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RESUMO 
 
 
O  objetivo  deste  estudo  foi  avaliar  o  comportamento  mecânico  de  ligas  metálicas  básicas 
fundidas em monobloco ou unidas por soldagem a laser. Foram utilizadas três ligas metálicas 
diferentes  (ouro-paládio,  cobalto-cromo  e  níquel-cromo)  e  construídos  10  corpos  de  prova 
para  cada  liga  estudada:  cinco  moldes  em  resina  foram  seccionados  no  centro  antes  da 
fundição, fundidos e soldados a laser; e cinco, foram fundidos em monobloco. Os corpos de 
prova de corpo único e soldados a laser foram submetidos a ensaio de tração até sua fratura. 
A carga de fratura para cada amostra foi registrada, assim como as alterações do limite de 
elasticidade de cada condição estudada. As médias e os desvios padrão dos parâmetros de 
tensão  e  deformação  no  momento  da  fratura  foram  calculados  para  cada  grupo.  A  análise 
visual foi caracterizada por observação das secções fraturadas em Microscópio Eletrônico de 
Varredura. Na análise estatística, foi empregada a análise de variância (ANOVA) e a interação 
foi feita pelo teste de Tuckey num nível de significância de 0,05.Os resultados demonstram 
que os valores mecânicos para corpos de corpo único foram superiores para  a liga Au-Pd, 
seguido de Ni-Cr e Co-Cr. O alongamento das ligas de Au-Pd e de Ni-Cr foram semelhantes. 
O ponto de solda a laser alterou o comportamento mecânico de todas as ligas. 
 
  PALAVRAS-CHAVE: SOLDAGEM , LASER, LIGAS METÁLICAS , Ni-Cr, Co-Cr. 




 
 
 
 
ABSTRACT 
 
 
The aim of this study was to evaluate the mechanical behavior of base metal alloys cast in one 
piece  or  joined  by  laser  welding.  Three  different  metal  alloys  were  adopted  (gold-paladium, 
cobalt-cromium and niquel-cromium). Ten samples were used for each alloy being studied: five 
resin casts were sectioned off in the middle before casting, then cast and laser welded; and 
five,  cast  in  one  piece.  Both  the  single-piece  test  samples  and  those  welded by  laser  were 
submitted to  tension tests  up  to  the  fracture.  The  fracture  load,  as  well as  alterations  in 
elasticity limit was recorded for each sample. The average and standard deviations of tension 
and  deformity  parameters  at  the  time  of  rupture  were  calculated  for  each  group.The  visual 
assessment was characterized by observation of fractured sections in a Scanning Electronic 
Microscope.  Statistical  analysis  was  made  using  variance  analysis  (ANOVA)  and  the 
interaction made use of the Tuckey test at 0.05 significance level. The results show that the 
mechanical values for single-piece samples were higher for Au-Pd, followed by Ni-Cr and Co-
Cr.  Elongation  was  found  to  be  similar  for  Au-Pd  and  Ni-Cr  alloys.The  laser-welded  point 
altered the mechanical behavior of all alloys. 
 
KEY WORDS: WELDING, SOLDERING, LASER, METAL ALLOYS, Ni-Cr, Co-Cr. 
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1.  INTRODUÇÃO 
 
As  ligas  de  Ni-Cr  tem  sido  usadas  rotineiramente  nos  trabalhos  protéticos 
metalo-cerâmicos  em  substituição  às  ligas  áuricas  por  razões  econômicas. 
Atualmente  começam  a  serem  substituídas  por  ligas  de  Co-Cr  em  função  de 
possíveis efeitos alérgicos. 
A confecção de próteses parciais fixas (PPFs) metalo-cerâmicas de arco 
inteiro  pode  incluir  o  processo  de  soldagem.  A  utilização  da  técnica  de  soldagem 
vem  sendo  apontada  por  pesquisadores  da  área  como  uma  opção  viável  para  a 
otimização da qualidade das PPFs, uma vez que o processo tradicional de fundição 
pode causar o aparecimento de defeitos e imperfeições de fabricação (FUSAYAMA; 
WAKUMOTO; HOSODA, 1964;  GARLAPO  et  al, 1983).  Por outro  lado,  estudos 
metalográficos  e radiográficos  de  conectores soldados demonstraram a  ocorrência 
de  lacunas  em  39%  dos  pontos  de solda  estudados (HENRIKSON;  WICTORIN; 
OSTERBERG, 1973).
 
Poros  em  conectores  soldados  em  ligas  de  ouro  agem  como  ponto  de 
iniciação para fraturas o que pode conduzir a falha de maneira geral, incluindo fadiga 
e diminuir a resistência das próteses dentais. A formação de poros freqüentemente 
está ligada a técnicas de soldagem impróprias como o uso de fluxo, tipos de soldas 
errados, ou chama a gás como fonte de calor. Para inibir a formação de poros em 
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pontos  de solda  novas  técnicas vêm  sendo  desenvolvidas como  fonte de  calor. 
Essas  novas  técnicas  vêm  possibilitando  uma  menor freqüência  na  ocorrência  de 
poros eliminando o uso de fluxo. (CARLBERG; WICTORIN, 1986) 
Soldagem é a união de duas ou mais peças de metal pela aplicação de calor 
ou pressão, ou ambos com ou sem a adição de um metal de preenchimento, para 
produzir uma união localizada através de fusão ou recristalização na interface. Uma 
união soldada é composta de três regiões: a zona de fusão, a zona afetada por calor 
(ZAC),  e a  zona não  afetada  do  metal  base.  A  zona  de  fusão  contém  material 
fundido durante a soldagem e normalmente tem a composição química semelhante 
ao metal base. A ZAC consiste em um material  que não foi  submetido a uma 
temperatura  alta  o  suficiente  para  fusão,  mas  foi  submetido  a  ciclos  térmicos  que 
alteram a microestrutura do metal base. (NEO; CHAI; GILBERT, 1996) 
Segundo White e Stream, (1993) uma subestrutura protética precisa pode ser 
confeccionada se esta for fundida  segundo normas específicas; já Carr e Stewart, 
(1993) reportaram que uma subestrutura de arco inteiro não pode ser fundida com 
precisão em monobloco. 
O  alto  custo  das  ligas  de  ouro  provocou  a  procura  pelos  profissionais  de 
odontologia por ligas não preciosas para próteses parciais fixas em metalo-cerâmica. 
Especialmente  em  PPFs  extensas  é  mais  vantajoso  se  confeccionar  múltiplas 
subestruturas e depois soldá-las para se obter uma melhor adaptação. Ao contrário 
do alto índice de sucesso de soldagens em ligas de ouro, soldagens em ligas não 
preciosas possuem um elevado índice de falha na boca. (ANUSAVICE, 1998) 
A soldagem de metais nobres é previsível com elevado índice de sucesso. A 
união  de  ligas  metálicas  básicas  com  soldas  de  elevadas  temperaturas  de  fusão 
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pode  resultar em difusão  atômica  e crescimento  da união,  contribuindo  para o 
enfraquecimento do ponto de solda. 
Soldagem por gás inerte de tungstênio (TIG), laser, e calor por radiação infra-
vermelha  são  técnicas  que  têm  sido  usadas  para  união  de  metais  em  atmosfera 
controlada. Um calor intenso pode ser gerado por esses métodos num período curto 
de tempo.  Tal condição  pode  minimizar  a  contaminação  por oxigênio durante  o 
procedimento de união e preservar as propriedades originais do metal soldado, por 
manter uma atmosfera inerte, o que faz desses, métodos de escolha para união de 
metais com alto ponto de fusão (WANG; WELSCH, 1995). 
Luz  a  laser  é  uma  energia  eletromagnética,  coerente,  monocromática  e 
colimada.  Soldagem  com  feixes  a  laser  possuem  as  seguintes  vantagens:  (1) 
nenhum contato direto é requerido com a área a ser soldada, permitindo a soldagem 
através de uma janela de  vidro porque  a fonte  de calor é um  feixe de  luz; (2)  ela 
promove  soldagens  precisas  e  bem  definidas;  (3)  a  ZAC  é  pequena;  (4)  o  campo 
magnético não causa um efeito pejorativo no feixe a laser; (5) a peça a ser soldada 
será composta da mesma liga, evitando-se os efeitos de corrosão galvânica. 
Entretanto, os resultados da soldagem a laser diferem de maneira marcante 
de  acordo  com  a  intensidade  da  irradiação  (YAMAGISHI;  ITO;  FUJIMURA,  1993; 
SJOGREN;  ANDERSON,  BERGMAN,  1988);  é  quase  impossível  se  manter  as 
barras na sua relação original durante a soldagem a laser. Porque o impacto inicial 
de soldagem às vezes distorce o arranjo coaxial, inclui tensões residuais, o que pode 
de alguma forma ser restabelecido com um segundo ponto de solda no lado oposto. 
Uma  técnica de  soldagem que  assegure  uma  distribuição de  tensões  uniforme 
durante a formação da união é necessária. 
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Estudos  de  soldagem  a  laser  na  literatura  odontológica  demonstram  que  a 
resistência mecânica da união soldada é consistente com a do metal ou liga que foi 
o substrato. A fusão e solidificação extremamente rápidas parecem ter um efeito de 
fortalecimento nos valores de tensão e  dureza da liga. Em comparação com a 
soldagem convencional em  odontologia, essa técnica tem provado produzir uniões 
com resistência igual ou superior. (GORDON; SMITH, 1970; PRESTON; REISBICK, 
1975) 
Em razão das variadas e conflitantes opiniões sobre ligas alternativas ao ouro 
e  a variabilidade  das  soldas  a laser,  esta pesquisa  se  propõe avaliar  alguns fatos 
relacionados  às  ligas  e  soldagens  de  ligas  base  para  restaurações  metalo-
cerâmicas. 
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2.  REVISÃO DE LITERATURA 
  A  presente  revisão  de  literatura  procurou  abordar  quatro  aspectos  de 
interesse  na  confecção  de  PPFs  metalo-cerâmicas  tais  como:  1.  Propriedades 
mecânicas, 2. soldagem, 3. alergia, 4. adesão metalo-cerâmica. 
 
2.1.  PROPRIEDADES MECÂNICAS 
A investigação de Harcourt; Riddihough e Osborne, (1970) analisaram o efeito 
de se incluir desoxidantes adequados numa liga baseada em níquel e cromo. Níquel 
foi  escolhido  como  base  das  ligas  porque  em  temperatura  ambiente  possui  uma 
estrutura  cristalina  cúbica  de  face  centrada. É  um  metal relativamente  maleável  e 
macio e, portanto, pode-se esperar que produza uma liga com maior maleabilidade 
que o cobalto. Cromo foi acrescido devido a sua resistência à corrosão. Boro e silício 
foram incluídos como desoxidantes e agentes de fluxo. 
Uma série de ligas baseadas em níquel-cromo com proporções diversas dos 
elementos desoxidantes, boro e silício tiveram os efeitos destas adições analisados 
no que diz respeito às propriedades das ligas. Com um conteúdo de silício de 3 a 
5% e com um conteúdo de cromo de 15 a 20%, uma liga adequada foi produzida 
para uso em odontologia. (HARCOURT; RIDDIHOUGH; OSBORNE, 1970). 
Segundo Everhart, (1971), o cromo aumenta a resistência à oxidação da liga 
de  níquel  ou  cobalto  e  também  ajuda  no  endurecimento  da  solução  sólida. 
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Elementos  menores,  apresentados  no  Quadro  1  têm  mais  efeito  sobre  as 
propriedades físicas de uma liga do que a concentração relativa de níquel-cobalto-
cromo  (Phillips,  1973).  De  uma  forma  geral  esses  elementos  são  utilizados  para 
melhorar  a  fundição  e  as  características  de  manuseio,  a  capacidade  de  aderir  à 
porcelana, e a resistência à corrosão. O silício é uma das adições mais importantes, 
trazendo  boa  propriedade  de  fundição  a  liga  de  níquel  e  aumentando  a  sua 
ductilidade.  O  berílio  é  também  acrescentado  às  ligas  de  níquel  para  melhorar  a 
fundição do metal (EVERHART, 1971). O berílio pode atuar ajudando a manter os 
metais  ligados  durante  a  fundição  e  também  pode  fornecer  óxidos  envolvidos  na 
união  com  a  porcelana.  Magnésio,  molibdênio,  tungstênio  e  irídio  podem  estar 
presentes  auxiliando  na  resistência  à  corrosão  (EVERHART,  1971).  Magnésio  em 
conjunto com silício pode dobrar a resistência à corrosão do níquel em temperaturas 
elevadas (KUBASHEWSKI; HOPKINS, 1962). Carbono afeta a dureza, resistência e 
ductilidade do níquel e das ligas de cobalto. Por possuir uma condutividade térmica 
quatro vezes menor que a do ouro, o níquel, possui um alcance de fusão elevado. 
(KELLY; ROSE, 1983). 
 
ELEMENTO  CONCENTRAÇÃO  PROPRIEDADES 
Berílio  1-2%  Permite fundição até altas 
tolerâncias, melhora a 
maleabilidade e ductilidade, e 
reduz a temperatura de fusão; 
fluxo para manter os elementos 
ligados 
Ferro  0.2-2.5%  Endurece a liga e oxida na 
união com a porcelana 
Índio  0.2-1%  Endurece a solução; óxidos 
para a união 
Latão  0.2-1%  Endurece a solução; óxidos 
para a união 
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Manganês  0.5-6%  Resistente à corrosão 
(desoxidante); endurece a 
solução 
Silício  0.5-3.5%  Ajuda na fundição e aumenta a 
ductilidade; endurece a 
solução; óxidos para a união 
Alumínio  1.1-6%  Endurece a solução 
Titânio  0.02-1%  Endurece a solução; óxidos 
para a união 
Boro  0.5%  Aumenta o âmbito da fundição; 
resistente à corrosão 
(desoxidante); endurece a 
solução 
Molibdênio  2-12%  Coeficiente de expansão 
térmica; resistência à corrosão; 
óxidos para a união 
Tungstênio  6-7%  Coeficiente de expansão 
térmica: resistência à corrosão 
Irídio  90.15%  Resistência à corrosão; módulo 
de elasticidade 
Carbono  0.05-0.4%  Força, dureza, e ductilidade 
 
Quadro 1. Elementos presentes nas ligas dentais não-preciosas* 
*Dados de Phillips, R.W.: Science of Dental Materials, Philadelphia, 1973, W.B. Saunders Co.; HIH 
Conference Proceedings: Alternatives to gold alloys in dentistry, 1977; and Everhart, J.L.: Engineering 
Properties of Nickel and Nickel Alloys. New York, 1971, Plenum Press, Inc. 
 
