 

evidencia a tendência ao desenvolvimento de corrosão  localizada em ambas 

as ligas.  

• Quanto à taxa de liberação de hidrogênio: 

- A liga ZK30 apresentou a menor taxa de liberação de hidrogênio nos dois 

eletrólitos analisados. 

• Quanto à resistência à resistência ao desgaste e tribocorrosão: 

- No ensaio de desgaste a seco, para as duas ligas (em todos os parâmetros  

ensaiados)  ocorreu a  transferência de material do  substrato (liga) para a 

esfera (contra-corpo), indicando a predominância do mecanismo de desgaste 

por adesão.  

- A liga ZK30 possui menor resistência ao desgaste a seco porém, quando 

comparada com a liga ZK60 em ensaio de tribocorrosão, o comportamento 

das duas são muito próximos. 

 

Considerando os  resultados obtidos, pode-se concluir, nas condições ensaiadas, 

que a amostra ZK30, apesar de ter apresentado uma menor resistência ao desgaste 

por deslizamento e por fricção, demonstrou melhor resistência à corrosão que a 

amostra ZK60.  Isso contribuiu para que a amostra ZK30 atingisse um desempenho 

semelhante à amostra ZK60, quanto à resitência à tribocorrosão. Além disso, a 

amostra ZK30, apresentou menor suscetibilidade à corrosão localizada e menor 

liberação de hidrogênio que a amostra ZK60. 
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5. FUNCIONALIZAÇÃO DA SUPERFÍCIE E AVALIAÇÃO DA CITOTOXICIDADE 

 

Nessa etapa a liga ZK30 será objeto de estudo para aplicação de tratamentos 

superficiais. A liga ZK30 foi a amostra que apresentou melhor desempenho quanto a 

resistência à corrosão. Apesar de apresentar uma menor resistência ao desgaste a 

seco em relação a amostra ZK60, nos ensaios de tribocorrosão ambas as amostras, 

ZK30 e ZK60, tiveram um comportamento semelhante.   

As amostras ZK30 foram submetidas ao processo de funcionalização por 

anodização assistida por plasma, conhecido também como Plasma Electrolytic 

Oxidation (PEO), com o objetivo de formar uma camada barreira com maior 

resistência à corrosão e ao desgaste que o substrato base. Posteriormente foi 

aplicada uma camada de um filme híbrido pelo processo de dipcoating. As amostras 

obtidas por PEO e PEO+FH foram avaliadas quanto ao comportamento de corrosão 

e citotoxicidade. A amostra ZK30PEO também foi submetida ao ensaio de desgaste 

a seco com o objetivo de comparação com a amostra sem revestimento PEO. 

A aplicação do revestimento obtido por PEO tem por objetivo diminuir a taxa de 

corrosão, diminuir a liberação de hidrogênio e aumentar a resistência ao desgaste. 

Havendo redução na degradação da liga tem-se uma menor taxa de liberação de 

hidrogênio, o pH se torna mais estável e há um aumento na expectativa de vida do 

implante, fator importante na sobrevivência celular e para a cicatrização do tecido. 

As amostras ZK30 funcionalizadas pelo processo PEO serão designadas como 

ZK30PEO. 

A aplicação do revestimento híbrido tem como objetivo o aumento da resistência 

a corrosão através da selagem dos poros produzidos pelo processo PEO. Também 

se objetiva um aumento da biocompatibilidade da amostra PEO+FH, em relação a 

amostra somente com PEO, já que a quitosana é um elemento que melhora a 

adesão e o crescimento celular.139. 
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5.1. MATERIAIS 

  

Para a anodização assistida por plasma foi utilizada a amostra ZK30 com 

preparação superficial conforme informado anteriormente. O eletrólito utilizado era 

composto de 17,5 g/l de metassilicato de sódio, 4 g/l de hidróxido de potássio e 3 g/l 

de borato de sódio 140 . Foi utilizada uma fonte de corrente alternada da marca 

SUPPLIER de 24kW, com regulagem de frequência e ciclo de trabalho. 

A célula para anodização era composta de um contra-eletrodo de aço inox e a 

amostra como eletrodo de trabalho. O volume de eletrólito utilizado foi de 1 litro de 

solução. 

O revestimento funcionalizado por PEO foi analisado de topo e em corte 

transversal em MEV/EDS da marca Zeiss EVO MA10, microscópio de varredura 

convencional de filamento de tungstênio. 

 Para as análises por Difração de Raios X foi utilizado o equipamento da 

marca Philips, modelo X'Pert MPD, equipado com monocromador curvado de grafite 

e ânodo fixo de cobre, operando a 40 kV e 40 mA. Intervalo de ângulos analisados 

de 5 a 75º. Passo utilizado de 5º/1s. Radiação Cu Kα (1,54184 Å), Kα1 (1,54056 Å), 

Kα2 (1,54439 Å) e Kβ (1,39222 Å). 

 

 

5.2. MÉTODOS 
 

Os parâmetros de anodização aplicados  na anodização por PEO foram: tempo 

de anodização de 60 minutos, frequência de de trabalho de  1000Hz, ciclo de 

trabalho de 50% e  o potencial máximo aplicado foi de 240V(141,142) . O eletrólito foi 

agitado através de agitador magnético com velocidade moderada. 