Reações  de  oxi-redução  irão  acontecer  rapidamente  em  elevadas 
temperaturas. Tais reações de oxi-redução podem também mudar as propriedades 
mecânicas  da  liga  de  forma  mensurável.  As  ligas  dentais  estão  se  tornando  mais 
complexas  em  suas  composições,  desde  a  introdução  da  técnica  restauradora 
metalo-cerâmica. Ligas para esta  técnica contêm  um endurecimento  acrescido em 
pequenas quantidades (por exemplo, ferro de 0,2 a 1%). Visto que, na prática, ligas 
dentais  são  fundidas  por  diversos  métodos,  desde  pequenos  fornos  elétricos  até 
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torque a gás-oxigênio. Esses métodos de fundição podem alterar a estabilidade de 
tais ligas (TUCCILLO; LICHTENBERGER; NIELSEN, 1974). 
A  obtenção  de  fundições  em  ligas  alternativas  que  adaptem  passivamente 
representa um desafio ao técnico e requer procedimentos especiais para compensar 
adequadamente  a  alta  contração  de  solidificação  dessas  ligas  (NITKIN;  ASGAR, 
1976). Outra desvantagem das ligas Ni-Cr e Co-Cr é o seu potencial de separação 
em  lâminas da porcelana por  causa da  separação da  camada pobre  de óxido 
aderido ao substrato metálico. Além do mais, relativamente pequenas diferenças na 
fundição  podem  produzir  grandes  variações  na  resistência  a  adesão  do  metal  a 
cerâmica (TESK, 1977). 
Fadiga  é  uma  forma  de  fratura  onde  a  estrutura  finalmente  falha  após  ser 
repetidamente  submetida  a  cargas  que  são  tão  pequenas  que  uma  aplicação 
aparentemente não causaria nenhum detrimento ao componente (NUTT, 1976). 
Vários tipos de poros podem ser observados em ligas de metal solidificadas. 
Estes  poros  são  normalmente  causados  por gás  dissolvido  durante  a  fundição  do 
metal.  Normalmente  a  quantidade  de  gás  determina  o  formato  dos  poros.  A 
solubilidade  do  gás  em  fundição  de  metais  normalmente  diminui  à  medida  que  a 
temperatura decresce, e se o conteúdo de gás é elevado, os limites de solubilidade 
podem ser alcançados durante o resfriamento e a precipitação do gás começa antes 
do processo  de solidificação. Estas bolhas de gás flutuam na fundição  do metal e 
normalmente  alcançam  a  superfície  do  metal  antes  do  início  do  processo  de 
solidificação. A solubilidade do gás é normalmente mais baixa no estado sólido do 
que  no  líquido  e  devido  a  isto  a  segregação  dos  elementos  irá  produzir  uma 
precipitação  do  gás  durante  o  processo  de  solidificação.  Os  tipos  de  poros  assim 
formados são freqüentementes alongados como, por exemplo, os poros nas beiras 
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de  um  lingote  mau  feito  e  em  soldagens  com  alto  teor  de  hidrogênio 
(FREDRIKSSON; SVENSSON, 1976). 
Fredriksson e Svensson, (1976) estudaram o processo de formação deste tipo 
de poro por intermédio de experimentos controlados de solidificação uni-direcionais, 
seguido por análise teórica. Um outro tipo de poro  que freqüentemente  ocorre em 
lingotes e fundições no fim do processo de solidificação é o de microporos. Sugere-
se  que  são  causados  pela  contração  na  solidificação,  mas  é  possível  que  a 
formação destes poros seja relacionada ao conteúdo de gás do líquido. A tendência 
de precipitação  de gás irá aumentar por que a  supersaturação aumenta quando a 
pressão diminui na área inter-dendrítica no fim do processo de solidificação. O 
processo  de  formação  de  diferentes  tipos  de  poros  de  gás  foi  também  estudado 
através da técnica de solidificação direcional. 
Um modelo matemático de crescimento de poros de gás foi derivado e foram 
feitos os cálculos no computador. O resultado dos experimentos foi comparado com 
dados  calculados  e  se  obteve  boa  conformidade.  Foi  demonstrado  que  os  poros 
foram  formados  por  nucleação  homogênia  de  poros  de  gás  em  uma  área 
interdendrítica.  As  possibilidades  de  nucleação  homogênia  de  poros  de  gás são 
causadas  pela  queda  de  pressão  formada  de  acordo  com  o  encolhimento  na 
solidificação (FREDRIKSSON; SVENSSON, 1976). 
Eshleman; Svitzer; Moon, (1976) avaliaram a resistência limite tanto em ligas 
soldadas, quanto em ligas submetidas a tratamento térmico. 
  Ligas não preciosas podem ser fundidas com precisão aceitável (PRESTON; 
BERGER, 1977). Além do mais, o  aumento de força  e das propriedades de fusão 
das  ligas  não  preciosas  podem  torná-las  o  metal  preferido  para  as  subestruturas 
mais rígidas e termicamente estáveis para metalo-cerâmica, especialmente no caso 
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de restaurações de unidades múltiplas. Estruturas de porcelana fundidas em metais 
não preciosos podem também se tornar menos volumosas, na região interproximal, 
do que as de ligas de ouro (WEISS, 1977) 
No estudo de Lewis (1977a) se investigou o efeito de três variáveis, ou seja, 
temperatura de  inclusão, temperatura  do  metal,  e tamanho de  inclusão  sobre  a 
quantidade e estrutura da porosidade desenvolvida nas fundições. A porosidade em 
estruturas fundidas é essencialmente o resultado da interação da contração do metal 
líquido antes e durante o processo de solidificação e da dissolução feita pelo metal 
líquido dos gases contaminantes com sua subseqüente evolução parcial à medida 
que  o  metal  resfria.  Cada  um  desses  fatores  é  fortemente  dependente  da 
temperatura.  Além  do  mais,  a  capacidade  de  qualquer  gás  de  evoluir  durante  o 
processo de resfriamento até se propagar sobre uma distância considerável e até de 
escapar para o meio ambiente, dependerá da taxa de resfriamento da fundição. Para 
qualquer  valor  específico  de  porosidade,  um  padrão  difuso  de  lacunas  dentro  de 
uma fundição tem que ser considerada preferível à presença de um número menor 
de  defeitos, porém de tamanho maior. Uma  grande lacuna irá  agir como um  local 
eficiente  para  se  iniciar  uma  rachadura  e  poderá  reduzir  substancialmente  a  área 
transversal de alguma parte da fundição. 
Ao se acelerar a taxa de resfriamento tem-se uma temperatura mais baixa de 
inclusão e será mais provável de se conseguir um padrão difuso.  Num sistema de 
fundições desenvolvidas para produzir uma solidificação unidirecional ideal, o uso de 
metal superaquecido poderia resultar em uma densidade maior da própria fundição. 
Entretanto, na produção de próteses parciais fundidas, onde o formato do sistema 
de fundição é  longe de  ser o  ideal,  devido à  presença inevitável de mudanças na 
área transversal, o uso de metal superaquecido poderia resultar no desenvolvimento 
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de grandes vãos em áreas críticas dentro da fundição. A temperatura de inclusão, a 
temperatura  do  metal,  e o  tamanho  da inclusão  são  três  variáveis  principais na 
prática de fundições dentais. Sua importância está no fato de que ao se influenciar a 
quantidade e o padrão da porosidade desenvolvida nas estruturas da fundição, elas 
afetam o comportamento mecânico de tais estruturas. Temperaturas mais baixas de 
inclusão  parecem  provavelmente  assegurar  fundições  dentais  melhores  e  o 
superaquecimento do metal é mais prejudicial (LEWIS, 1977a). 
O material refratário  de  inclusão e  sua  temperatura de fundição são fatores 
altamente significativos em determinar a estrutura da fundição. O estudo atual teve 
como objetivo investigar o efeito que diferentes tipos de material de inclusão podem 
exercer na estrutura e  nas  propriedades  mecânicas  da fundição.  Deve ser  notado 
que  se qualquer  conclusão  derivada  for ter  significância em  práticas dentais  de 
fundição, então cada material investigado tem que ser usado em associação com a 
temperatura  de  inclusão  recomendada  pelo  fabricante.  Assim,  algumas  restrições 
são  impostas  naquelas  conclusões  sobre  a  natureza  do  próprio  material  refratário 
(LEWIS, 1977b). 
Todos os revestimentos de fundição dental consistem primordialmente de dois 
componentes. Uma forma em fino pó de um alotrópico de sílica, geralmente quartzo 
ou  cristobalite,  e  essas  partículas  são  em  seguida  unidas  pelo  outro  componente 
chamado de aglutinante. Os aglutinantes utilizados na prática de fundição dental são 
chamados  de sistemas  de  gesso,  sílica e fosfato. O aglutinante de gesso  tende  a 
fragmentar  em  temperaturas elevadas  e,  portanto,  não  é  recomendado  para  ser 
usado com temperaturas de fundição acima de 700°C. Os refratários unidos de sílica 
são  comumente  utilizados  em  temperaturas  de  fundição  de  1000°C  e  embora  o 
fabricante  do  refratário  de  fosfato  utilizado  neste  estudo  recomendar  uma 
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temperatura de fundição de 700°, o material é considerado estável em temperaturas 
mais elevadas. Foi demonstrado que a natureza do revestimento refratário é outro 
fator que influencia a quantidade e tipo de porosidade desenvolvida nas estruturas 
da fundição. O fato que estas variações são associadas com mudanças significativas 
no comportamento mecânico das fundições é de importância clínica (LEWIS, 1977b). 
O objetivo do estudo de Preston e Berger (1977) não foi o de fornecer uma 
revisão  compreensiva  de  técnicas  de  laboratório  ou  mesmo  explorar  todas  as 
variáveis  existentes  dentro  dos  sistemas  metalo-cerâmicos.  A  intenção  foi  de 
reconhecer algumas premissas básicas, indicar alguns problemas específicos, e 
oferecer algumas sugestões para melhorar os procedimentos atuais. 
A  variabilidade e falta de  padronização  de ligas  fundidas  e porcelanas para 
cobertura  cerâmica  colocam  um  fardo  pesado  sobre  o  dentista  e  técnico  quando 
escolhem uma liga para determinada tarefa. Um conhecimento de ligas disponíveis é 
essencial para  uma boa atuação. Ainda precisa-se investigar mais afundo para se 
estabelecer qual o preparo adequado de inclusão e temperaturas de fundição para 
uma  liga  específica  e  sistemas  de  revestimento.  As  temperaturas  de  equilíbrio  de 
inclusão-metal  deveriam  ser  estabelecidas  para  cada  sistema  para  produzir 
resultados confiáveis e desejáveis (PRESTON; BERGER, 1977). 
No relatório  de Stein e Kuwata (1977) foram  revistos alguns dos  problemas 
mais  notórios  no  campo  das  restaurações  metalo-cerâmicas:  estrutura  de 
sustentação  metálica,  interface  do  metal  com  a  porcelana,  camada  de  porcelana 
basal  (opaca),  camada  intermediária  de  porcelana  (incisal-corpo-dentina),  e 
superfície externa. 
Devido  ao  fato  de  algumas  máquinas  de  fundição  por  indução  usarem 
pirômetros  óticos  para  medir  a  temperatura  do  metal  fundido  (radiação  do  corpo 
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aquecido), elas talvez precisem ser recalibradas para uma liga não áurica (MOFFA, 
1977). 
Obviamente, o retrato das ligas não preciosas envolve algumas variáveis 
desconhecidas  e  algumas  qualificações.  Essas  ligas  são  quimicamente  e 
metalurgicamente  complexas  (EVERHART,  1971;  KUBASHEWSKI;  HOPKINS, 
1962). Seus procedimentos de laboratório requerem mais precisão do que as ligas 
de  ouro,  especialmente  durante  fundição  (PRESTON;  BERGER,  1977;  WEISS, 
1977). 
A maioria  dos elementos numa liga não-preciosa  sofre reações químicas 
quando fundidas, pois possuem alta reatividade química. Assim o uso de chama de 
acetileno é contra-indicado não somente por ser muito contaminada com os produtos 
da  combustão  do carbono,  mas  também  por ser  intensamente e  demasiadamente 
quente (ASGAR, 1977). 
No  estudo  de  Lewis  (1979)  se  examinou  a  microestrutura  de  áreas 
radiograficamente detectáveis e para determinar se a porosidade existiu em alguma 
outra forma que não estava aparente no exame radiográfico. 
Seções  de  tamanho  conveniente  de  seis  fundições  de  próteses  parciais 
removíveis  foram  examinadas  metalograficamente  para  porosidade.  Mudanças 
abruptas em áreas transversais eram os locais de porosidade em algumas amostras; 
também  foram  identificadas  pequenas  áreas  de  porosidade  com  pouca 
probabilidade de serem reveladas radiograficamente (LEWIS, 1979). 
Devido  ao  fato dessas  ligas  não-preciosas  terem  praticamente  metade  da 
gravidade específica das ligas de ouro (MOFFA, 1977; CRAIG, 1980), as máquinas 
de fundição precisam gerar uma força inicial mais elevada para poder desenvolver 
uma pressão equivalente dentro da fundição. Muitas restaurações não-preciosas são 
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de  difícil  acabamento  devido  a  sua  dureza  aumentada.  Também  as  conexões 
fundidas  entre  as  unidades  podem  ser menos volumosas  sem sacrificar sua força 
(CRAIG, 1980). 
Aquecimento prolongado ou intenso pode  criar uma nova liga  através da 
evaporação de elementos menos importantes (CRAIG, 1980). As ligas não-preciosas 
são muito mais sensíveis a pequenas mudanças em constituintes do que as ligas de 
ouro por serem mais voláteis (EVERHART, 1971; KUBASHEWSKI; HOPKINS, 1962; 
TUCILLO; LICHTENBERGER; NIELSEN, 1974) 
Algumas  dessas  novas  ligas  não  áuricas  podem  transmitir  menos  corrente 
galvânica  que  as  de  ouro  (MAREK,  1980).  Os  poucos  estudos  disponíveis, 
clinicamente  controlados,  falam  bem  da  resistência  a  corrosão  das  ligas  não 
preciosas (HARCOURT; RIDDIHOUGH; OSBORNE, 1970; MOFFA, 1975). Uma vez 
polidas, o acabamento das restaurações não preciosas pode durar mais tempo que 
as de ouro (HOFFMAN, 1977). A capacidade de união das ligas não preciosas com 
porcelana  é  provavelmente  igual  às  de  ligas  de  ouro  (COUNCIL  ON  DENTAL 
MATERIALS AND DEVICES, 1976). 
Os  problemas  aparentes  associados  com  a  soldagem  de  ligas  metálicas 
alternativas parecem ser mais sérios do que os problemas resultantes da adesão à 
porcelana,  da  incompatibilidade  térmica  ou  da  formação  de  bolhas  na  porcelana 
devido a contaminantes aprisionados (HASKELL, 1982). 
Talvez  a  maior  desvantagem  das  ligas  de  níquel  é  a  variabilidade  na 
qualidade e  resistência de conectores pré-soldados. Testes de flexão de amostras 
pré-soldadas  revelaram  padrões  quebradiços  de  fraturas  que  tipicamente  se 
propagam dentro da solda. Testes de tração têm demonstrado falhas tanto dentro da 
solda quanto na interface da liga com a solda. Os principais defeitos dentro da liga 
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soldada são poros, porosidade de contração localizada, e inclusões de fluxo. Ligas 
contendo berílio são geralmente mais difíceis de serem soldadas e essas amostras 
contêm relativamente altas concentrações de poros na união soldada (ANUSAVICE 
et al., 1983). 
O  módulo  de  elasticidade  de  ligas  metálicas  básicas  é  maior  em  até  duas 
vezes que  os valores de ligas metálicas nobres. Para se  tirar vantagem desta 
propriedade, alguns clínicos propuseram que a espessura da subestrutura metálica, 
nas áreas a serem recobertas com porcelana, fosse reduzida de três milímetros, que 
é o recomendado para ligas metálicas nobres, para uma espessura uniforme de um 
milímetro.  Também  foi  proposto  que  a  área  de  seção  transversal  dos  conectores 
interproximais  fundidos  fosse  reduzida  de  4-8  mm
2
  para  1-2  mm
2
  quando  fossem 
usadas  ligas metálicas  básicas  (WEISS, 1983). Foi mostrado  que uma  redução na 
espessura do casquete de três mm para 1 mm também provavelmente aumentando 
o risco de fratura da porcelana por causa do aumento na flexibilidade do casquete 
(PRETTI; 2004). 
Kelly  e  Rose  (1983)  fizeram  uma  revisão  de  cinco  tópicos  de  interesse  em 
relação ao uso de ligas não-preciosas, quanto à composição, propriedades físicas, 
biocompatibilidade, adesão à porcelana, e corrosão. 
 No estudo de Garlapo et al (1983) se estabeleceu um método para avaliar as 
mudanças  dimensionais  que  ocorrem  nas  margens  de  uma  PPF  de  múltiplos 
elementos,  quantificando  a  precisão  das  fundições.  O  uso  de  ligas  de  metais  de 
básicos  para  fabricar  a  estrutura  metálica  de  coroas  metalo-cerâmicas  em  PPFs 
criou  a  necessidade  de  se  fazer  modificações  técnicas  em  procedimentos 
previamente  aplicados  a  ligas  cerâmicas  com  base  em  ouro.  Fazer  fundições 
metálicas em peça única para
 PPFs extensas é uma das mais notáveis modificações 




    30 
 
 
técnicas, visto que os procedimentos de pré e pós-soldagem têm se mostrado difícil 
de  se  conseguir  uma  união  soldada  forte  e  confiável  na  subestrutura  metálica  de 
ligas básicas. 
Um estudo de análise de tensões induzidas em coroas metalo-cerâmicas sob 
forças intra-orais indicou que uma redução na espessura do casquete  de ligas 
metálicas  básicas  de  três  mm  para  1  mm  possui  somente  um  efeito  pequeno  na 
tensão superficial da cerâmica (ANUSAVICE, HOJJATIE; DEHOFF, 1986). 
Em  geral,  a  alta  dureza  e  a  alta  resistência  de  ligas  metálicas  alternativas 
contribuem para certas dificuldades na prática clínica. 
A Veterans Administration, com consultores da University of Michigan, Morris, 
H.  (1986),  vêm  desenvolvendo  um  projeto  de  10  anos  para  investigar  várias  ligas 
alternativas  para  restaurações  metalo-cerâmicas.  Foram  utilizadas  as  seguintes 
ligas:  ouro-paládio;  níquel-cromo-berílio;  duas  ligas  de  níquel-cromo  sem  berílio;  e 
uma liga alternativa com base em paládio. 
  O estudo de Anusavice; Hojjatie e Dehoff (1986) analisaram a distribuição de 
tensões  em coroas de  incisivos  centrais  superiores  construídas a  partir  de um 
casquete de Au-Pd ou de uma liga de Ni-Cr com espessura convencional (0,3 mm) e 
de uma espessura metálica reduzida de (0,1 mm). A tensão e pressão máximas na 
porcelana para as coroas com espessura convencional de casquete (0,3 mm) e uma 
espessura  reduzida  de  casquete  (0,1mm)  não  se  mostrou  significativamente 
diferente. Todos os  valores  ficaram abaixo  dos valores de  fracasso crítico para 
porcelana. 
No  relatório  de  Morris  (1990)  são  fornecidas  informações  sobre  as 
propriedades mecânicas de sete ligas metalo-cerâmicas de Co-Cr antes e depois de 
serem submetidas a uma simulação de tratamento térmico para porcelana. Todas as 
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ligas  testadas  mostraram  valores  semelhantes  de  propriedades  mecânicas.  O 
tratamento de  calor  teve  pouco efeito sobre  as propriedades  mecânicas  dessas 
ligas.  Os  valores  de  dureza  para  algumas ligas  aumentaram  significantemente, 
enquanto que as propriedades de outras ligas demonstraram apenas pequenas 
variações.  Os  altos  valores  de  dureza  e  a  resistência  limite,  em  conjunto  com  os 
baixos valores dos percentuais de alongamento, podem tornar essas ligas difíceis de 
serem manipuladas clinicamente. 
Soldering  ou  brazing  são  procedimentos  comuns  em  prótese.  Soldagem, 
como é definido pela American Welding Association, envolve metais que solidificam 
a  uma  temperatura  menor  que  800º  F.  Brasagem  é  quando  se  utiliza  alta 
temperatura de fusão. 
Deve ser notado que não existe liga ideal em todos os aspectos. Comparado 
com  outras  ligas  para  restaurações  metalo-cerâmicas,  as  ligas  de  metais  básicos 
geralmente  possuem  uma  dureza  maior  e  valores  de  módulo  de  elasticidade 
maiores, e maior  resistência morfológica em elevadas temperaturas, mas  elas são 
mais  difíceis  de  fundir  e  pré-soldar  do  que  as  de  ligas  nobres  (TUCCILLO; 
CASCONE,  1983).  Ligas  metálicas  alternativas  em  geral  são mais  sensíveis  à 
técnica do que as ligas nobres. Já é bem sabido que a pré-soldagem de ligas Ni-Cr 
com um alto grau de confiabilidade requer uma experiência considerável (HASKELL, 
1982). 
Atualmente  falha  causada  por  fadiga  é  explicada  pelo  desenvolvimento  de 
fissuras microscópicas em áreas de concentração de tensão. Com a continuação da 
carga,  essas  rachaduras  fundem  e  formam  uma  fissura  cada  vez  maior  que 
insidiosamente enfraquece a restauração. O fracasso catastrófico é o resultado de 
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um ciclo de sobrecarga final que excede a capacidade mecânica da porção restante 
saudável do material (WISKOTT; NICHOLLS; BELSER, 1995). 
Este relatório apresentou uma visão geral do conhecimento atual sobre falhas 
devido à fadiga, sua origem física, métodos de análise e implicações protéticas. O 
teste  de fadiga  é um  procedimento  válido para  avaliar materiais odontológicos, 
apesar da sua grande diversidade (WISKOTT; NICHOLLS; BELSER, 1995). 
O uso de ligas de metais  básicos tem crescido rapidamente. Uma pesquisa 
revelou  que  em  1978  somente  29%  dos  laboratórios  de  prótese  usavam  ligas  de 
metais básicos, enquanto que em 1980, 1981 essa percentagem subiu para 66% a 
70%,  devido ao  preço  instável  dos  metais  nobres  nesse  período.O  alto  custo  das 
ligas de metais nobres levou esse aumento do uso da liga de Ni-Cr em especial, por 
ter  um  custo  mais  baixo,  mas  em  alguns  países  da  Europa,  ligas  de  Ni-Cr  são 
proibidas  pela  capacidade  do  Ni  de  desenvolver  alergia,  assim  sendo  houve  um 
interesse no desenvolvimento de ligas de Co-Cr para próteses parciais fixas metalo- 
cerâmicas . Em algumas regiões houve um aumento do uso de ligas em paládio (liga 
seminobre),  e,  recentemente,  com  o  avanço  da  implantodontia,  o  titânio 
quimicamente  puro  e  suas  ligas  têm  sido  indicadas  para  restaurações  metalo-
cerâmicas, mas possuem um custo mais elevado do que as ligas de Ni-Cr, e de Co-
Cr (ANUSAVICE, 1998). 
Segundo Anusavice (1998), em se tratando de tensão-deformação, a posição 
normal  dos  átomos  pode  aumentar  ou  diminuir  pela  aplicação  de  uma  força.  Por 
exemplo,  a  distância  interatômica  pode  aumentar  se  os  átomos  forem  deslocados 
por uma força; quando isso ocorre, tanto a força resultante, quanto a energia inicial, 
aumentam. Nesse estágio, se a força for retirada, a energia voltará novamente para 
o  mínimo  e  os  átomos  voltarão  para  sua  distância  interatômica  de  equilíbrio.  Se 
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aplicarmos essa concepção para configurações cristalinas, milhões de átomos serão 
afetados.  Se  a  força  de  deslocamento  empregada  é  medida  de  acordo  com  uma 
área dada, ela é conhecida como tensão e a mudança de dimensão é chamada de 
deformação. A tensão e deformação existem, toda a vez que a distância interatômica 
for alterada da posição de equilíbrio. Tensão é a força por unidade de área agindo 
em  milhões  de  átomos  em  um  dado  plano  de  um  material;  a  tensão  tipicamente 
diminui  em  função  da  distância  da  área  da  força  ou  da  pressão  aplicada.A 
resistência de um material é o nível médio de tensão em que este exibe uma certa 
quantidade de deformação plástica ou se fratura. A deformação constitui a alteração 
em  comprimento  por  unidade  de  comprimento  original.  Tensões  elásticas  não 
causam  deformações  permanentes,  é  reversível;  enquanto  que  tensões  plásticas 
causam  deformações  permanentes,  ocorre  um  rearranjo  dos  átomos  dentro  do 
material e podem até causar fratura. 
A força  de tração  produz tensões  de tração, a força de compressão produz 
tensões de compressão, a força de cisalhamento produz tensões de cisalhamento; já 
uma força de flexão pode produzir todos os três tipos de tensão em uma estrutura, 
mas na maioria dos casos a fratura ocorre decorrente do componente de tração. As 
tensões de tração e compressão são as principais, enquanto que a de cisalhamento 
resulta de uma combinação dos componentes de tração e compressão. Uma tensão 
de tração é causada por uma carga que tende a esticar ou alongar um corpo, e está 
sempre acompanhada por uma deformação de tração. Componentes de tensão de 
tração podem  ser gerados  quando estruturas  são flexionadas  e  mesmo quando 
cargas compressivas são aplicadas. Quando  um corpo é  colocado sob uma carga 
que  tende  a  encurtá-lo,  ou  comprimi-lo,  a  resistência  interna  a  essa  carga  é 
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denominada de tensão de compressão, que está associada a uma deformação 
compressiva (ANUSAVICE, 1998). 
Uma  tensão  por  cisalhamento  tende  a  resistir  ao  deslocamento  de  uma 
porção  de  um  corpo  sobre  outro;  pode  também  ser  produzida  pela  torção  de  um 
material. Esta é calculada pela divisão da força pela área paralela à direção da força. 
Para se produzir uma falha por cisalhamento, a força aplicada deve ser localizada 
imediatamente adjacente à interface; quanto mais longe de uma interface a força for 
aplicada,  maior  tendência  haverá  para  uma  falha  por  tração  em  vez  de  por 
cisalhamento  pelo  fato  de  o  potencial  para  tensões  por  flexão  aumentar.  Como  a 
resistência à tração de materiais friáveis é usualmente menor do que seus valores 
de  resistência ao cisalhamento, a  falha  por cisalhamento é  mais  difícil de ocorrer. 
Uma  tensão  por  flexão  é  produzida  por  uma  força  de  flexão  de  duas  maneiras: 
submetendo-se  uma  estrutura  à  carga  por  três  pontos,  onde  os  pontos  finais  são 
fixos  e  uma  força  é  aplicada  entre  esses  pontos  finais;  submetendo-se  uma 
estrutura, que seja sustentada em apenas uma extremidade, a uma carga ao longo 
de qualquer parte da seção sem suporte. Essas áreas de tensão representam locais 
em potencial para a iniciação de fraturas na maioria dos materiais, em especial os 
materiais friáveis que possuem pouco ou nenhum potencial de deformação plástica 
(ANUSAVICE, 1998). 
Segundo  ainda  Anusavice  (1998),  para  as  propriedades  mecânicas 
embasadas  em  deformações  elásticas,  o  módulo  de  elasticidade  (Módulo  de 
Young),é uma constante de proporcionalidade entre tensão e deformação antes do 
limite  proporcional.  No  gráfico,  representado pela região  de  linha  reta  onde  temos 
deformação elástica reversível; essa inclinação constitui a medida da relativa rigidez 
do  material.  O  módulo  de  elasticidade  não  é  afetado  pela  quantidade  de  tensão 
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plástica ou elástica que possa ser induzida em um material, ele independe da 
ductibilidade de um material, e não constitui uma medida de resistência do material. 
Ele é obtido dividindo-se a tensão elástica pelo valor correspondente de deformação 
elástica; e é representado por unidades de força divididas por área; giganewtons por 
metro  quadrado  (GN/m²),  ou  gigapascais  (GPa).  Quanto  menor  for  a  deformação 
para um determinado valor de tensão, maior será o módulo de elasticidade. Para o 
Módulo dinâmico de Young: uma vez que a velocidade em que o som viaja através 
de  um  sólido pode  ser prontamente medida por transmissores de  ondas  ultra-
sônicas longitudinais e transversas a receptores apropriados, baseado na velocidade 
e densidade do material, o módulo de elasticidade e a relação de Poisson podem ser 
determinados. 
Flexibilidade  é  utilizada  em  situações  onde  é  necessária  uma  maior 
deformação  diante  de  uma  tensão  moderada  ou  pequena  (Ex:  fios  ortodônticos); 
nestes  casos, a  estrutura  é dita  flexível. A  flexibilidade  máxima  é definida como  a 
deformação que ocorre quando o material é tencionado ao seu limite proporcional. 
Resistência  é  a  tensão  necessária  para  causar  fratura  ou  deformação 
plástica, porém, devemos diferenciar a tensão máxima para se produzir deformações 
permanentes, da tensão máxima para se produzir fraturas. No caso dos metais em 
especial,  estamos  interessados  na  tensão  máxima  que  a  estrutura  pode  suportar 
antes que se torne permanentemente deformada; a esta tensão chamamos de limite 
proporcional  ou  limite  elástico.  No  gráfico  tensão  versus  deformação,  o  limite 
proporcional  seria  o  ponto  no  qual  a  curva  deixa  de  ser  uma  linha  reta.  O  limite 
elástico é a maior tensão que um material pode ser submetido, e quando essa força 
é  removida,  ele  retorna  às  suas  dimensões  originais.  Limite  convencional  de 
escoamento é utilizado para os casos  onde o limite proporcional não pode ser 