A preparação do sol-gel foi feita uma solução de 2% de ácido acético. Foram 

preparados dois sóis com as seguintes composições: a) 100ml de ácido acético 2%, 

0,5 g de quitosana e 0,44ml de GPTMS e b) 100ml de ácido acético 2%, 1 g de 

quitosana e 0,88 ml de GPTMS.  Primeiramente a quitosana foi dissolvida na 

solução de ácido acético e agitada por 24 horas e após o GPTMS foi adicionado e 

agitado por 24 horas. Após 72 horas (tempo de hidrólise) foram feitas as imersões 

das amostras por dip-coating. A velocidade de imersão das amostras no processo 
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por dip-coating foi de 400mm/min, o tempo de imersão de 30 segundos e a  

velocidade de retirada de 40mm/min. A secagem do revestimento híbrido foi feita em 

estufa a 60°C por 6 horas. Foram aplicadas duas camadas de revestimento híbrido, 

a primeira com  a solução a e a segunda camada, após a secagem, com a solução 

b. 

No ensaio de desgaste foram utilizados os seguintes parâmetros: carga 

aplicada de 2N, frequência de oscilação de 1Hz, tamanho da trilha de 2mm e tempo 

de ensaio de 10, 30, 60 e 180 minutos. 

Para o ensaio de SVET as varreduras foram feitas nos tempos de 20 minutos, 

4h, 24h e 48h após a imersão em solução Hanks. Os parâmetros utilizados foram os 

mesmos utilizados anteriormente. 

O ensaio de citotoxicidade por contato indireto foi feito conforme as instruções 

da ISO 10993-5. As amostras ficaram em solução por 24 , 48 e 72 h. Após este 

período foram retiradas alíquotas do meio (extrato), feitas diluições com 10, 20 e 

50% do extrato e as alíquotas diluídas, bem como, o extrato sem diluição foram 

colocados em contato com as células (L929). Como controle positivo de morte 

celular utilizou-se DMSO 10% e as células L929 em contato com meio de cultura 

sem biomaterial como controle negativo (100% de sobrevivência celular). Foram 

utilizadas amostras ZK30PEO e amostras ZK30PEO+FH. 
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5.3. RESULTADOS E DISCUSSÕES 
 

5.3.1. Funcionalização pelo processo de anodização assistida por plasma 
 

A Figura 54 apresenta a densidade de corrente desenvolvida nas amostras 

conforme o aumento de potencial com o tempo. No início do processo, nos primeiros 

30 segundos, há um aumento brusco da corrente ocorrendo um pico próximo a 26V 

e logo após há uma queda. Este evento pode estar ligado ao crescimento de uma 

camada barreira que impede a passagem de corrente. 

O segundo pico de corrente pode indicar novamente a quebra e reformação da 

camada anodizada. A visualização das microdescargas se deu em torno de 140V, o 

que coincide com o início de aumento da corrente no terceiro pico. Após a abertura 

de microdescargas, a corrente teve um pequeno crescimento e logo diminuiu, devido 

ao crescimento da camada. Após atingir o terceiro pico de corrente, em 

aproximadamente 160V, a densidade corrente cai, estabilizando em um patamar de 

aproximadamente 25mA/cm², independente do aumento do potencial. 

Depois de atingir o pontencial de 250 V a densidade manteve-se estável, muito 

próxima aos valores informados anteriormente e o experimento foi mantido pelo 

tempo total de 3600s.  

   
Figura 54: Gráfico da densidade de corrente com o potencial aplicado pelo tempo de anodização. 

  
Fonte: autor 
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 A superfície da amostra ZK30PEO é apresentada na Figura 55. São 

observados poros irregulares sobre a superfície (Figura 55a) e trincas no 

revestimento (Figura 55b).  Uma morfologia semelhante a essa tem sido já reportada 

por outros autores 143, tal morfologia está associada ao tipo de processo em que 

esse revestimento é obtido, prevalecendo a formação de poros no revestimento, 

com pontos de dissolução pontuais, os poros menores são formados pela migração 

iônica enquanto que os poros maiores se reportam a quebra da camada de óxido.144 

 Para Narayana et al. 145 and Lu et al. 146 a estrutura cerâmica sobre ligas de 

magnésio é composto de uma camada externa e uma fina camada  interna. Essas 

estruturas apresentam micro-poros e micro-rachaduras que tornam-se canais de 

transporte e aumentam a oportunidade de penetração do meio agressivo. 

A aplicação de um camada cerâmica pelo processo PEO possui como 

objetivo aumentar a resistência à corrosão e à abrasão. A obtenção de uma camada 

densa sobre um implante, predominantemente barreira, poderia acarretar um tempo 

demasiado grande para que o organismo possa absorver, tornando-o um implante 

permanente. 

De certa forma os poros e trincas facilitam a permeação do fluido corpóreo até 

o substrato. O revestimento cerâmico diminui a área exposta de substrato e, 

conseqüentemente, diminui a taxa de corrosão e liberação de hidrogênio. Para 

Dehnavi et al. 2018147 no processo de oxidação eletrolítica por plasma (PEO) ocorre 

a formação de uma superfície cerâmica com cristalinidade sobre ligas de magnésio, 

e isso acarreta em uma maior dureza e uma superfície mais estável frente a 

resistência ao desgaste e a corrosão. 

 
Figura 55: Superfície das amostras ZK30 a) aumento 2500X e b) aumento de 5000X 

  
 

a) b) 
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Foram feitas análises por interferometria ótica das superficies das amostras 

funcionalizadas por PEO. A Figura 56 apresenta a imagem da superfície por 

interferometria ótica. A rugosidade média da superfície foi de 4,3 µm ± 0,1 µm. 

Comparando os resultados de rugosidade da amosta sem revestimento com a 

amostra com revestimento funcinalizado por PEO, a rugosidade aumentou, 

aproximadamente, 20 vezes.  

Nota-se que a funcionalização na liga ZK30 aumentou os valores de 

rugosidade micrométrica Ra e Rz, isso indica uma alteração na topografia da 

superfície, o que está em concordância com os resultados de MEV visto na Figura 

55, onde obtém-se uma superfície mais heterogênea, com presença de poros e 

trincas. 