    36 
 
 
determinado  com  suficiente precisão. Limites elásticos e de  proporcionalidade  são 
considerados  idênticos,  embora  seus  valores  experimentais  possam  diferir 
ligeiramente.Se o material for deformado por uma tensão a um ponto acima do limite 
de proporcionalidade e antes do ponto de fratura, a remoção da força aplicada irá 
reduzir  a  tensão  a  zero,  mas  a  deformação  não  se reduzirá  a  zero  porque  houve 
uma  deformação  permanente.  Ductibilidade  de  um  material  é  a  habilidade  deste 
resistir  a  uma  deformação  permanente  sobre  um  carregamento  de  tração  sem  se 
romper;  depende  da  plasticidade  e  da  resistência  à  tração.  Maleabilidade  é  a 
habilidade  de  um  material  resistir  a  uma  deformação  permanente  sem  se  romper 
sobre um carregamento de compressão; também depende da plasticidade, mas não 
da resistência (ANUSAVICE, 1998). 
Comparadas com as outras ligas para  restaurações  metalo-cerâmicas,  as 
ligas  de  metais  básicos  (Ni-Cr, Ni-Cr-Be  e Co-Cr) geralmente  têm maior dureza  e 
valores de módulo de elasticidade (rigidez) e são mais resistentes à deformação em 
altas temperaturas, mas elas podem ser mais difíceis de ser fundidas e pré-soldadas 
que as ligas de Au-Pd e Pd-Ag; são mais sensíveis à técnica, muitas vezes porque 
as instruções do fabricante são imprecisas. É um grande desafio para o técnico de 
prótese obter fundições de metais básicos com adaptações aceitáveis, por causa da 
sua contração de solidificação. Outra desvantagem dessas ligas é possuir uma 
camada  de  óxidos  fracamente  aderente  ao  metal,  provocando  muitas  vezes  a 
separação  da  porcelana.  Estudos  clínicos  não  têm  demonstrado  diferença  na 
incidência  de  falhas  nas  restaurações  metalo-cerâmicas  de  metais  básicos  ou  de 
metais nobres. Diferenças relativamente pequenas na composição podem produzir 
grandes  variações  na  resistência  coesiva  do  metal  à  cerâmica.  A  resistência  ao 
manchamento e à corrosão das ligas de metais básicos é de grande preocupação 
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devido  ao  potencial  alérgico  do  níquel  e  seus  compostos.  É  esperado  que  o 
amálgama mantenha uma corrosão galvânica menor, quando colocado em contato 
com  as  ligas  de  metais  básicos  do  que  com  as  de  ouro.  Dessa  maneira,  os 
amálgamas devem sofrer corrosão enquanto que as ligas de metais básicos ficam 
protegidas da corrosão. Quando em contato com ligas de ouro Tipo III, estas ligas 
básicas ficam mais susceptíveis à degradação corrosiva (ANUSAVICE, 1998). 
Talvez a  maior desvantagem das  ligas de níquel  seja a variabilidade  na 
quantidade e na resistência dos conectores soldados. As principais falhas na liga de 
soldagem são vácuo, porosidade de contração localizada e inclusões de agentes de 
fluxo. Muitos técnicos preferem evitar o processo de soldagem pelo procedimento de 
fundição múltipla, onde o pôntico é cortado diagonalmente ao meio, e cada metade é 
preparada com amplos canais de embricamento. Essas áreas de embricamento são 
enceradas para ampliar o contorno, os sprues são colocados, faz-se à inclusão no 
revestimento, a cera é eliminada e a fundição com o metal novo é realizada. Nesse 
caso  os  dois  componentes  são  conservados  pelos  efeitos  mecânicos  de 
entrelaçamento; e o excessivo deslocamento dessas regiões provavelmente causa 
fratura na porcelana (ANUSAVICE, 1998). 
Os  módulos  de  elasticidade  das  ligas  de  metais  básicos  possuem  valores 
duas vezes maiores do que de algumas ligas de metais nobres; devido ao módulo 
de elasticidade ser uma medida de rigidez, essa propriedade melhoraria a aplicação 
dessas ligas para PPFs extensas, quando a flexão for a principal causa do fracasso. 
Do mesmo modo, o módulo de elasticidade mais alto pode ser usado para permitir 
fundições mais finas. A alta resistência e a alta dureza das ligas de metais básicos 
contribuem  para  certas  dificuldades  na clínica,  como:  acabamento  e polimento, 
ajuste  oclusal,  onde  devemos  procurar  alcançar  o  equilíbrio  oclusal  perfeito,  e 
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remoção  de  restaurações  defeituosas.  Apesar  das  ligas  de  metais  básicos  (10  a 
28%) apresentarem uma ductibilidade (percentagem de alongamento) maior que as 
de metais nobres (5 a 10%) deveriam ser mais passíveis de acabamento. Devemos 
considerar  também  o  limite  convencional  de  escoamento  dessas  ligas.  Podemos 
considerar  uma  vantagem,  o  fato  dessas  ligas  básicas  possuírem  uma  baixa 
densidade,  8,0 g/cm³, em  comparação com  18,4 g/cm³ das  ligas nobres, uma  vez 
que  estas  são  fornecidas  com  base  no  peso.  A  resistência  à  deflexão,  que  é  a 
habilidade  de  uma  liga  resistir  à  deformação  permanente  ou  creep  induzidos  por 
tensões térmicas, é particularmente importante em PPFs de longa extensão, onde a 
temperatura de queima da porcelana pode causar uma deformação permanente na 
estrutura. Foi descoberto que uma liga de metal básico deforma menos que 25µm, 
enquanto  que  uma  de  metal  nobre  deforma  225µm;  é  provável  que  a  mais  alta 
temperatura de fusão das ligas de metais básicos seja um fator que contribua para a 
superior  resistência à  deflexão  das  mesmas.  O  sucesso clínico  de restaurações 
metalo-cerâmicas depende muito da habilidade da liga da subestrutura em resistir às 
tensões mastigatórias destrutivas, desse modo é muito importante que estas sejam 
formuladas e designadas para maximizar a rigidez da prótese. Porém, a espessura 
máxima desta restauração é limitada pela oclusão, pela estética e pelo desejo de se 
manter o máximo de estrutura dentária possível. (ANUSAVICE, 1998). 
Segundo Wataha (2000), uma liga é qualquer mistura de dois ou mais metais. 
Em odontologia, ligas comumente contêm pelo menos 4 metais, e freqüentemente 6 
ou mais. Assim, as ligas dentais são metalurgicamente complexas. Mais do que 25 
elementos  na  tabela  periódica  podem  ser  usados  em  ligas  odontológicas.  A 
complexidade e diversidade dessas ligas tornam difícil a compreensão de suas 
biocompatibilidades porque qualquer elemento numa liga pode ser liberado e pode 
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influenciar  o  corpo.  Ligas  odontológicas  são  comumente  descritas  por  suas 
composições.  Entretanto,  esta  composição  pode  ser  expressa  de  duas  maneiras, 
tanto  como  porcentagem  de  peso  dos  elementos  ou  porcentagem  do  número  de 
átomos de cada elemento na liga (porcentagem atômica). A maneira mais comum de 
se  descrever  a  composição  de  uma  liga  é  a  porcentagem  de  peso,  entretanto  as 
propriedades biológicas são melhores compreendidas sabendo-se a composição por 
porcentagem  atômica.  Porcentagem  atômica  prediz  melhor  o  número  de  átomos 
disponíveis para serem liberados e afetar o corpo. Diferenças entre porcentagem de 
peso e porcentagem atômica são maiores quando existe uma grande diferença entre 
o  peso  atômico  dos  elementos  constituintes.  Assim,  devido  aos  átomos  de  ouro 
possuírem um grande  peso atômico em  relação aos  outros elementos da  liga, ele 
constitui uma  quantidade desproporcionalmente grande da massa da liga. Para as 
ligas  de  prata  paládio,  a  porcentagem  atômica  e  a porcentagem  de  peso  são 
semelhantes  por causa  dos  pesos atômicos dos  elementos constituintes serem 
semelhantes. Para as ligas baseadas em níquel, as  porcentagens atômicas do 
alumínio  e  do  berílio  são  duas  a  cinco  e  vezes  o  que  se  esperava,  baseado  na 
porcentagem de peso, porque alumínio e berílio são elementos leves em relação aos 
outros constituintes da liga. Uma outra maneira de se descrever uma liga é por sua 
estrutura  de  fase.  Fases  são  áreas  dentro  da  liga  que  possuem  a  mesma 
composição  e  estrutura  cristalinas.  Ligas  de  fase  única  possuem  mais  ou  menos 
uma composição semelhante por toda sua estrutura. Entretanto, ligas de elementos 
em  fases  múltiplas  se  combinam  de  tal  maneira  que  algumas  áreas  diferem  em 
composição de outras áreas. Dessa maneira, a liga não é homogênea em toda a sua 
estrutura. Várias fases podem coexistir na mesma liga. A estrutura da fase de uma 
liga é crítica para suas propriedades de corrosão e biocompatibilidade. A interação 
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entre  o  meio  ambiente  biológico  e  a  estrutura  de  fase  é  o  que  determina  quais 
elementos serão liberados e dessa maneira, como o corpo irá responder à liga. 
O uso de solda a laser vem crescendo na última década (YAMAGISHI; ITO, 
FUJIMURA, 1993; ROGGENSACK et al, 1993; BERG et al, 1995; WANG; WELSCH, 
1995; CHAI; CHOU, 1998).  Lasers são conhecidos como aparelhos que ampliam a 
luz  pela  emissão  estimulada  de  radiação.  Para  soldagem  de  ligas  odontológicas 
cristais de yttrio, alumínio, e garnet (YAG) são misturados com neodymio (Nd) para 
emitir fontes a laser (Nd:YAG laser). A energia a laser pode ser concentrada numa 
pequena  área,  produzindo  poucos  efeitos  de  aquecimento  e  oxidação  nas  áreas 
circunjacentes a ponto a ser soldado  (ROGGENSACK et al, 1993). Nos aparelhos 
odontológicos de soldagem a laser, a energia aplicada, duração do pulso, e o 
diâmetro do  ponto  de solda  podem ser  ajustados, e  a combinação  dessas três 
variáveis muda a profundidade de penetração do laser no metal e afeta a resistência 
mecânica da união (WATANABE; LIU; ATSUTA, 2001). 
Em  soldagens odontológicas convencionais, a  liga mãe  é unida  com  soldas 
que possuem diferentes composições, o que reduz a resistência da união soldada, o 
que leva a falha nessas uniões. (WATANABE et al, 1997) pesquisaram a resistência 
a tensão de uniões de ligas de ouro e encontraram que a resistência a tensão das 
mesmas dependem da resistência do metal mãe e da solda. Indicaram que o uso de 
ligas duras para soldas, em conjunto com o metal mãe duro, produz uniões soldadas 
com excelente resistência a tensão. Desde que o metal mãe é utilizado para a união 
da própria liga na soldagem a laser, resistências mecânicas semelhantes a da liga 
mãe não soldadas podem ser encontradas. (WATANABE; LIU; ATSUTA, 2001). 
As  ligas  alternativas foram  desenvolvidas  e se tornaram superiores  as  ligas 
metálicas áuricas em alguns aspectos, incluindo dureza, módulo de elasticidade, e 




    41 
 
 
resistência à tensão (GRIMAUDO, 2001; WU et al. 1991). Subestruturas mais finas 
se  tornaram  viáveis,  com  um  menor  volume  de  material,  mas  com  a  rigidez 
necessária para PPFs extensas (WU et al. 1991). 
O  estudo  de  Pretti  (2004)  avaliou  a  resistência  ao  cisalhamento  da  união 
metalo-cerâmica  de  duas  ligas  de  Co-Cr,  e  concluiu  que  não  houve  diferença 
estatisticamente  significante.  Desde  o  desenvolvimento  de  ligas  de  Co-Cr  para 
aplicações em fundições odontológicas em 1929, e a introdução de ligas de Ni-Cr e 
Ni-Co-Cr  mais  tarde,  as  ligas  alternativas  vem  sendo  amplamente  aceitas  nos 
Estados Unidos na fabricação de próteses parciais removíveis. Ao  compará-las as 
ligas de ouro Tipo IV certificada pela ADA, as ligas de cobalto e de níquel têm custo 
menor, densidade menor, maior rigidez e dureza, e resistência clínica a manchas e 
corrosão. Entretanto, é mais complexo se compararmos ligas de níquel com ligas de 
metais nobres designadas para coroas metalo-cerâmicas e PPFs. Composições com 
pequenas  diferenças  ou  com pequena  adição  de  alguns  metais básicos,  como 
berílio, silício, boro e alumínio produzem mudanças significativas nas propriedades e 
na  micro-estrutura  de  ligas  metálicas  básicas.  Outro  procedimento  que  pode  ser 
mais sensível à técnica do que para ligas metálicas nobres inclui a determinação da 
temperatura  de  fundição  apropriada  e  o  julgamento  do  ponto  de  escoamento 
apropriado da solda durante o  processo de pré-soldagem. A contração  térmica 
diferencial entre  as ligas  metálicas básicas  e as  porcelanas odontológicas  pode 
contribuir para  altos  níveis  de  tensões,  o que pode  induzir  uma  falha  tardia da 
porcelana. 
Strietzel, no site da BEGO, relatou que no caso de propriedades mecânicas 
(módulo de elasticidade, resistência térmica, condutividade térmica), as ligas Co-Cr 
são  superiores  as  ligas  com  alto  teor  de  ouro.  Em  termos  de  preço,  essas  ligas 
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alternativas  possuem  novamente  uma  vantagem.  Ambas  as  ligas  possuem 
adequada resistência ao cisalhamento. Cromo e molibdênio são os elementos mais 
importantes para as propriedades de corrosão. No que se refere às ligas de Ni-Cr, 
sabe-se que é necessário pelo menos 20% de conteúdo de cromo para essas ligas 
serem resistentes à corrosão e, dessa maneira, biocompatíveis. O cromo protege o 
metal abaixo através da formação de camadas de óxidos estáveis mecânica e 
quimicamente. O padrão de relevância estipula que o máximo conteúdo de níquel é 
de 0,1%. Ligas com menos de 0,1% de níquel podem ser designadas como “nickel 
free”. 
Strietzel,  relata  ainda  que  devido  ao  alto  intervalo  de  fusão,  ligas  não 
preciosas são geralmente mais resistentes ao calor que ligas de ouro. Em particular, 
ligas de ouro livre de paládio são mais sensíveis já que o paládio é o responsável 
pela  resistência  térmica,  entre  outras  coisas.  Resistência  térmica  refere-se  à 
habilidade  da  liga  não  se  deformar  mesmo  em  faixas  de  alta  temperatura, 
ligeiramente abaixo do ponto de solidificação, i.e., não se distorcer sob seu próprio 
peso. 
 
2.2.  SOLDAGEM 
Fusayama; Wakumoto e Hosoda (1964) compararam os graus de precisão de 
PPFs  utilizando-se  diversas  técnicas  de  soldagem  e  técnicas  de  fundição  em 
monobloco. PPFs de quatro unidades com dois pônticos foram feitas em um modelo 
de  aço inoxidável por  meio de  várias técnicas  de soldagem  e pela  técnica de 
fundição  em  monobloco,  e  então  suas  adaptações  foram  comparadas.  O  grau  de 
des-adaptação e as distorções mesio-distais e buço-linguais foram comparadas para 
avaliar a precisão dos métodos. O menor número de erros ocorreu com o número 
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menor de pontos de solda, e a precisão das PPFs fundidas em monobloco feita por 
meio  da  técnica  melhorada  de  expansão  térmica  foi  a  melhor.  As  PPFs  soldadas 
eram geralmente abaixo do tamanho na dimensão mesio-distal, e as PPFs fundidas 
em peça única eram em geral ligeiramente acima do tamanho.  O uso de uma 
segunda  impressão  feita  no  modelo  de  aço  original  com  os  casquetes  dos 
conectores em seu lugar, para soldagem, aumentou a chance de erro. 
  No estudo de Gordon e Smith (1970) descreveu-se abordagens básicas, 
experiências e vantagens na solda a laser em PPFs e em próteses parciais 
removíveis de precisão. A experiência com soldagem a laser em PPFs e removíveis 
de precisão tem demonstrado que, do ponto de vista econômico, bastante tempo é 
poupado. A precisão da restauração montada reflete a precisão da impressão inicial, 
já que toda a soldagem é feita no molde mãe. Imprecisões na montagem causadas 
pelas transferências do molde mãe junto com o revestimento e as distorções do 
calor são evitadas. 
  A pesquisa de Smith; Burnett e Gordon Junior (1972), usando um laser de 
vidro de neodymio para produzir uniões soldadas entre peças de teste em quatro 
diferentes ligas de ouro fundidas foi investigada. As propriedades mecânicas das 
soldas foram determinadas e suas microestruturas avaliadas. Os resultados deste 
estudo indicam que solda a laser em ligas de ouro dentais fundidas é viável do ponto 
de vista metalúrgico. Baseado nos resultados obtidos, a solda a laser é rápida e 
conveniente, e pode produzir soldas bem feitas em ligas de ouro dentais fundidas. A 
força da solda é comparável à força anelar das ligas soldadas. Suficiente atenção ao 
design da união deve fazer com que a solda a laser seja uma ferramenta valiosa na 
fabricação de próteses dentais. 
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  Foi descrita  uma  técnica  radiográfica por  Henrikson;  Wictorin  e  Österberg 
(1973) para fazer testes não-destrutivos em defeitos de uniões soldadas com soldas 
de ligas de ouro. Foi demonstrado que, em relação à imagem, devido à atenuação 
da região soldada em liga de ouro de 2 a 4mm em espessura, a energia da radiação 
deve  ser  maior  do  que  a  produzida  por  um  aparelho  de  raios-x  odontológico 
convencional.  Os  experimentos  com  uma  cunha  de  liga  de  solda  dental  de  ouro 
indicaram que o nível de energia mais prático é obtido numa voltagem de tubo entre 
250 e 300 kVp. A melhor visibilidade dos defeitos foi obtida a 275 kVp, 10 mA e 2 
minutos de tempo de exposição, com a distância foco-filme de 100 cm. A radiação 
foi filtrada por 6 mm de alumínio e 0,5 mm de latão; 0,02 mm de placas de chumbo 
foram usadas como telas. 
  No trabalho de pesquisa de Lautenschlager et al (1974) estudou-se alguns 
dos fatores que determinam a força de união de extremidades soldadas a fim de 
sugerir formas de otimizar as características da força. Os fatores examinados foram 
o tamanho da união soldada, índice de deformação, e perfeição da interface 
metálica da solda-mãe. Uniões mais finas foram aparentemente fortalecidas devido 
aos mecanismos triaxiais e ao índice de deformação somente quando houver uma 
disparidade maior de propriedades entre a solda e o metal mãe. Na liga fundida de 
ouro odontológica e soldas de ouro testadas devido à falta de disparidade, a força de 
uma união de extremidade não foi influenciada pelos mecanismos de fortalecimento, 
porém, dependiam das propriedades do material e do grau em que uma união 
soldada livre de porosidade pudesse ser produzida. 
  Fusão a laser de soldas de metais preciosos, não-preciosos, e mistos foram 
investigadas por Preston e Reisbick (1975) buscando o melhor desempenho da 
energia na solda de acordo com testes de força de tensão. 
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A  composição  e  estrutura  de  PPFs  que  haviam  falhado  clinicamente  na 
fundição e na solda foram estudadas por Wictorin e Fredriksson (1976).  Ambos os 
materiais  eram  ligas  de  ouro,  porém  com  diferentes  conteúdos  de  Pt,  Ag e  Zn.  A 
investigação metalográfica  revelou defeitos  principalmente  na solda, situados  na 
camada  abaixo  da  superfície.  Estudos  em  MEV  da  superfície  fraturada  revelaram 
grande porosidade e uma estrutura de densas linhas paralelas – estrias-, indicando 
que o material tinha falhado devido à fadiga. Os materiais nas PPFs fraturadas foram 
identificados  por  medidas  de  micro-sondagem.  Foi  relatado  que  o  material  de 
fundição e o material de solda, utilizados juntos, eram de composições diferentes. 
De  acordo  com  Pazzini  et  al  (1979),  a  distorção  de  uma  PPF  pode  ser  o 
resultado da técnica de soldagem, da manipulação do revestimento, ou de ambas. 
Este estudo mediu com precisão os efeitos da expansão térmica de revestimentos 
na precisão de PPFs soldadas. Os testes dos revestimentos de solda em diferentes 
expansões térmicas estabeleceram que uma mudança aceitável dimensional numa 
PPF  de  três  elementos  ocorre  com  um  revestimento  que  se  expande  de  0,70%  a 
0,72%. A expansão do revestimento pode ser alterada significantemente ao diluir a 
concentração do líquido em água destilada. 
No estudo de Rasmussen; Goodkind e Gerberich (1979) amostras de tensão 
de  uniões  soldadas  odontológicas  foram  testadas  para  determinar  o  efeito  da 
distância  de solda  na força  de  uniões soldadas.  Duas ligas  dentais foram  usadas: 
uma liga de ouro Tipo III e uma liga de Au-Pd. A liga de ouro Tipo III foi unida com a 
solda de ouro recomendada pelo fabricante. A liga Au-Pd foi unida usando técnicas 
de aplicação de solda pré e pós-cerâmicas. Distâncias do espaço de solda de 0,13 
mm, 0,5 mm, e 1 mm foram utilizadas com cada técnica de soldagem.  Houve um 
aumento  significativo  em  força  para  o  ouro  Tipo  III  à  medida  que  a  distância  da 
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lacuna aumentava. A tendência  de se  obter uniões mais fortes com distâncias 
menores  de  lacunas  para  a  liga  Au-Pd  unida  com  pré-soldagem  não  foi 
estatisticamente significante, como também não foi a tendência de se obter uniões 
mais fortes com distâncias maiores de lacunas para as ligas Au-Pd unidas com pós-
solda.  As  uniões  de  pós-solda  eram  estatisticamente  mais  fortes  que  as  de  pré-
solda. As tendências observadas puderam ser explicadas parcialmente em  termos 
de  efeitos  dos  limites  de  resistência,  capacidade  de  molhamento,  e  poros  ou 
conteúdo de inclusão nas várias distâncias de soldagem. 
Vários autores (FUSAYAMA; WAKAMUTO; HOSOKA, 1964; HOLLENBACK; 
SMITH;  SHELL,  1966;  STACKHOUSE,  1967)  reportaram  que  a  distância  ideal  do 
espaço para solda é entre 0,1mm a 0,76mm. Além do mais, alguns investigadores, 
como  Stade;  Reisbick  e  Preston  (1975);  Hollenback;  Smith  e  Shell  (1966); 
Stackhouse  (1967)  relatam  que  os  resultados  menos  confiáveis  ocorrem  quando 
existe contato íntimo entre as unidades soldadas. A distância do espaço para solda 
afeta a precisão da união soldada. Uma distância do espaço para solda de menos 
de  0,005  polegadas  (0,123mm)  irá  provocar  mais  porosidade,  levando  ainda  para 
uma  diminuição  da  força  da  união  soldada.  Foi  também  demonstrado  que  menos 
porosidade  é  obtida  quando  as  unidades  a  serem  soldadas  são  levadas  à 
temperatura de solda antes da solda ser aplicada. Stade; Reisbick e Preston (1975) 
mostraram um aumento consistente em valores de força à medida que o tamanho do 
espaço para solda aumentava. Amostras soldadas em forno mostraram fraturas no 
metal-mãe nas distâncias maiores do espaço para solda. 
Ao  identificar  o  critério  que  influencia  distorção  na  soldagem,  os  resultados 
deste estudo indicam que distorção linear identificada na fase de revestimento (um 
aumento da  umidade na distância  do espaço para  solda) é devido à  expansão na 
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acomodação  do  gesso  e  revestimento  de  solda.  A  distorção  linear  identificada  na 
fase de soldagem (uma diminuição da umidade na distância do espaço para solda) 
ocorre  devido  à  contração  da  solda;  as  distorções  rotacionais  medidas  foram 
mínimas;  o  uso  de  uma  distância  do  espaço  para  solda  mínima,  sem  contato,  é 
desejável;  e,  o  acréscimo  da  solda  resulta  em  uma  união  soldada  sólida  e  bem 
acabada (WILLIS; NICHOLLS, 1980). 
Com  o  objetivo  de  determinar  a  possibilidade  de  se  obter  forças  de  uniões 
aceitáveis,  Staffanou;  Radke  e  Jendresen  (1980)  descartaram  as  uniões  que 
fracassaram  antes  dos  resultados  serem  registrados.  A  intenção foi  ver se  uniões 
satisfatórias eram possíveis, e não se  avaliar que  porcentagem do tempo elas 
poderiam ser obtidas. O alto número de fracassos iniciais pode provavelmente ser 
atribuído  à  quantidade  e  duração  do  calor  necessário  para  a  criação  da  fusão  na 
solda.  O  termômetro  óptico  nos  assegurou  que  não  havíamos  excedido 
grosseiramente a temperatura de fusão de solda. O alto grau de calor necessário, 
entretanto, ainda resultou em difusão atômica das uniões e no aumento de textura, 
as quais contribuem  para o enfraquecimento da união. Distorção,  em forma de 
afundamento, foi também observada durante a soldagem de algumas combinações. 
Os  resultados  indicam  que  forças  satisfatórias  podem  ser  conseguidas  tanto  com 
métodos  de  pré-solda  ou  pós-solda.  A  observação  geral  foi  que  uniões  de  solda 
consistentemente  melhores podem  ser  conseguidas, com  uma porcentagem maior 
de  sucesso  ao  se  usar  o  método  de  pós-solda  mais  controlável.  É  difícil,  se  não 
impossível,  prevenir  o  superaquecimento  com  torque  de  gás-oxigênio.  Há  um 
potencial  definitivo  de  corrosão  criado  pelos metais  diferentes e pelas  novas ligas 
sendo formadas nas uniões soldadas como  resultado da difusão atômica. Este 
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potencial  pareceria  maior  com  a  união  pré-soldada  devido  a  quantidade  maior 
evidenciada de difusão atômica. 
MacEntee; Hawbolt e Zahel (1981) realizaram um estudo em que amostras de 
uma liga de metal básico foram fundidas e soldadas usando-se um procedimento de 
soldagem convencional. As uniões foram carregadas e colocadas em um ambiente 
corrosivo ou expostas ao ar durante períodos de tempo variáveis. A força da tensão 
e tosquia das uniões não foi afetada pelo ambiente corrosivo, e as uniões, apesar de 
alguns defeitos internos, pareceram ser adequadas para uso clínico. Uma união forte 
e resistente  à corrosão  pode ser  obtida  quando um  material de alta-fundição  e 
soldagem  for  usado  para  unir  uma  de  liga  de  metal  básico  fundida.  A  força  das 
uniões testadas era mais forte do que a força relatada da liga de ouro Tipo III e de 
uniões soldadas. Havia evidência de difusão atômica na interface da união. 
A  presença  de  porosidades  e  poros  na  união  soldada  das  construções  de 
PPFs foi investigada por Wictorin e Fredriksson (1976). As porosidades que ocorrem 
tanto na fundição quanto na solda, irão causar um valor mais baixo de força tensão e 
curvatura. Porosidades na  superfície também  aumentarão a  formação de placa 
bacteriana que pode contribuir para o desenvolvimento de cáries e periodontites. É 
por isso que o estudo de formação de poros nas construções dentais fundidas em 
ouro é importante (ENGSTRÖM; FREDRIKSSON; WICTORIN, 1982). 
Entretanto, a formação de poros depende em muitos casos da quantidade de 
gases dissolvidos na fundição antes da inclusão. A dissolução de gases na fundição 
acontece  por  causa  de  uma  reação  entre  o  líquido  e  os  gases  que  o  circundam 
durante a produção. A quantidade de gás dissolvido nas ligas de ouro dentais 
durante  o  aquecimento  e  fundição  nunca  foi  investigada  a  fundo. O  objetivo  da 
presente investigação foi de estudar a absorção de hidrogênio, oxigênio e nitrogênio 
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em ouro puro e em duas ligas dentais de ouro através da fundição com aquecimento 
elétrico e através da fundição por torque a ar-gás. Como conseqüência das grandes 
variações  na  análise  do  hidrogênio,  é  muito  difícil  explicar  totalmente  o  papel  do 
hidrogênio na formação de poros. Certas previsões podem ser feitas. O conteúdo de 
hidrogênio do material original (sem aquecer) muitas vezes é bem perto e às vezes 
acima  do  limite  de  solubilidade  de  hidrogênio  na  fase  sólida.  Assim  há 
primordialmente  o risco  de formação de  poros. Durante  aquecimento  elétrico o 
conteúdo de  hidrogênio aumentou  durante o primeiro minuto e  depois diminuiu 
durante o minuto seguinte. Durante a fundição por torque a ar-gas, um conteúdo de 
hidrogênio bem baixo foi obtido durante períodos curtos de fundição, até mais baixo 
que na amostra original do metal. O período de fundição com um maçarico a gás e 
ar deve ser tão curto quanto possível. Ao mesmo tempo, a chama deve ser ajustada 
para  se  obter  uma  atmosfera  reduzida  durante  o  aquecimento  e  fundição 
(ENGSTRÖM; FREDRIKSSON; WICTORIN, 1982). 
No  estudo  de  Anusavice  et  al  (1985)  se  objetivou  determinar  a  relativa 
eficácia de ligas de metais básicos pré-soldadas como função da largura do espaço 
para solda e determinar as causas primordiais de uniões soldadas de baixa força. 
A maioria dos estudos citados por Anusavice et al (1985) envolveu o uso do 
teste  de  tensão  para  medir  a  força  de  união.  Embora  dados  sobre  força  tensão 
sejam úteis na avaliação da eficácia dos procedimentos de solda, a tensão flexural é 
o tipo principal de tensão que ocorre em prótese. Além do mais, não há nenhuma 
garantia  que  o  pico  de  tensão  máxima  que  ocorre  durante  o  carregamento  irá  se 
desenvolver  dentro  da  união  soldada.  O  teste  de  flexão  representa  mais 
apropriadamente as condições complexas de tensões em PPFs. Não foi encontrada 
nenhuma relação consistente entre a  largura  do espaço para  solda e  a tensão 
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flexural relativa para os oito sistemas de ligas soldadas examinados.  Nenhum dos 
sistemas de ligas soldadas exibiu um nível de tensão flexural superior ou inferior aos 
outros sistemas, independente das duas larguras do espaço para solda estudadas. 
A  grande  variação  em  qualidade  e  força  nas  uniões  soldadas  indica  que  a 
capacidade da solda  de ligas a base de níquel é altamente sensível à técnica 
empregada. Superaquecimento do substrato da liga e uso excessivo de fluxo para 
conseguir um escoamento adequado da solda são as duas fontes mais prováveis de 
defeitos em uniões soldadas. Uma liga, que foi unida com uma pasta de fluxo, exibiu 
uniões soldadas mais livres de defeitos entre as oito ligas em estudo. Apenas quatro 
dos  16  grupos de  amostras  exibiu  uma  eficácia  de  soldagem acima  de  80%  para 
qualquer uma das duas larguras do espaço para solda. Os valores de resistência de 
tensão  flexural  das  amostras  soldadas  contendo  berílio  para  as  duas  larguras  do 
espaço  para  solda  foram  significativamente  menores  do  que  os  valores  das 
amostras não-soldadas do grupo controle. A inabilidade relativa do fluxo de fluoreto 
para dissolver o óxido de berílio em comparação com os óxidos de níquel e cromo é 
uma causa potencial de fraca atuação. Em contraste com diversos estudos de testes 
de  tensão  anteriores,  a  maioria  dos  fracassos  ocorreu  dentro  da  solda  e  não  na 
interface  solda-liga.  Isto  sugere  que  a  maioria  dos  fracassos  era  primordialmente 
devido  à  formação  de  defeitos  intra-solda.  Buracos  esféricos  causados  por 
aprisionamento  de  gases e  buracos  irregulares causados  por  contração  localizada 
da liga soldada são os dois tipos de defeitos mais comuns (ANUSAVICE et al, 1985). 
Os  propósitos  do  estudo  de  Kaylakie  e  Brukl  (1985)  foram  de  determinar  e 
comparar as forças de  tensão finais e examinar os locais de fracasso de seis 
combinações  de  pré-soldas  comerciais  de ligas  dentais  não  nobres  e  de duas 
combinações de pós-soldas, executadas de acordo com as instruções do fabricante; 
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observar  os procedimentos  de  soldagem e  sugerir  aperfeiçoamentos  técnicos; e 
descrever um método radiográfico para a avaliação de uniões soldadas. Seis ligas 
não  nobres  disponíveis  no  comércio  e  suas  pré-soldas  recomendadas  produziram 
uniões soldadas com força de tensão final média entre 198.5 e 525.4 Mpa quando 
amostras  livres  de  macro-defeitos  foram  feitas  por  soldagem  à torque  de  gás-
oxigênio,  seguindo  as  instruções  dos  fabricantes.  A  radiografia  é  um  instrumento 
valioso na detecção de defeitos internos nas uniões soldadas de ligas não nobres. 
Para reduzir ou eliminar os poros e vazios nas uniões de soldas com ligas não 
nobres  que  são  atualmente  feitas  com  forno  a  ar  ou  técnicas  de  torque  de  gás-
oxigênio;  e  para  melhorar  a  força  de  união  da  solda,  os  procedimentos  de  soldas 
devem  ser  feitos  em  fornos  a  vácuo  fechados  ou  em  ambientes  protegidos 
(KAYLAKIE; BRUKL, 1985). 
O estudo de Monday e Asgar (1986) teve três objetivos: no caso de soldagem 
de  liga  cerâmica  Au-Pd  sem  prata,  determinar  qual  solda  produziria  uniões  mais 
fortes  na  pré  ou pós-soldagem; determinar quais dessas  duas  técnicas,  torque ou 
vácuo, produziria uma união mais forte; e determinar se a refundição da liga mãe, 
sem adicionar nenhuma liga nova, teria qualquer efeito em sua força de união. 
Diferenças  entre  os  valores  de  UTS  de  uniões  pré  e  pós-soldadas 
encontradas em uma liga não podem ser generalizadas e aplicadas a outras ligas, 
mesmo no caso dessas serem da mesma família de ligas. Não foram encontradas 
diferenças significativas  nos valores UTS  de uniões pré  e pós-soldadas obtidas 
através  do  uso  da  mesma  técnica.  Soldagem  por  torque  rendeu  uniões 
significantemente mais fortes do que as de soldagem por forno a vácuo. Refundir a 
liga  mãe  sem  adicionar  metal  novo  à  fundição  aumentou  a  força  das  uniões  pré-
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soldadas,  enquanto  que  enfraqueceu  as  uniões pós-soldadas (MONDAY; ASGAR, 
1986). 
Este  estudo  descreve  possíveis  erros  e  faz  recomendações  a  respeito  de 
como os passos clínicos podem ser controlados através de procedimentos clínicos 
cuidadosos. Discute a questão de se fundir em uma peça ou em múltiplas seções a 
serem soldadas (GOLL, 1991). 