O aumento da rugosidade média (Ra) da amostra ZK30PEO é devido aos 

eventos de microdescargas sobre a superfície do substrato, típico do processo, 

ocorrendo a fusão e solidificação de material base, o que aumenta a rugosidade 

dessa superfície, tal comportamento também foi observado por Savguira et al.148 

Esse aumento dos valores de rugosidade a partir do revestimento obtido pelo 

processo PEO sobre a liga de magnésio AZ31 também foi reportado por Buling et al. 
149 
 
Figura 56: Interferometria da amostra ZK30PEO. 

  
 

A Figura 57a apresenta imagem por Microscopia Eletrônica de Varredura 

(MEV) de um corte transversal da camada anodizada obtida pela funcionalização por 

PEO na amostra ZK30. A espessura da camada para o tempo de 60 minutos ficou 

em torno de 15 µm com variações ao longo da amostra entre 10 e 25 µm. O 

revestimento apresenta porosidades em seu interior. 
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A composição da camada foi analisada por MEV/EDS com a finalidade de 

verificar os elementos presentes e sua distribuição. A Figura 57b, Figura 57c e 

Figura 57d apresentam os mapeamentos dos elementos magnésio, silício e 

oxigênio, indicando, a formação de silicato e óxidos na superfície que são 

incorporados do eletrólito durante o processo de PEO. O equipamento não detectou 

presença do elemento Boro, presente na composição do eletrólito.  

Gu et al. estudaram os efeitos de eletrólitos contendo NaBO2 e NaBO3 na 

formação do revestimento obtido pelo processo PEO em uma liga de Magnésio 

AZ91D. Os resultados indicaram que os aditivos de borato aumentam a taxa de 

crescimento do revestimento e melhoraram a resistência a corrosão. Em suas 

análises não observaram a presença de boro incorporado no revestimento obtido por 

PEO.150 
 
Figura 57: Mapeamento por MEV/EDS da presença dos elementos: a) ZK30PEO, b) magnésio, c) 
silício e d) oxigênio 

a) b) 

   
c) d) 

  
. 
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A análise de difração de raios X (DRX) (Figura 58) foi feita com o objetivo de 

verificar os elementos presentes no revestimento, os quais foram: silicato de 

magnésio, óxido de magnésio e óxido de silício. A origem do elemento silício no 

filme funcionalizado por PEO está relacionada ao banho utilizado no processo por 

PEO. 

Gunduz et al. estudaram o efeito da adição de Zn no comportamento da 

oxidação eletrolítica por plasma no magnésio em eletrólito a base de silicato de 

sódio. Os resultados indicaram que a adição de Zn ao Mg puro retardou a taxa de 

crescimento do revestimento. As análises por DRX identificaram MgO e Mg2SiO4 

como as únicas fases presentes no revestimento.151 

 
Figura 58: Análise por difração de raios x do revestimento formado na amostra ZK30, pelo processo 
PEO. 

  
 

As amostras funcionalizadas por PEO foram submetidas ao ensaio de 

polarização (Figura 59) com o objetivo de correlacionar a corrente de corrosão da 

amostra com e sem filme funcionalizado por PEO. Os potenciais de corrosão das 

amostras ficaram muito próximos um ao outro, porém, a amostra funcionalizada por 

PEO possui uma menor corrente de corrosão (Tabela 8). Isto pode estar ligado à 

diminuição da área do substrato exposta ao eletrólito.  
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Figura 59: Análise por polarização das amostras ZK30 e amostras ZK30PEO. 

  
A taxa de corrosão foi calculada com o auxílio do software Nova 1.1 da 

Autolab, como feito para as amostras sem revestimento (Tabela 8). Os resultados 

apontam uma diminuição significativa da taxa de corrosão das amostras 

funcionalizadas por PEO. 

Tabela 8: Dados comparativos das amostas obtidos pelas curvas de polarização em solução Hanks. 

Amostra/ Eletrólito Ecorr(Ag/AgCl) 
(V) 

icorr 
(A/cm²) 

Taxa de corrosão 
(mm/ano) 

ZK30 -1,49 4,49x10-5 0,26 ± 0,02 
ZK30PEO -1,51 3,30 x10-6 0,07 ± 0,02 

 
 

O potencial de circuito aberto da amostra ZK30PEO foi monitorado por 96 

horas imersas em solução Hanks à 36,5 ± 1°C (Figura 60). Nas primeiras 5 horas o 

potencial varia de, aproximadamente, -1,63 V para -1,50 V. Após 24 horas de 

imersão o potencial apresenta-se menos negativo e nas seguintes fica oscilando 

entre -1,45 V e -1,50 V, aproximadamente. Isto indica uma tendência de 

estabilização nos valores de OCP.  

Figura 60: Potencial de circuito aberto com o tempo - amostra ZK30PEO imersa em solução Hanks. 
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Os valores de pH com o tempo, da amostra ZK30PEO, estão apresentados na 

Figura 61. Nas primeiras 24h o pH sobe de 7,4 para 8,25 e, nas horas seguintes 

tende a se estabilizar em torno de 8,7. Isto indica uma menor liberação de 

hidrogênio e menor alcalinização da solução com o tempo, em comparação com a 

amostra sem revestimento. 

Xu et al. compararam revestimentos produzidos por oxidação a vapor (SO) e 

oxidação por micro arco (MAO), em amostras de Mg, no controle da degradação e 

na melhoria da biocompatibilidade in vivo e in vitro. Verificaram que a aplicação de 

ambos os revestimentos reduziu a taxa de degradação do magnésio in vitro no 

estágio inicial de imersão. Em testes in vivo a amostra revestida por MAO 

apresentou biocompatibilidade satisfatória em comparação com as outras amostras. 