De forma  geral, análises metalográficas de microestruturas de  ZAC revelam 
que existem quatro regiões características, i.e., uma região de textura áspera, uma 
região de textura fina, uma região intercrítica, e uma região sub-crítica, determinado 
pelo  pico  de  temperatura  a  qual  a  região  foi  exposta  durante  o  ciclo  térmico  de 
soldagem (DENYS;  McHENRY,  1988). Entre essas regiões, a região de textura 
áspera  tem  tendência  a  ser  quebradiça  e  é  então  chamada  de  zona  quebradiça 
local. A zona quebradiça local causa um problema de fratura sério visto que contém 
características  micro-estruturais  desfavoráveis,  tais  como  texturas  ásperas  com 
principalmente  grãos  austeníticos,  ilhas  martensíticas,  bainite  superior  e 
precipitações  de  micro-ligas  (DENYS;  McHENRY,  1988).  As  ilhas  martensíticas 
determinam  a  resistência  à  fratura  da  ZAC  de  textura  áspera  e  causam  uma 
repentina  queda  em  resistência  devido  a  natureza  inerente  quebradiça  e 
susceptibilidade de formar fissuras das ilhas martensíticas. Foi também visto que o 
carbono equivalente e elementos de micro-ligas tais como vanádio(V) e nióbio (Nb) 
afetam seriamente as propriedades de fratura da ZAC de textura áspera (YOSHIE, et 
al,  1988).  V  e  Nb  são  adicionados  freqüentemente  a  aços  HSLA  para  melhorar a 
força e resistência em baixas temperaturas através de uma redução considerável do 
carbono equivalente,  em aços  TMCP de  micro-ligas com elementos que  inibem 
recristalização  austenítica  e  crescimento  de  textura.  Programas  TMCP  típicos  que 
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incorporam  resfriamento  acelerado  incluem  várias  características  importantes.  A 
laminação  do  aço é controlada  a  uma  temperatura final  ligeiramente  acima  de  A
r3 
para produzir uma fina microestrutura austenítica deformada, e as lâminas roladas 
são resfriadas rapidamente por spray ou vapor de água. O produto final tem uma fina 
microestrutura de ferrite-bainite, e as proporções das duas fases dependem da 
composição  e  das  condições  de  processamento.  Entretanto,  sob  condições  de 
soldagem,  as  propriedades  mecânicas  dos  aços  TMCP  podem  ser  bastante 
alteradas por meio de microestruturas de ZAC mais complexas. Assim, a otimização 
de  variáveis  do  processamento  TMCP  e  dos  elementos  de  micro-ligas  se  faz 
necessária  para  se  entender  os  detalhes  da  degradação  da  resistência  a  fraturas 
nas uniões soldadas (LEE, KIM; KWON, 1992). 
Este artigo de Lee; Kim e Kwon (1992) contém um estudo das propriedades 
de  fraturas  em  aço  normalizado  e  em  quatro  aços  TMCP  e  esclarece  os  papéis 
específicos  dos  fatores  micro-estruturais  que  dirigem  a  resistência  das  uniões 
soldadas,  inclusive  da  zona  quebradiça  local.  Especificamente,  o  efeito  da 
composição  química  e  do  ciclo  térmico  da  solda  sobre  a  resistência  a  fraturas  foi 
explorado e  correlacionado aos  parâmetros micro-estruturais correspondentes, tais 
como as ilhas martensíticas. A correlação das microestruturas com propriedades de 
fratura nas ZAC de aço normalizado e de quatro aços TMCP foi investigado com as 
seguintes conclusões: para todos os aços examinados, o ICRCG na ZAC exibiu o 
mais baixo nível de  energia de  impacto sobre as  temperaturas  sendo testadas, 
indicando que esta região foi a zona quebradiça local. Em se comparar à quantidade 
de ilhas de martensíticas com os valores de impacto de energia, descobriu-se que a 
diminuição  drástica  na  energia  de  impacto  no  ICRCG  na  ZAC  atribui-se 
principalmente  ao aumento  significativo na quantidade de  ilhas martensíticas, a 
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despeito dos ciclos térmicos da solda e dos aços. A microestrutura da ICRCG nas 
ZAC  dos  aços  TMCP  foi  caracterizada  por  tamanhos  de  textura  austeníticas 
anteriormente  ásperas.  Uma  pequena  quantidade  adicionada  de  Ti  teve  o  efeito 
benéfico de manter os tamanhos da textura relativamente finos, mesmo no caso de 
ciclos térmicos de soldagem, e, assim, melhorando a resistência a fraturas. 
Os aços TMCP  mostraram  ter incríveis  valores  altos  de energia  de impacto 
para o caso de lento resfriamento, i.e., soldagem com uma grande indução de solda 
a calor, visto que uma pequena quantidade de ilhas martensíticas se formou. Assim, 
uma  indução  maior  de  calor  pode  ser  utilizada  em  aplicações  de  solda  nos  aços 
TMCP. O nióbio teve efeitos avessos sobre a resistência à fratura nas ZAC devido 
ao endurecimento das ilhas martensíticas, embora tenha melhorado as propriedades 
mecânicas e de fratura dos metais de base. Portanto, para melhorar a resistência à 
fratura  das  uniões  soldadas  dos  aços  TMCP,  sugere-se  que  a  formação  de  ilhas 
martensíticas  deve  ser  controlada  em  aços  contendo  nióbio  ao  desenvolver 
composições químicas que reduzam o carbono equivalente e ao usar as condições 
de  solda  adequadas  que  limitem  os  índices  de  resfriamento  da  ZAC  (LEE;  KIM; 
KWON, 1992). 
O motivo do estudo de Cattaneo et al (1992) foi de comparar o procedimento 
de soldagem convencional a torque com o novo método recomendado por J.M. Ney 
Co.  (Bloomfield,  Conn.)  usando  uma  técnica  de  soldagem  infravermelha.  As 
comparações  foram  feitas  para força  de tensão, porosidade  e  eficiência  de  tempo 
entre estes dois métodos. Concluíram que não havia diferença significativa na força 
de  tensão  final  entre  as  uniões  soldadas  fabricadas  com  a  técnica  de  torque 
convencional,  uniões  soldadas  fabricadas  com  a  técnica  infravermelha,  e  as 
amostras  não  soldados  usadas  para  controle.  Eles  também  viram  que  não  havia 
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diferença aparente em porosidade na união soldada entre uniões  formadas por 
ambas  as  técnicas.  A  técnica  de  infravermelho  permite  melhor  controle  durante  o 
procedimento de soldagem. Isto se torna importante numa situação de pré-soldagem 
na qual o alcance de fundição do metal de solda é próximo ao alcance de fundição 
do  metal-mãe.  A  soldagem  a  torque  levou  consistentemente  menos  tempo  que  a 
soldagem a infravermelho. 
Yamagishi; Ito; Fujimura (1993)  estudaram placas de titânio puro que foram 
soldadas  com  um  laser  Nd:YAG.  As  propriedades  das  soldas  foram  comparadas 
com  o  titânio  original  por  intermédio  do  teste  de  dobra  em  três  pontos  e  do  teste 
Vickers de dureza. Há uma relação significativa entre a força de dobra e a atmosfera 
de  irradiação,  a  intensidade  de  irradiação,  e  a  combinação  de  atmosfera  e 
intensidade. Solda a laser é eficaz quando feita em uma atmosfera de argônio. Ao 
mesmo tempo, os resultados diferiram fortemente com a intensidade da irradiação. 
Pesquisas  adicionais  serão  necessárias  para  determinar  a  melhor  combinação 
destes dois fatores. 
Este estudo de Sing (1994) forneceu uma visão ampla da tecnologia a laser e 
suas  aplicações.  Um  laser  pode  desempenhar  várias  funções  manipulando  as 
condições de processamento do laser assim como a energia, o diâmetro do raio, o 
tempo  de  interação,  etc.  Laser  vem  sendo  utilizado  com  sucesso  em  muitas 
aplicações, assim  como perfuração, corte, soldagem, laser  glazing,  e tratamento a 
calor. Até os novos materiais de engenharia têm sido economicamente estruturados 
em  peças  de  trabalho  de  baixo  custo  para  atender  necessidades  específicas,  por 
exemplo, superfícies corroídas pelo desgaste e superfícies resistentes a oxidação. O 
laser também tem sido utilizado com sucesso na indústria eletrônica. Processos de 
deposição  de  vapor  fisicamente  assistida  por  laser  (laser-assisted  physical  vapour 
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deposition) e de deposição de vapor quimicamente assistida por laser (laser-assisted 
chemical vapour deposition) vêm sendo utilizados para sintetizar novos materiais e 
filmes  finos  de  alta  qualidade  que  são  altamente  desejáveis  na  fabricação  de 
microchips.  Esses  processos  ainda  estão  em  estágios  iniciais  e  estão  sendo 
desenvolvidos em outras áreas. 
Foi  avaliada  por  Wiskott;  Nicholls  e  Belser  (1994)  a  resistência  à  fadiga de 
uniões  soldadas  sob  carregamento  cíclico.  Concluiu-se  que  testes  rotacionais  de 
fadiga conforme utilizados neste estudo eram viáveis. 
Berg et al. (1995) compararam as propriedades mecânicas de titânio CP 
fundido e manufaturado nas condições bruto e soldados a laser. Foram incluídas as 
propriedades  de  uma  fundição  de  ouro  Tipo  IV,  fundido,  cortado  e  soldado  como 
controle, porque as propriedades físicas de  restaurações protéticas feitas deste 
material  e  através  deste  método  são  reconhecidamente  satisfatórias  do  ponto  de 
vista clínico. Restaurações odontológicas feitas com ligas fundidas em ouro e com 
componentes  unidos  por  soldagens  convencionais  dão  resultados  clínicos 
reconhecidamente satisfatórios. Em termos de força, não houve nenhuma diferença 
significativa entre titânio fundido e manufaturado. Descobriram que o titânio soldado 
(welded) é tão forte quanto o ouro brasado (brazed), porém a soldagem de titânio e 
a  brasagem  (brazing)  da  liga  de  ouro  levam  a  uma  redução  significativa  na 
maleabilidade  dos  materiais.  A  presença  de  grandes  poros  na  união  reparada 
parece ser o fator mais importante no controle da resistência da solda tanto no titânio 
fundido quanto no titânio bruto. 
Watanabe et al (1997) investigaram a influência de  tratamento de calor nas 
propriedades de uniões soldadas de duas ligas de ouro, que foram endurecidas pelo 
envelhecimento a temperaturas intra-orais em seu estudo sobre força de tensão. Os 
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resultados  indicaram  a  possibilidade  de  uniões  soldadas  reforçadas  no  meio  oral, 
assim  eliminando  a  necessidade  de  qualquer  tratamento  térmico  adicional  de 
endurecimento pelo calor. 
A proposta de Chai e Chou (1998) foi avaliar as propriedades mecânicas de 
fundições de titânio comercialmente puro soldados a laser sob diferentes condições 
de  soldagem  a  laser  e  assim  determinar  os  parâmetros  ótimos  de  duração  e 
voltagem (nível de energia). A voltagem foi o único fator significante que influenciou 
na  força  de  tensão  final.  A  duração  não  foi  um  fator  significativo  para  a  força  da 
união soldada a laser. 
As  uniões  soldadas  a  laser  reuniram  propriedades  mecânicas  superiores 
quando  comparadas  ao  metal-mãe  de  titânio  comercialmente  puro  fundido  em 
monobloco por meio de ótimos níveis de energia a laser. Se as condições  da 
soldagem a laser são adequadas, as barras das fundições de titânio soldadas não 
serão tão quebradiças nem perderão sua elasticidade superior (CHAI; CHOU, 1998). 
Watanabe; Liu e Atsuta (2001) descobriram que ligas de ouro para soldagem 
odontológica  em  alguns  campos  de  composição  de  ligas  (ADA  Tipo  III  e  ligas  de 
ouro IV) podem ser tratadas com calor para mudar suas propriedades mecânicas e 
físicas. Os tratamentos de calor para as ligas de ouro são geralmente classificados 
em  duas  categorias:  o  tratamento  em  solução  (amaciar)  e  tratamento  de 
endurecimento pelo tempo. Endurecimento  pelo tempo em ligas de ouro  ocorre 
através de vários mecanismos, tais como  ordenação do sistema da liga Au-Cu 
(LEINFELDER;  O’BRIEN;  TAYLOR,  1972; UZUKA;  KANSAWA; YASUDA,  1981; 
ASAOKA;  TSUJI;  KUWAYAMA,  1984),  precipitação  (HERO;  JORGENSEN; 
SORBRODEN, 1982; YASUDA; OHTA, 1982), e decomposição espinodal (YASUDA; 
OHTA, 1982) do sistema de liga Au-Ag-Cu. Representativo endurecimento pelo 
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tempo em ligas de ouro ocorre devido à transformação de fase ordem-desordem do 
sistema  de  liga  Au-Cu.  As  diferenças  nas  estruturas  e  nos  módulos  elásticos  da 
matriz da liga de ouro e das regiões de transformação de fase (YASUDA et al, 1986) 
impedem o movimento de deslocações, o que leva a um aumento significativo em 
dureza  e  força,  e  uma  redução  em  maleabilidade.  Ohta  et  al  (1994)  desenvolveu 
uma liga de ouro odontológica com endurecimento pelo tempo em ambiente oral ao 
abaixar a temperatura crítica para a ordenação na liga. Descobriram que a adição de 
6 % de Ga atômico aumentava a capacidade de endurecimento com tempo de ligas 
binárias  de  Au-Cu  equi-atômicas  em  temperaturas  intra-orais  (OHTA  et  al,  1994; 
OHTA et al, 1998; OUCHIDA et al, 1995; OUCHIDA et al, 1999). A dureza desta liga 
de  ouro  aproximadamente  dobra  quando  ela  é  mantida  em  temperatura  intra-oral 
durante dois dias depois de ser tratada com solução por alguns minutos. Assim, as 
próteses  preparadas  com  esta  liga  são  macias  na  hora  de  cimentar  e  depois 
endurecem  no  ambiente  oral durante a oclusão  habitual  (WATANABE  et  al, 1994; 
WATANABE; TANAGAWA;  ATSUTA, 1995). A  resistência  à corrosão  da liga  é 
considerada  excelente  devido  a  sua  estrutura  de  fase  única  (NAKAGAWA; 
MATSUYA; OHTA, 1992). 
Os resultados deste estudo indicaram que, para que se consiga alta força mecânica, 
a liga soldada a  laser testada deve ser envelhecida  em altas  temperaturas ou ser 
envelhecida  intra-oralmente  após  soldagem  a  laser.  Este  estudo  indicou  que 
restaurações soldadas a laser feitas da liga equi-atômica AuCu-6at% são confiáveis 
em ambiente oral  após tratamento térmico em altas temperaturas após tratamento 
em solução (WATANABE; LIU; ATSUTA, 2001). 
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2.3.  ALERGIA 
  De  acordo  com  o  estudo  de  Gaul  (1953)  sobre  sensibilidade a  metal  em 
eczema nas mãos, averiguou-se que sensibilidade ao metal cromado foi encontrado 
em apenas  dois  casos,  uma  incidência de  três por  cento. A  incidência total  de 
sensibilização  a  vários  metais  alcançou  11  por  cento; dez por  cento em  mulheres 
quando  comparado  com  um  por  cento  para  homens.  O  níquel  demonstrou  ter  a 
relação mais elevada entre quatro reações positivas. A solubilidade dos compostos 
de  cromo foi  o fator  determinante na produção  de  reações positivas. Um paciente 
sensível  a  compostos  de  cromo  solúveis  não  necessariamente  demonstra  reação 
aos compostos insolúveis ou ao próprio metal.  A sensibilidade a metal é somente 
uma face do problema do eczema nas mãos. 
  O  risco  de  biocompatibilidade  mais  imediato  com  as  ligas  de  níquel 
parece ser a dermatite alérgica de contato. Níquel produz mais dermatite de contato 
do que todos os outros metais em conjunto (GAUL, 1953; CALNAN, 1956; FISHER, 
1967). Espera-se que haja alergia a níquel em apenas 5% a 8% da população. 
Calnan  (1956)  pesquisou  alergia  de  contato  a  níquel  induzido  por 
suspensórios de meias de mulheres e notou que esta dermatite era extremamente 
comum na época na Inglaterra. Apresenta um padrão característico de alastramento 
ou eczematide que é descrito, e a condição logo leva ao diagnóstico de sensibilidade 
a níquel. Em 400 casos, três-quartos dos pacientes tinham esta erupção secundária. 
Foi feito um relato das características clínicas e dos resultados de testes adesivos, e 
algumas  características  etiológicas  são  discutidas.  Uma  elevada  proporção  de 
pacientes  tem um eczema  adicional não  especificamente relacionado  à alergia, 
especialmente nas mãos. 
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A investigação de Malten e Spruit (1969) lida com alguns aspectos clínicos e 
epidemiológicos de exposição ambiental a níquel. Aproximadamente dois terços dos 
pacientes  alérgicos a níquel  são mulheres. Esta preponderância pode  ser uma 
conseqüência de peculiaridades do metabolismo da pele feminina ou pode ter uma 
conexão com  maior  exposição de  mulheres,  em  termos relativos,  ao  níquel.  No 
passado, exposição extensa de mulheres ao níquel poderia talvez ter sido atribuída 
a aplicações nas roupas e a ornamentos não preciosos. O eczema principal tem, de 
forma  geral, transmigrado para  as mãos. Para apreciar esta localização nas mãos 
deve-se lembrar que na vida do dia-a-dia fora de uma ocupação pode haver duas 
fontes  principais  de  níquel:  objetos  de  uso  feitos  de  níquel  e  detergentes  líquidos 
contendo  níquel.  O  limite  de  segurança  necessário  para  sulfato  de  níquel  –  quer 
dizer a concentração de níquel que não resulta em uma reação alérgica por contato 
mesmo em pessoas altamente sensibilizadas – acredita-se está dentro do limite de ı 
µM  Ni/l.  O  limite  de  segurança em  termos de  sensibilidade  ao  sulfato  de  níquel  – 
quer dizer, à concentração de níquel que não irá provocar reação alérgica em 
qualquer ser humano exposto – presume-se ser aproximadamente o mesmo, ou seja 
ı µM Ni/l. 
Essas  novas  ligas  são  complexas  tanto  quimicamente  quanto 
metalurgicamente  (EVERHART, 1971). Por si  só, o  cromo e o cobalto  se corroem 
facilmente Quando em combinação adequada, esses elementos podem tornar uma 
liga passiva (permitindo que se forme uma fina camada de óxido), diminuindo a sua 
taxa  de  corrosão  (KUBASHEWSKI;  HOPKINS,  1962).  Correntes  galvânicas  entre 
metais dissimilares podem causar danos ao tecido e corrosão (BRADLEY, 1969) 
Moffa et  al  (1973)  publicaram uma  avaliação de  ligas  não-preciosas para 
serem usadas com vernizes. Uma amostra da composição dos elementos de uma 
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série de ligas não-preciosas revelou que algumas dessas ligas contêm berílio (0,48 a 
1,89  %).  As  funções  prováveis  deste  elemento  são  de  reduzir  a  temperatura  de 
fusão, melhorar as características da fundição, refinar a estrutura do grão cristalino, 
e auxiliar no fortalecimento das ligas. É bem sabido que o berílio é potencialmente 
tóxico. Assim, um estudo  cooperativo com o  National  Institute for  Occupational 
Safety and Health (NIOSH) foi feito para analisar a segurança industrial por meio de 
uma determinação da exposição de trabalhadores em laboratórios dentários a ligas 
não-preciosas que contém berílio. O segundo objetivo deste estudo foi de analisar a 
biocompatibilidade de certas ligas não-preciosas por meio de implantes em animais. 
Este  estudo  sobre  biocompatibilidade  demonstrou  que  várias  ligas  não-
preciosas  produziram  reação  histológica  relativamente  suave,  que  não  é 
significativamente diferente do que a reação produzida pela liga controle a base de 
ouro  e  que  era  menos  severa  do  que  aquela  produzida  por  óxido  de  zinco,  pelo 
cimento  eugenol  e  pelo  cimento  de  silicato.  A  presença  do  berílio  em  certas  ligas 
dentais  exige  cuidados  no  manuseio  e  ventilação  durante  as  fases  de  moagem, 
acabamento e polimento para minimizar a possibilidade de haver intoxicação com o 
berílio. Este estudo demonstrou que,  quando se  faz uso  de  um exaustor  para 
ventilação  adequada,  podem-se  usar ligas  com conteúdo  de  berílio em segurança 
(MOFFA et al, 1973). 
Berílio tem surgido em estudos dentais devido ao perigo de inalação do berílio 
ou  compostos  de  berílio  como  poeira  (MOFFA  et  al,  1973).  Berílio  é  considerado 
tóxico no ar a 0.002mg/m
3
 
(HAWLEY, 1977) e é carcinogênico em alguns compostos 
(por  exemplo,  Be0
4
)  (NIOSH:  Registry  of  Toxic  Effects  of  Chemical  Substances). 
Métodos  para  o  manuseio  seguro  de  ligas  contendo  berílio foram  publicados  pela 
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ADA  (American  Dental  Association)  (COUNCIL  ON  DENTAL  MATERIALS  AND 
DEVICES, 1976) e pelo NIOSH (NIOSH, 1979). 
O  objetivo  do  estudo  de  Wiester  (1975)  foi  investigar  e  tentar  caracterizar 
ações tóxicas de compostos de paládio sobre o sistema cardiovascular de ratos não-
anestesiados.  Injeções  intravenosas  de  PdSO
4
,  PdCl
2
,  Pd(NO
3
)
2
,  (NH
4
)
2
  PdCl
4
,  e 
K
3
PdCl
4
 foram estudados. O atual estudo indicou que o número de sais de paládio 
solúveis em água irão rapidamente interromper a integridade elétrica do miocárdio 
ventricular  de  ratos  não-anestesiados.  Íons  bivalentes  de  paládio  quando  testado 
como um sal simples [PdSO
4
,
 
Pd(NO
3
)
2
, ou PdCl
2
] pareceu ter três vezes a potência 
do  que  quando  testado  como  um  composto  mais  complexo  (NH
4
)
2
  PdCl
4
,  ou 
K
3
PdCl
4
. 
Quatro mecanismos básicos são reconhecidos para a corrosão de metais na 
cavidade oral: ataque uniforme, ataque em fissuras (onde a circulação de oxigênio é 
fraco),  ataque  em  buracos  (que  estabelecem  células  eletrolíticas  que  se 
autoperpetuam), e ataque galvânico (HODGES, 1977). 
Foi citado  no estudo de Kaaber; Veien e Tjell (1978) que aproximadamente 
10% do níquel em  alimentos é absorvido pelo  organismo,  enquanto que o  resto é 
expelido nas fezes. O níquel absorvido é excretado principalmente pela urina e suor. 
Foram  feitas  tentativas  para  correlacionar  a  excreção  urinária  à  ingestão  oral  do 
metal.  Nesta  investigação  foi  feita  uma  tentativa  de  se  determinar  se  pompholyx 
recorrente  em  pacientes  sensíveis  a  níquel  pode  ser  melhorado  através  de  uma 
diminuição na ingestão de níquel e se a excreção do níquel pela urina será, portanto 
reduzida. Os  resultados apresentados  indicaram que é possível reduzir a ingestão 
de  níquel  e  que  a  dermatite  causada  por  níquel  de  morfologia  deshidrótica 
(dyshidrotic) pode ser melhorada ao reduzir a ingestão de níquel. 
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O  conteúdo  de  níquel  em  alimentos  é  parcialmente  determinado  pelos 
componentes  do  solo,  e  é  provável  que  o  aumento  da  industrialização  tenha 
conduzido  a  um  aumento  na  quantidade  de  níquel  ingerido  (Committee  on 
Environmental Pollutants, 1975). Com a exceção de alguns peixes e outros frutos do 
mar, o níquel não costuma acumular-se em tecido animal. O conteúdo de níquel em 
enlatados foi demonstrado ser significativamente mais elevado do que em alimentos 
frescos. Isto, provavelmente, se deve à lixiviação do níquel do equipamento utilizado 
no  processamento  de  alimentos  enlatados.  Foi  observado  que  a  dieta  com  baixo 
conteúdo de níquel não representava nenhum risco ao paciente já que não foi 
demonstrado de forma convincente que o níquel é um ingrediente essencial à dieta 
(Committee  on  Environmental  Pollutants,  1975).  Conclui-se  que  para  alguns 
pacientes,  com  dermatite  por  ingestão  a  níquel,  a  limitação  do  mesmo  se  torna 
valiosa na condução da dermatite (KAABER; VEIEN; TJELL, 1978). 
Prystowsky et al (1979), através de uma população de estudo paga de 1.158 
adultos  voluntários,  determinou  a  hipersensibilidade  de  contato  alérgico  a  níquel, 
neomicina,  etilenediamina  e benzocaína.  Anterior  ao  teste  para  determinar  reação 
alérgica,  a história de  exposição  prévia a  estes  quatro alergênicos foi  também 
relacionada. 
Kelly  e  Rose  (1983)  fizeram  uma  revisão  de  literatura  sobre  ligas  não-
preciosas para uso em PPFs. Viram que muitos metais podem ser biologicamente 
ativos em um  ou em  todos os três  estados distintos  químicos: o metal puro como 
lingote  ou  poeira,  os  compósitos  de  sal  organo-metálicos  e  metálicos,  e  as  ligas. 
(NIOSH: Registry of Toxic Effects of Chemical Substances) 
A publicação do Council of Dental Materials, Instruments, and Equipment 
(1984) recomenda que um histórico médico detalhado de cada paciente seja feito, e 
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que inclua uma avaliação profissional quanto ao risco-benefício de se fazer um teste 
adesivo.  A  decisão  cabe  ao  dentista.  Quando  um  teste  de  alergia  é  indicado,  o 
consentimento do paciente deve ser obtido. Os testes devem ser realizados por um 
profissional treinado em administrar e interpretar tais testes. 
O  relatório  sobre  materiais,  instrumentos  e  equipamentos  odontológicos 
(Council on Dental Materials, Instruments, and Equipament) da ADA (1985) retratou 
os riscos e precauções de manuseio para os técnicos de laboratórios das ligas de 
Ni-Cr-Be, o potencial de risco aos pacientes do níquel como substância alergênica, o 
potencial carcinogênico do níquel e as propriedades mecânicas das ligas de Ni-Cr e 
Co-Cr. Este relatório traça uma análise crítica dos benefícios e riscos de ligas 
metálicas básicas comparadas com os benefícios das ligas de ouro ou paládio. 
Brune (1986) realizou uma pesquisa para analisar os níveis de  produtos 
corrosivos  desprendidos  de  ligas  metálicas,  e  assim  compilou  em  seu  estudo  as 
quantidades de Ag, Au, Cd, Co, Cr, Cu, Hg, Mo, Ti ou Ni desprendidas in vitro ou in 
vivo  durante  os  testes  com  animais  e  durante  uso  clínico.  As  quantidades 
desprendidas  foram  adaptadas  a  um  ‘homem  padrão  restaurado’  com  um  número 
específico de restaurações ou uma construção específica em uma área de superfície 
definida, para então ser comparado com a ingestão de um ser humano de alimentos 
e  bebidas  contendo  elementos  semelhantes.  Foi  visto  que  vindo  de  uma  liga 
alternativa com alto teor de níquel, o conteúdo de níquel poderia ser desprendido in 
vitro na mesma medida que aquele proveniente da ingestão de alimentos e bebidas, 
porém  o  níquel  desprendido  de  ligas  com  base  em  cobalto  pareceu  insignificante 
neste  contexto.  O  desprendimento  de  elementos  vindos  de  outras  ligas  pareceu 
estar bem abaixo da ingestão de semelhantes elementos provenientes de alimentos 
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e bebidas. Foram também discutidos os desprendimentos sob condições estáticas e 
dinâmicas. 
Morris (1987), em seu estudo sobre a biocompatibilidade de ligas de metais 
básicos,  reportou  que  a sensibilidade  a  níquel varia  entre  0.8% a  20.7%  para 
homens e entre 9% a 31.9% para mulheres (PRYSTOWSKY et al, 1979: BLANCO-
DALMAU;  CARRANQUILLO-ALBERTY;  SILVA-PARRA,  1984).  A  sensibilidade  ao 
cromo foi reportada ser 1.5% para homens e 4% para mulheres (MOFFA; ELLISON; 
HAMILTON, 1983). De fato, níquel, cromo e berílio compõem a lista de elementos 
carcinogênicos  mais  comuns  no  ambiente  de  trabalho  (SCHOTTENFELD;  HAAS, 
1978). Alguns investigadores recomendam que o dentista faça um teste de adesivo 
em todos os seus pacientes que irão receber uma liga de metal básico (BLANCO-
DALMAU,  1982).  A  ADA  recomenda  que  todos  os  pacientes  com  suspeita  de 
sensibilidade  a  metais  sejam  encaminhados  a  um  dermatologista  (COUNCIL  OF 
DENTAL MATERIALS, 1984). 
Além  do  mais,  as  ligas  de  níquel,  quando  submetidas  a  ciclos  de  calor  e 
resfriamento, simulando o tempo de forno da porcelana, não se mostram mais fortes 
do  que  algumas  ligas  de  metais  nobres  utilizadas  para  restaurações  metalo-
cerâmicas.  As ligas de níquel permanecem duras, porém não fortes (ASGAR et al, 
1982). Se o dentista ainda assim deseja utilizar ligas de metais básicos, este deve 
seguir as seguintes precauções: documentar a liga na ficha do paciente, fazer uma 
seleção  de  pacientes  baseada  em  sua  história  clínica, encaminhar  aqueles  com 
suspeita  de  sensibilidades  a  um  dermatologista,  obter  um  consentimento  após 
informar ao paciente do quadro todo, usar máscara quando fizer ajustes em metais, 
usar sucção de alta velocidade, e manter ventilação adequada (MORRIS, 1987). 
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Os resultados da pesquisa de Namikoshi et al (1990) sobre a prevalência de 
sensibilidade aos constituintes de ligas dentais mostram que há uma necessidade de 
se  fazer  considerações  imunológicas  cuidadosas  durante  a  seleção  de  ligas 
adequadas,  especialmente  no  caso  de  pacientes  com  lesões  suspeitas  de  serem 
causadas por ligas dentais. O objetivo deste estudo foi de fazer testes com adesivos 
usando-se  19  diferentes  substâncias  químicas  para  determinar  a  prevalência  a 
sensibilidade aos constituintes de ligas odontológicas. 
O objetivo do estudo de Geis-Gerstorfer; Sauer e Pässler (1991) foi medir a 
perda  de  substância  in  vitro  de  oito  ligas  fundidas  de  Ni-Cr-Mo  e  Co-Cr-Mo 
comercialmente  disponíveis.  Tanto  a  quantidade  quanto  o  tipo  de  íons  metálicos 
dissolvidos eram diferenciados. As ligas Ni-Cr-Mo examinadas exibiram uma vasta 
gama de  resistência a corrosão, com uma média de perda de substância após 35 
dias variando entre 0,65 e 3.261 µg/cm
2
, um fator de mais de 5.000. A perda média 
de substância das ligas de Co-Cr-Mo testadas após 35 dias variavam entre 0,43 a 
34,9 µg/cm
2
, um fator diferencial de apenas 80. 
Geis-Gerstorfer; Sauer e Pässler (1991) demonstraram também que reações 
alérgicas causadas pela liberação iônica de ligas odontológicas são importantes por 
duas razões: o paciente, que já foi sensibilizado, pode exibir reações resultantes da 
dissolução do metal na saliva enquanto que um paciente, não sensibilizado, pode se 
tornar sensibilizado pela liga. Já que ambas as possibilidades são indesejáveis, as 
ligas  usadas  para  restaurações  odontológicas  devem  exibir  a  menor  taxa  de 
corrosão  possível.  É  recomendada  que  se  limite  a  0,06  mg/L  a  administração  de 
níquel para pessoas extremamente hipersensíveis que demonstrem serem alérgicas 
a níquel (MALTEN; SPRUIT, 1969). A quantidade de níquel necessária para induzir 
alergia após uma única exposição é calculada ser 0,6 a 2,5 mg (KAABER; VEIEN; 
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TJELL,  1978).  Considerando  os  limites  apresentados  na  literatura  atual  para  a 
administração de níquel em sua tolerância máxima, ligas contendo berílio não são 
recomendadas por causa de sua liberação iônica extremamente alta sob condições 
de corrosão (GEIS-GERSTORFER; SAUER; PÄSSLER, 1991). 
Shigeto et al (1991) realizaram um estudo sobre propriedades de corrosão de 
uniões soldadas feito de seis tipos de ligas de Ni-Cr contendo diferentes quantidades 
de Cr e dois tipos diferentes de soldas (solda de ouro e solda de prata). Nenhuma 
corrosão foi observada nas ligas Ni-Cr de alta resistência com alto teor de Cr, porém 
nas ligas  Ni-Cr de  baixa  resistência,  com  menor  teor  de Cr,  foi detectado  uma 
corrosão esburacada. No corte transversal da união, a união com solda de prata se 
tornou  porosa  devida  à  corrosão,  a  corrosão  avançou  principalmente  ao  longo  da 
interface. Detectou-se uma solução de íons de Ni em todas as combinações de ligas 
de Ni-Cr e soldas com exceção da combinação de ligas Ni-Cr de alta resistência e 
solda de ouro. Por outro lado, detectou-se uma solução de íons de Cu em todas as 
combinações de solda de prata. 
O objetivo do estudo  de Wataha; Craig e Hanks (1991) foi determinar a 
quantidade de elementos das ligas desprendidos de dez destas ligas fundidas sob 
condições  padrão  de  cultura  de  células,  relacionar  este  desprendimento  à 
composição e microestrutura das ligas, e relacionar o desprendimento à toxicidade 
das ligas anteriormente relatadas. Claramente, o fenômeno de toxicidade dependeu 
de  outros  fatores,  tais  como  a  potência  de  cada  um  dos  elementos  da  liga,  seus 
tempos de exposição, suas concentrações, e provavelmente os efeitos sinérgicos ou 
antagônicos das combinações de elementos. Entretanto, este estudo apoiaria a idéia 
de  que  foi  o  desprendimento  do  metal  na  liga  que  foi  responsável  por  estas 
toxicidades. 
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Em  outro  estudo,  Wataha;  Hanks  e  Craig  (1991)  avaliaram  os  efeitos 
potenciais citotóxicos de cátions metálicos desprendidos de ligas dentais. O objetivo 
foi:  avaliar  a  citotoxicidade  in  vitro  de  nove  cátions  metálicos  que  ocorrem  como 
componentes  de  ligas  fundidas  odontológicas;  medir  a  toxicidade  com  testes 
indicativos do  metabolismo celular; avaliar a  reversibilidade  de efeitos tóxicos com 