Verificaram que a concentração de Mg2+ aumentou com o tempo, porém, a amostra 

Mg-MAO apresentou uma taxa de liberação de H2 menor com o tempo. Também 

verificaram um menor valor do pH na amostra Mg-MAO durante os 30 dias de 

testes.54 

Figura 61: Valores de pH com o tempo das amostras ZK30PEO em solução Hanks.  

 
Foram feitas as medidas de perda de massa na amostra ZK30PEO porém a 

massa final possuia valores maiores do que a massa inicial. Logo, os cálculos de 

perda de massa foram obtidos a partir da liberação de hidrogênio. Isto pode ser 

devido à formação de óxidos hidratados dentro das porosidades do revestimento e a 

deposição de produtos sobre a superfície da amostra a partir da solução Hanks 

A amostra funcionalizada por PEO foi imersa no sistema de captação de 

hidrogênio, como mostrado anteriormente. Este ensaio foi feito com o objetivo de 

verificar a taxa de liberação de hidrogênio com o tempo e comparar com a taxa de 

liberação de hidrogênio da amostra sem o revestimento. 
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A Figura 62 apresenta o gráfico de liberação de hidrogênio com o tempo para a 

amosta ZK30 com revestimento PEO. Os resultados indicam que após 48 horas 

ocorre uma queda na taxa de liberação de hidrogênio, porém após 172 horas de 

imersão ocorre um aumento significativo na taxa de liberação de hidrogênio. Isto 

pode significar um rompimento da camada e contato direto do eletrólito com o 

substrato. O valor médio da taxa diária de liberação de hidrogênio para a amostra 

revestida com PEO ficou em 0,40 ml/cm²/dia.  

Gnedenkov et al. avaliaram a resistência à corrosão de uma liga de Mg 

revestida pelo processo PEO. Verificaram que o revestimento obtido por PEO, 

apesar de ser poroso, aumentou a resistência à corrosão da amostra. Após 96h 

houve um aumento na taxa de liberação do revestimento. Concluiram que com o 

tempo, o revestimento formado fornece o acesso controlável dos componentes do 

meio ativo ao substrato, isto é, limita parcialmente o contato do meio com o material, 

garantindo a taxa necessária de sua degradação.152 
 

Figura 62: Volume de hidrogênio liberado com o tempo – amostra ZK30PEO. 

  
 

A Figura 63a apresenta as taxas de liberação de hidrogênio das amostras 

ZK30 e ZK30PEO. Verifica-se que a amostras ZK30 após ser funcionalizada por 

PEO, teve sua taxa de liberação de hidrogênio reduzida para menos da metade da 

taxa de liberação de hidrogênio da amostra sem o revestimento. 

Conclui-se então, que a funcionalização por PEO contribuiu significativamente 

para a redução da liberação de hidrogênio e por consequência, a redução da taxa de 

corrosão do material. 
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Os valores da taxa de corrosão para as amostras ZK30 e ZK30PEO calculados 

a partir da liberação de hidrogênio estão apresentados na Figura 63b. Houve uma 

redução da taxa de corrosão com a aplicação do revestimento obtido por PEO. A 

redução da taxa de corrosão da amostra ZK30PEO foi de, aproximadamente, 2,5 

vezes menor que a taxa de corrosão encontrada para a amostra ZK30.  
 

Figura 63: Taxas de liberação de hidrogênio das amostras ZK30 e ZK30PEO. 

 
 

As amostras funcionalizadas por PEO foram submetidas ao ensaio de SVET 

com o objetivo de mapear pontos de corrosão na amostra com o tempo e verificar 

possíveis descontinuidades da camada. O ensaio foi realizado em potencial de 

circuito aberto.  

A Figura 64 apresenta a superfície da amostra ZK30PEO em solução Hanks e 

os respectivos mapeamentos de corrente obtidos por SVET, nos tempos de 20 

minutos, 4, 24 e 48 horas. Nos primeiros vinte minutos a superfície não possui 

nenhum ponto ativo localizado (Figura 64a1). Após 4h ocorreu o surgimento de uma 

região mais anódica na parte superior do mapa (Figura 64a2), representada pela 

região amarelada. Após 24 horas, observando a imgem por microscopia ótica 

(Figura 64b3), foi possível verificar uma região mais escura. No respectivo 

mapeamento (Figura 64a3) um pequeno ponto de corrosão mais localizada (região 

amarela). Nas 48 horas após início da imersão há um aumento significativo da 

região anódica com pequenos pontos localizados de corrosão (Figura 64a4). 

Este comportamento deve estar ligado à porosidade do revestimento, bem 

como, a presença de trincas no mesmo, como visto anteriormente na análise por 

MEV. A porosidade presente no revestimento poderá contribuir para um possível 

aumento da área anódica. 
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A aplicação de um revestimento com menos porosidades ou, então, um filme 

polimérico que venha a preencher as fissuras e poros existentes no revestimento 

obtido por PEO é uma boa alternativa. Este filme polimérico deverá ter, 

necessariamente, os requisitos de um biomaterial absorvível e deverá preencher as 

porosidades por um determinado período. Também deverá ser biocompatível, ser 

biofuncional e ser esterilizável. 
Figura 64: Mapas de corrente da amostra ZK30PEO obtidos por SVET (a) e imagens da superfície (b) 
em solução Hanks obtidos nos tempos de 20 minutos, 4h, 24h e 48h. 

 
As amostras ZK30PEO também foram analisadas em ensaio de desgaste a 

seco com o objetivo de comparar com a resistência ao desgaste das amostras sem 

funcionalização por PEO.  

A Figura 65 apresenta o coeficiente de atrito pelo tempo das amostras ZK30 e 

ZK30PEO. O valor do COF aumentou em relação a amostra ZK30, ficando em torno 

de 0,75 ao final do experimento.  Não ocorreu rompimento total do revestimento 

obtido pelo processo PEO no tempo de 3 horas de ensaio, nos parâmetros 

avaliados. 
Figura 65: Coeficiente de atrito pelo tempo da amostra ZK30 e ZK30PEO com carga aplicada de 2N. 
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Na imagem por microscopia ótica é possível verificar porosidade dentro da 

trilha ( Figura 66a) e material particulado nas bordas, indicando uma participação de 

um terceiro corpo no processo de desgaste. É possível verificar que não há 

aderência de material na esfera e esta possui ranhuras na superfície, indicando que 

houve desgaste da esfera (Figura 66b). Conclui-se, desta forma, que o mecanismo 

de desgaste predominante na amostra com revestimento é o mecanismo de 

abrasão, com presença de terceiro corpo.  

Figura 66: Ensaio de desgaste a seco da amostra ZK30PEO com carga aplicada de 2N, frequência 
de oscilação de 1Hz, comprimento de trilha de 2mm e tempo de 180 minutos: a) trilha desgastada e 
b) esfera desgastada. 

  
 

A Figura 67 apresenta os valores de desgaste por centímetro percorrido das 

amostras ZK30 e ZK30PEO na força de 2N para o tempo de 10 minutos. Verifica-se 

que o revestimento PEO aumentou a resistência ao desgaste significativamente. A 

aplicação do revestimento resultou em um aumento da resistência ao desgaste de, 

aproximadamente, 5 vezes em relação a amostra sem revestimento nos parâmetros 

avaliados. Não foram avaliadas amostras funcionalizadas por PEO em tribocorrosão. 
 

Figura 67: Volume desgaste por centímetro percorrido das amostras ZK30 e ZK30PEO, com carga 
aplicada de 2N, frequência de 1Hz, comprimento de trilha de 2mm e tempo de ensaio de 10 minutos. 

 

a) 
b) 
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5.3.2. Aplicação de filme híbrido em amostras ZK30PEO 

 As amostras funcionalizadas por PEO apresentaram trincas e porosidades. 

Isto pode acarretar em um aumento na taxa de liberação de hidrogênio pelo contato 

do eletrólito com o substrato metálico. Desta forma, sugere-se aqui, a aplicação de 

um filme híbrido composto de quitosana + GPTMS para que estas trincas e 

porosidades não sejam facilitadores da corrosão. Este filme tem por função fechar 

temporariamente os poros e trincas, enquanto o tecido afetado se regenera.  

 Com o objetivo de aumentar a resistência à corrosão e obter uma menor 

liberação de hidrogênio nos primeiros dias de imersão, as amostras funcionalizadas 

por PEO foram, novamente, revestidas com um filme híbrido (Sol-gel), composto de 

quitosana e GPTMS, o qual foi obtido pelo processo de dip-coating. As amostas com 

filme híbrido foram designadas por ZK30PEO+FH. 

 O Filme híbrido também foi aplicado em amostras sem revestimento PEO 

(Figura 68) porém, ocorreu uma grande liberação de hidrogênio por causa do ataque 

do ácido acético à superfície da amostra. Após a secagem, o filme teve um 

comportamento quebradiço e sem aderência. Devido a este comportamento, não 

serão feitas análises, para fins comparativos, em amostras com filme híbrido e sem 

revestimento PEO. 

 
Figura 68: Amostra ZK30 imersa no Sol-Gel do filme híbrido. 

 
 

 A imagem da superfície da amostra ZK30PEO+FH obtida por MEV está 

apresentada na Figura 69a e Figura 69b. É possível verificar rachaduras ditribuídas 

pela superfície do tipo “terra rachada”. Logo, o eletrólito poderá penetrar entre as 

fissuras e entrar em contato direto com o revestimento PEO e com o substrato. 
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 Cabe lembrar que a aplicação de um filme híbrido não possui a intenção de 

produzir um filme barreira que impeça a degradação do material, mas sim, um filme 

que retarde sua degradação e, por consequência, a liberação de hidrogênio para o 

meio. 

A rugosidade da amostra ZK30PEO+FH apresentou valores (3,6 µm ± 0,6) 

ligeiramente menores em relação a amostra apenas com o revestimento PEO. Isto 

deve estar ligado ao fato de o revestimento híbrido agir como um selante dos poros 

presentes no revestimento obtido por PEO (Figura 69c). A rugosidade da superfície 

favorece e facilita a adesão e proliferação de células do tecido, potencializando sua 

cicatrização.153 

 
Figura 69: a) Superfície da amostra ZK30PEO+FH b) detalhe das microfissuras no FH e c) análise por 
interferometria ótica. 

 

 
 

A Figura 70 apresenta o corte transversal da amostra ZK30PEO+FH, obtida 

por MEV. O revestimento híbrido de quitosana com GPTMS apresentou uma 

camada com espessura média de 7,5 ± 1,5 µm.  

 

 

a) b
) 

c) 
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Figura 70: Imagem em corte transversal da amostra ZK30PEO+FH, obtida por MEV. 

 
 

 A análise por MEV/EDS em corte transversal da amostra ZK30PEO+FH está 

apresentada na Figura 71a. Na análise por EDS, verifica-se a presença do elemento 

C (Figura 71b) e Si (Figura 71e) no filme de quitosana + GPTMS. O elemento silício 

também é encontrado na camada obtida por PEO devido à sua incorporação no 

revestimento PEO. 
Figura 71: Imagem em corte transversal da amostra ZK30 + FH, obtida por MEV. 
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 A liberação de H2 foi avaliada com a imersão das amostras em solução Hanks 

pelo tempo de 10 dias. A Figura 72a apresenta os resultados e verifica-se que a 

aplicação de um revestimento híbrido sobre a superfície do PEO diminuiu, 

significativamente, o volume de hidrogênio liberado no período de tempo analisado. 

Desta forma, é possível concluir que o revestimento híbrido melhorou a 

resistência à corrosão do material penetrando nos poros da camada obtida por PEO, 

retardando o contato do eletrólito com o substrato. A liberação de hidrogênio 

prejudica o crescimento celular, não só pela modificação do pH, mas pela ação 

mecânica, impedindo que a célula possa aderir e crescer sobre a superfície do 

material.  

Yiqiang Yu et al. avaliaram os efeitos sistêmicos da degradação do Mg de alta 

pureza implantados em cobaias de coelhos por 52 semanas. Verificaram que um 

dos principais produtos de degradação (OH-), pode afetar diretamente o valor de pH 

do microambiente circundante e os resultados mostraram que o pH aumentou 

significativamente nas primeiras 4 semanas, diminuindo gradualmente ao longo do 

tempo e voltando ao nível original em 26 semanas. À medida que ocorreu a 

degradação do Mg, houve a formação de hidrogênio e a cavidade de gás na 

interface osso-implante pode afetar muito o contato osso-implante (osseointegração) 

e o reparo ósseo. Os resultados mostraram que a quantidade de hidrogênio 

aumentou no início do implante do Mg e a velocidade de eliminação do gás 

gradualmente superou a velocidade de geração. Esse fenômeno indica que o 

hidrogênio não se acumulou no tecido ósseo e pôde ser eliminado pelo fluido 

corporal. Verificaram, ainda, que a resposta do tecido ósseo nas interfaces osso-

implante exibiu uma tendência de recuperação gradual e estabilidade dentro de 26 

semanas após o implante.154 

Os resultados das medidas de pH com o tempo da amostra ZK30PEO+FH 

(Figura 72b) foram próximos aos apresentados pela amostra ZK30PEO (Figura 61), 

nas primeiras 96 horas de ensaio. Um menor valor de pH obtido por um determinado 

tempo indica uma menor taxa de corrosão, e por consequência, uma menor taxa de 

liberação de hidrogênio. 
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Figura 72: a) Liberação de hidrogênio da amostra ZK30PEO+FH em comparação com a amostra 
ZK30PEO, imersas em solução Hanks pelo tempo de 10 dias e b) Valores de pH da solução da 
amostra ZK30PEO+FH imersa por 96 horas. 

 
  

Analisando os mapas de corrente obtidos por SVET da amostra 

ZK30PEO+FH (Figura 73a) é possível verificar pontos localizados de corrente 

anódica representados por cor vermelho-alaranjada e áreas catódicas representadas 

pela cor azul, em todos os tempos de imersão. Porém, há uma diminuição gradativa 

da região anódica com o tempo de imersão. Nas primeiras 4 horas é possível 

verificar pontos localizados de corrente anódica (Figura 73a1 e Figura 73a2). Após 

24 horas de imersão em solução Hanks (Figura 73a3) ocorre uma diminuição na 

intensidade destes picos de corrente anódica indicando que houve uma formação de 

filme passivo nestas áreas. Em 48 h após a imersão (Figura 73a4) há uma 

diminuição significativa na região anódica e um crescimento da região catódica. 

Na imagem do microscópio ótico do equipamento de SVET (Figura 73b) não é 

possível verificar pontos localizados de corrosão, em comparação com a amostra 

sem revestimento (Figura 32). 
Figura 73: Análise da amostra ZK30FH por SVET: a) Mapas de corrente SVET e b) imagem de MO 
da amostra imersa em solução Hanks nos tempos de 20min, 4h, 24h e 48h. 

 

a) b
) 
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5.3.3. Avaliação da citotoxicidade das amostras ZK30PEO e 
ZK30PEO+FH 

 O ensaio biológico de citotoxicidade foi desenvolvido em cooperação com a 

Universidade Luterana do Brasil, no Programa de Pós-graduação de Biologia Celular 

e Molecular. O teste de citotoxicidade tem como objetivo avaliar a viabilidade celular 

de células da linhagem L929 (fibroblastos de rato) em contato indireto com as 

amostras de biomateriais, a partir da técnica de extração do meio de cultura. 

 Bobe et al. verificaram que a composição do meio de cultura de células 

influencia significativamente a composição iônica do extrato dissolvendo 

seletivamente os íons de amostras de magnésio ou seus produtos de corrosão. 

Relataram, também, que a concentração de L-glutamina nos meios de cultura de 

células causa uma taxa de corrosão mais alta, pois a L-glutamina pode formar 

complexos com íons Mg, resultando em maior liberação de íons Mg nos meios. 

Deve-se ressaltar que a solução DMEM possui mais de 4 vezes da concentração de 

L-glutamina em comparação com outra solução utilizada neste tipo de ensaio, a 

solução αMEM.155 

 Hong et al. avaliaram a citotoxicidade de amostras de magnésio com 

diferentes diluições do extrato obtido após 72h de imersão da amostra em meio 

αMEM (Figura 74). O extrato foi designado como 100%, e foram feitas diluições do 

extrato de 50%, 25% e 10%. Verificaram que com o aumento da diluição o material 

apresentou boa viabilidade celular.156 
Figura 74: Citotoxicidade indireta de células MC3T3 cultivadas por 3 dias em meio extrato de Mg 
puro, liga ZK40 tratada e Z40 tratadas termicamente (T4). A viabilidade é tomada como uma 
porcentagem do controle negativo.156 

 
Fonte: adaptado de Daeho Hong et al.156 
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Fischer et al. estudaram uma preparação alternativa do extrato em relação ao 

padrão ISO e investigaram a influência dos extratos na citotoxicidade do material. O 

processo de degradação de materiais de magnésio leva a um extrato altamente 

concentrado, com alta osmolaridade e concentração de íons de magnésio. Além 

disso, ocorre alterações severas no pH, forte produção de hidrogênio e a formação 

de produtos de corrosão. In vivo, o corpo humano regula essas mudanças no 

ambiente local por processos de transporte ativo, o que não ocorre nos ensaios in 

vitro. Logo, os autores recomendaram uma diluição do extrato preparado em relação 

as normas ISO. Com base nos resultados propuseram melhorias nos testes de 

citotoxicidade do magnésio e suas ligas e modificações nos protocolos que utilizam 

as diretrizes das atuais normas ISO. Recomendaram que os extratos, obtidos pela 

imersão de materiais de magnésio em ensaios in vivo, sejam diluídos em 10 vezes 

em relação ao utilizado pelas normas ISO.157  

Desta forma, as amostras ZK30PEO e ZK30PEO+FH foram avaliadas quanto 

ao comportamento citotóxico em meio αMEM, com diluições do extrato de 50%, 

20% e 10%.  Respeitou-se a relação 1,25 ml de solução para cada 1 cm² de área 

exposta da amostra158. 

As alíquotas do extrato αMEM bem como alíquotas das soluções (extrato) 

foram retiradas após 24, 48 e 72 e colocadas em contato com as células. Também 

foram feitas diluições do extrato com meio αMEM na proporção de 50%, 20% e 10% 

de extrato. 

O percentual de atividade celular em relação ao controle positivo após 24, 48 

e 72h da amostra ZK30PEO imersas em solução αMEM e suas diluições está 

apresentado na Figura 75. O controle positivo corresponde ao número inicial de 

células. Em até 48 horas ocorre o crescimento celular em relação ao controle 

positivo. Após 72 horas de imersão, o percentual de células permanece acima do 

mínimo permitido pela Norma ISO 10993-5, isto é, encontram-se acima de 70% em 

relação aos valores do controle positivo. Isto pode estar ligado ao fato de ocorrer um 

crescimento inicial das células e, após 48 horas as células, como não há mais 

espaço físico para continuarem crescendo, as células começam a fagocitar, 

resultando numa diminuição na atividade celular. 
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Figura 75: Percentual de células vivas em relação ao controle positivo, após 24, 48 e 72h de imersão 
da amostra ZK30PEO em solução αMEM com as diluições de 50%, 20% e 10% de extrato. 
 

 
 

Da mesma forma, foram analisados os extratos da amostra ZK30PEO+FH e 

foi possível verificar que após 72 h (Figura 76) ocorreu um crescimento celular em 

relação ao controle positivo com concentrações de extrato de 20% e 10%. Isto indica 

que a presença do revestimento híbrido de quitosana e GPTMS, aplicado sobre o 

revestimento obtido por PEO, pode ter estimulado o crescimento celular. Nas 

concentrações de 100% e 50% de extrato Houve um crescimento celular nas 

primeiras 48 horas e após, ocorreu um decaimento na atividade celular, 

permanecendo os valores próximos ao do controle positivo e acima de 75% de 

atividade celular.  
Figura 76: Percentual de células vivas em relação ao controle positivo, após 24, 48 e 72h de imersão 
da amostra ZK30PEO+FH em solução αMEM com as concentrações de 100%, 50%, 20% e 10% de 
extrato.  
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 A Figura 77 apresenta os dados comparativos entre as amostras ZK30PEO e 

ZK30PEO+FH após 72h, em relação ao controle positivo, e a porcentagem de 

extrato presente no meio de cultura das células. Verifica-se que, sem a diluição do 

extrato e com diluição de 50% não houveram alterações significativas (p=<0,05) nos 

comportamentos das amostras. Já nos meios com concentrações de extrato de 20% 

e 10% ocorreram os maiores valores de crescimento celular em relação ao controle 

positivo. 

A amostra ZK30PEO+FH apresentou um maior crescimento celular em 

relação a amostra ZK30PEO nas diluições de 20% e 10%. Isto pode estar ligado ao 

fato do revestimento tornar mais estável o pH da solução e a quitosana presente no 

revestimento estimular o crescimento celular.  

 
Figura 77: Percentual de células vivas em relação ao controle positivo, após 72h de imersão das 
amostras ZK30PEO e ZK30PEO+FH em solução αMEM com as concentrações de 100%, 50%, 20% 
e 10% de extrato.  
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5.4. CONSIDERAÇÕES PARCIAIS 
 

 A partir dos dados obtidos nos ensaios para avaliação da resistência à 

corrosão, ao desgaste e citotoxicidade das amostras ZK30PEO e ZK30PEO+FH é 

possível concluir: 

 - Foi possível obter um revestimento através de anodização assistida por 

plasma na liga de magnésio ZK30. Este revestimento obtido é poroso, possui trincas 

e é composto, basicamente, de silicato de magnésio e óxido de magnésio. 

 - A corrente de corrosão da amostra ZK30PEO obtida por polarização é, 

significativamente, menor que a da amostra ZK30 (sem revestimento). 

 - A taxa de liberação média de hidrogênio da amostra ZK30PEO reduziu, 

aproximadamente, 2,5 vezes em relação à amostra ZK30, nos parâmetros 

analisados.  

 - A amostra ZK30PEO, em ensaio de SVET, apresentou um aumento da 

região anódica, após 48h de imersão, com pequenos pontos localizados de 

corrosão. 

 - No ensaio de desgaste a seco, a amostras ZK30PEO apresentou valores de 

COF maiores que a amostra sem revestimento, indicando uma maior resistência ao 

deslizamento. Isto deve estar ligado ao aumento de rugosidade superficial pela 

aplicação do revestimento obtido por PEO. 

- A aplicação do revestimento PEO aumentou significativamente a resistência 

ao desgaste, em relação à amostra sem revestimento. Isto é devido a formação de 

um revestimento cerâmico. 

- Houve desgaste e formação de estrias na superfície do contra corpo, 

indicando um desgaste predominantemente abrasivo.  

- O volume de material removido no ensaio de desgaste a seco diminuiu 

significativamente, na amostra com revestimento PEO, em comparação com a 

amostra sem revestimento, nos parâmetros analisados. 

 - O filme híbrido obtido por dip coating sobre o revestimento apresentou 

rachaduras pela superfície. 

 - O valor da rugosidade superficial foi ligeiramente menor na amostra 

ZK30PEO+FH em comparação com a amostra ZK30PEO indicando que o filme 

híbrido agiu como um selante dos poros presentes no revestimento obtido por PEO. 
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 - Os valores de H2 liberado foram significativamente menores na amostra 

ZK30PEO+FH quando comparada com a amostra ZK30PEO.  

 - Na análise por SVET a amostra ZK30PEO+FH apresentou, nas primeiras 

24h, regiões localizadas com significativa intensidade de corrente, porém, após 48h 

houve um decaimento das regiões anódicas indicando uma queda na densidade de 

corrente. 

 - A amostra ZK30PEO apresentou um aumento na atividade metabólica 

celular nas primeiras 48 horas em comparação com o controle positivo. 

 - Após 72h as amostras ZK30PEO apresentaram valores superiores à 75% de 

viabilidade celular, em todas as diluições, quando comparadas com o controle 

positivo. 

 - Após 72h a viabilidade celular nos extratos da amostra ZK30PEO+FH 

apresenta valores acima de 75% quando comparadas com o controle positivo. 

 - Quando comparadas entre si, após 72h, as amostras ZK30PEO e 

ZK30PEO+FH apresentaram viabilidade celular muito próximas com 100% e 50% de 

extrato. 

 - Com diluições de 20% e 10% do extrato, a amostra ZK30PEO+FH 

apresentou valores de viabilidade celular maiores que a amostra ZK30PEO, 

indicando que o filme de quitosana+GPTMS induziu o crescimento celular. 
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6. CONCLUSÕES  

• A liga ZK30 apresentou melhores resultados nos ensaios de corrosão por de 

perda de massa e liberação de H2, nas soluções analisadas. 
• No ensaio de desgaste a seco, ocorreu a adesão de material sobre a esfera em 

todas as amostras ensaiadas, o que indica a predominância deste mecanismo de 

adesivo. 

• No ensaio de desgaste a amostra ZK30 apresentou um maior volume de material 

removido, nas condições avaliadas, indicando uma menor resistência ao 

desgaste a seco desta amostra em relação à amostra ZK60. 

• No ensaio de tribocorrosão as amostras ZK30 e ZK60 apresentaram uma perda 

de material muito próximos. Isto deve estar relacionado ao fato da amostra ZK30 

possuir uma melhor resistência à corrosão, contrabalançando a sua menor 

resistência ao desgaste. 

• Foi possível obter um revestimento através da funcionalização por anodização 

assistida por plasma na liga de magnésio ZK30 sendo que o revestimento obtido 

possui poros não-homogêneos e trincas por toda a superfície. 

• Houve uma melhora significativa na taxa de corrosão da liga funcionalizada por 

PEO em relação a liga sem revestimento e a taxa de liberação média de 

hidrogênio da amostra ZK30PEO reduziu significativamente em relação à 

amostra ZK30, nos parâmetros analisados. O revestimento PEO agiu como uma 

barreira, diminuindo o contato do eletrólito com o substrato. 

• A funcionalização por PEO aumentou significativamente a resistência ao 

desgaste, em relação à amostra sem funcionalização sendo que o volume de 

material removido, diminuiu em aproximadamente 5 vezes em relação à amostra 

sem funcionalização, nos parâmetros analisados. 

• O filme híbrido obtido sobre o revestimento funcionalizado por PEO apresentou 

trincas pela superfície. Apesar disso, apresentou uma menor rugosidade em 

relação a amostra sem filme híbrido indicando uma ação selante dos poros 

presentes no revestimento obtido por PEO. 

• Os valores de H2 liberado foram significativamente menores na amostra 

ZK30PEO+FH quando comparada com a amosta ZK30PEO. Isto deve, 

novamente, estar ligado ao fato do filme híbrido selar os poros do revestimento 

obtido por PEO, reduzindo o contato do eletrólito com o substrato. 
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• Quanto à citotoxicidade, as amostras ZK30PEO e ZK30PEO+FH apresentaram, 

após 72h, valores de atividade celular acima de 75%, indicando que o material 

não é citotóxico. 

• A amostra ZK30PEO+FH apresentou uma maior atividade metabólica celular nas 

diluições de 20% e 10%. 

 

Dessa forma, considerando os dados analisados, conclui-se que a liga ZK30 

reúne promissoras propriedades para ser utilizada como material para implantes 

biomédicos, a partir da funcionalização de sua superfície.  
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7. TRABALHOS FUTUROS 

Entre as recomendações para trabalhos futuros podemos citar: 

 

• Avaliar o comportamento tribocorrosivo de amostras funcionalizadas pelo 

processo PEO e com filme híbrido. 

• Avaliar o comportamento de degradação da liga funcionalizada pelo processo 

PEO e com filme híbrido,  in vivo. 

• Avaliar o comportamento mecânico após funcionalização da superfície. 
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