esses cátions; e usar esses dados para comparar toxicidade dos cátions e formular 
um  entendimento  básico  da  base  bioquímica  para  suas  diferenças  em  toxicidade. 
Averiguaram também neste estudo que todos os cátions metálicos testados  (Ag
1+
, 
Au
4+
, Cd
2+
, Ga
3+
, In
3+
, Ni
2+
, Pd
2+
, e Zn
2+
), com exceção do In
3+
, exibiram toxicidade 
enquanto  medida  por  proteína  total,  corporação 
3
H-leucina,  corporação 
3
H-
thymidina, e a produção MTT-formazan. A toxicidade era não-específica onde todos 
os parâmetros de toxicidade foram afetados no final por todos os cátions metálicos 
tóxicos. Índio não era tóxico abaixo de 435 µM(50ppm). O alcance da potência de 
toxicidade  do  cátion  metálico  se  estendia  na  ordem  de  magnitude  2-3.  A 
classificação  de  potência  (mais  tóxico  até  o  menos  tóxico;  baseado  no  parâmetro 
celular mais sensível) foi: 
Cd
2+ 
> Ag
1+
> Zn
2+ 
> Cu
2+
 > Ga
3+
 > Au
4+
 > Ni
2+
 > Pd
2+
 > In
3+
. 
CD
2+
 demonstrou uma  toxicidade de 50% (TC50) de 0,4  µM  (0,05 ppm) 
enquanto o Pd
2+
 demonstrou TC50 de 300 µM (32 ppm). In
3+
 não foi tóxico a 435 µM 
(50ppm). Todos os efeitos tóxicos foram revertidos a concentrações perto de TC50. 
A  reversibilidade  foi  analisada  numa  população  de  células,  e  não  em  células 
individuais.  Em  concentrações  abaixo  de  TC50s,  vários  cátions  demonstraram 
efeitos de estimulação sobre as populações de células. As estimulações ocorreram 
ou durante a exposição aos cátions (24-h de estimulações), ou durante o período de 
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24-h  após  remoção  dos  cátions  (48-h  de  estimulações  residuais)  (WATAHA; 
HANKS; CRAIG, 1991). 
O  comportamento  corrosivo  de  uma  larga  escala  de  ligas  que  podem 
potencialmente ser usadas como subestruturas em duplas galvânicas com titânio foi 
examinado por Reclaru e Meyer (1994). Eles averiguaram que as correntes medidas 
são  da  mesma  magnitude,  exceto  no  caso  da  dupla  Ti/20,  que,  por  isso, 
permaneceu fraca. Foi visto por eles que as ligas preciosas são mais resistentes ao 
fenômeno  de  corrosão  de  fissura  e  que  as  duplas  de  ligas  de  Ti/ouro  causaram 
galvanização mínima, não havendo nenhum risco de se desencadear o fenômeno de 
corrosão de fissura. As duplas de ligas de Ti/paládio causaram galvanização mínima, 
mas  aqui,  novamente,  não  há  nenhum  risco  de  se  desencadear  o  fenômeno  de 
corrosão  de  fissura.  As  duplas  de  ligas  de  Ti/não  preciosos  causam  galvanização 
mínima,  porém  há  de  fato  risco  de  se  desencadear  o  fenômeno  de  corrosão  de 
fissura.  Foi  visto  também  que  a  capacidade  de  passivação  do  aço  inoxidável  na 
saliva artificial continua muito fraca e conseqüentemente causa corrosão de fissura. 
Wataha; Malcolm  e Hanks  (1995) identificaram os elementos  que causaram 
citotoxicidade de  ligas fundidas dentais altamente nobres, nobres, e  com base em 
prata por meio da correlação dos elementos desprendidos. A liga altamente nobre 
desprendeu  baixos  níveis  de  elementos  que  não  aumentaram  após  6  horas, 
enquanto que as outras ligas desprenderam níveis mais elevados de elementos que 
aumentaram  com  o  passar  do  tempo.  Os  efeitos  citotóxicos  das  ligas  foram 
atribuídos  primordialmente  ao  desprendimento  de  prata  e  cobre.  Em  algumas 
observações, interação entre a prata e o cobre foi suspeita de ter um efeito sobre a 
citotoxicidade.  A  liga  altamente  nobre  foi  muito  mais  estável  em  termos  de 
desprendimento de elementos do que a nobre ou as ligas com base em Ag. Embora 
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a  liga  altamente  nobre  tenha  desprendido  alguns  elementos,  eles  foram  liberados 
cedo e não aumentaram com o passar do tempo. 
O  objetivo  do  estudo  de  Wataha  e  Lockwood  (1998)  foi  medir  o 
desprendimento de elementos provenientes de uma série de ligas fundidas dentais 
durante um período de 10 meses. A hipótese do estudo foi de que ligas continuam a 
desprender elementos nos ambientes biológicos durante um período de meses. 
Acredita-se que desprendimento durante períodos mais longos é mais relevante em 
condições in vivo porque as ligas permanecem na boca durante períodos extensos. 
Visto  que  o  desprendimento  de  elementos  se  relaciona  com  a  biocompatibilidade 
dessas  ligas,  o  desprendimento  de  elementos  durante  um  período  mais  longo  é 
provavelmente um fator importante que contribui com a biocompatibilidade em longo 
prazo dessas ligas. Os objetivos específicos deste estudo eram de: medir a massa 
de cada elemento desprendido das principais classes de ligas fundidas dentais como 
função do tempo, e;avaliar a perda de massa comparando elementos dentro de uma 
determinada  liga  e  entre  diferentes  ligas.  A  instabilidade  do elemento  dependeu 
tanto do elemento quanto do ambiente metalúrgico em torno dele. Assim, elementos 
como Zn, Cu, e Ni eram relativamente instáveis quando comparados com Pd, ou In. 
O  desprendimento  de  elementos  de  ligas  é  uma  conseqüência  deste  conceito  de 
labilidades  variáveis  e  não  costuma  ser  proporcional  à  abundância  dos  elementos 
nas ligas. Assim, a liga Au-Pt com 83.4at.% Au não soltou 83% de seus elementos 
na  forma  de  Au.  Aliás,  o  Zn,  que  compunha  apenas  4,4at.%  da  massa  foi 
responsável pela maioria da massa desprendida. Em segundo lugar, a presença de 
Pd em uma liga com Cu pareceu reduzir a dissolução do Cu da liga. 
Wataha e Lockwood (1998) notaram que a natureza ácida da placa bacteriana 
ou  de  outras  soluções  ácidas  pode  assim  desempenhar  um  papel  significativo  ao 
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afetar  o  desprendimento  de  elementos  desta  liga  ao  alterar  camadas  de  proteção 
contra  corrosão  ou  por  meio  de  outros  mecanismos.  O  desprendimento  de 
elementos de ligas fundidas dentais é uma realidade e é pouco provável que iremos 
descobrir  ligas  que  não  desprendam  nenhum  elemento  em  nossos  corpos. 
Pesquisas adicionais precisam estabelecer os níveis de desprendimento que são de 
baixo risco ao corpo e os meios de  limitar o desprendimento  de elementos dentro 
desses  níveis  de  baixo  risco.  O  estudo  estabeleceu  que o  desprendimento  de 
elementos  de  uma  série  de  ligas  fundidas  dentais  continua  in  vitro  num  meio  de 
cultura  celular  até  um  período  de  10  meses.  As  quantidades  de  elementos 
desprendidos foram significativamente influenciadas pelo tipo de liga e de elementos 
envolvidos,  confirmando  resultados  anteriores  de  testes  de  períodos  mais  curtos. 
Finalmente, o padrão  de desprendimento por longos  períodos de tempo  foi em 
grande  parte  linear  (constante  com  o tempo),  porém houveram  elevadas  taxas de 
desprendimento à curto prazo (<100 dias) para alguns elementos de algumas ligas 
(WATAHA, J.; LOCKWOOD, P., 1998). 
Wataha  et  al  (1998)  investigaram  a  exposição  de  ligas  com  base  em  Ni  a 
períodos  transitórios  e  biologicamente  relevantes  de  níveis  reduzidos  de  pH  e 
determinaram  que  esta  exposição  pode  aumentar  significativamente  o 
desprendimento de Ni provenientes da liga testada. As ligas altamente nobres e as 
nobres  se  mostraram  resistentes  a  este  efeito  e  provavelmente  desprendem  uma 
quantidade menor de elementos local e sistemicamente para dentro do corpo ao se 
compará-las com ligas com base em Ni. Este desgaste menor para o corpo poderá 
se tornar importante dentro de qualquer efeito biológico que as ligas venham a ter. 
Em seu estudo, Schmaltz (1998) concluiu que, por enquanto, não é possível 
classificar  materiais  para  obturações  dentais  de  acordo  com  a  sua 
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biocompatibilidade, e fica claro que a biocompatibilidade tem que ser considerada de 
igual  forma  tanto  para  os  amálgamas  quanto  para  os  materiais  alternativos 
recomendados  para  obturações.  Os  testes  para  corrosão  de  ligas  dentais  usados 
para restaurações inlay/onlay têm mostrado (LUCAS; LEMONS, 1992) que todas as 
ligas,  inclusive  as  ligas  nobres  de  ouro,  também  entram  em  degradação  e 
desprendem metais. Até as cerâmicas podem liberar substâncias (ANUSAVICE, 
1992) e estas são cimentadas à cavidade com cimentos de resina composta. 
Uma  das  principais  características  de  toxicidade  sistêmica,  de  acordo  com 
Schmaltz (1998), é que o evento tóxico pode ocorrer distante do local de aplicação 
do  material.  Isto  significa  que  a  substância  desprendida  do  material  fica  sujeita  a 
captura, transporte, distribuição e transformação metabólica antes de chegar ao local 
da  reação.  Métodos  de  cultura  de  células  estão  freqüentemente  sendo  utilizados 
para testar  os efeitos biológicos  (citotoxicidade) de materiais  odontológicos com 
ênfase  especial em  irritação  local (SCHMALZ,  G., 1994). Substâncias químicas 
podem  exercer  efeitos  diretos  sobre  o  DNA  (genotoxicidade)  que  poderá,  sob 
circunstâncias especiais, ser transferido para as próximas gerações dos organismos 
(mutagenicidade).  Estes  efeitos  podem  ocorrer  em  concentrações  sub-tóxicas. 
Baseado  em  pesquisas  de  toxicologia  ambiental,  sabe-se  que  certas  substâncias 
químicas podem vir a exercer uma reação biológica comparável ao estrogênio ao se 
unir  ao  receptor  do  estrogênio  em  concentrações  sub-tóxicas  (KRISHNAN  et  al, 
1993). Não é possível fazer nenhuma classificação de materiais de obturação com 
relação  a  sua  biocompatibilidade.  O  material  adequado  restaurador  tem que  ser 
selecionado em base individual (SCHMALTZ, 1998). 
Wataha et al (1999) realizaram um estudo sobre a citotoxicidade somente de 
soldas dentais com base em Au e sobre uma liga de substrato. Foi visto que soldas 
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dentais  são  utilizadas  para  fabricar  próteses  dentais  fundidas  dentro  de  uma 
variedade  de  situações  intra-orais,  onde  não  é  possível  se  fazer  uma  única 
restauração  fundida.    Muitas  soldas  dentais  têm  base  em  ouro  devido  às 
propriedades que ligas com base em ouro possuem de livre fluxo, baixa oxidação, e 
compatibilidade  com  substratos  (CRAIG, 1997).  Estas  soldas  são  soldas  “duras” 
(com  liquidi  >  425°C)  com  composições  relacionadas,  porém  distintas  de  seus 
substratos de ligas fundidas dentais.  As exigências de solidificação dessas soldas 
podem ser  altas (>1100°C), se  a  solda for  usada para  unir  fundições antes  da 
aplicação de uma cerâmica (chamada de “pré-soldagem”); moderada (800-1100°C), 
se nenhuma cobertura de cerâmica se fizer necessária na restauração final; ou baixa 
(<800°C),  se  a  solda  for  utilizada  para  unir  fundições  após  aplicação  da  cerâmica 
(chamada de “pós-soldagem”).  Devido a estas e outras exigências técnicas, soldas 
dentais têm uma vasta gama de composições. 
Apesar do uso comum e do serviço em longo prazo intra-oral, as propriedades 
biológicas das soldas na forma bruta (não aplicadas ao metal do substrato) ou em 
forma de solda (aplicadas ao metal do substrato) são praticamente desconhecidas. 
Entretanto, devido aos seguintes motivos, as soldas estão correndo um risco maior 
de  corrosão  e,  assim,  risco  maior  de  terem  propriedades  biológicas  adversas 
(WATAHA et al, 1999). Quando as soldas são adicionadas aos seus substratos, uma 
união de metais não-similares é criada, e esta união possui o potencial de aumentar 
a corrosão e desprender elementos (ANUSAVICE, 1996). Existem relatos de que há 
um aumento no desprendimento de elementos em tais composições heterogêneas o 
que leva a soluções biológicas (WATAHA; CRAIG; HANKS, 1991). Além do mais, as 
soldas contêm elementos especiais como Sn, Cd, In, Zn, ou Ga, que melhoram suas 
propriedades  de  fluxo  e  alcances  de  fundição  (CRAIG,  1997).  Alguns  desses 
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elementos como Cd, Zn, e Ga têm alto risco de se desprenderem de ligas dentais a 
base de ouro (WATAHA; CRAIG; HANKS, 1991). 
Em seu resumo sobre a biocompatibilidade de ligas dentais fundidas, Wataha 
(2000) compilou um guia baseado em evidências para clínicos. São apresentados os 
conceitos  e  assuntos atuais  relevantes  aos  efeitos  biológicos  das  ligas dentais 
fundidas. Ele  cita  Craig  (1997)  quanto ao  fato da  corrosão das  ligas  ocorrerem 
quando  os  elementos  na  liga  ficam  ionizados.  Assim,  os  elementos  que estão 
inicialmente  sem  carga  dentro  da  liga  perdem  elétrons  e  se  tornam  íons 
positivamente carregados à medida que se engajam em solução. A corrosão é uma 
propriedade  química  que  tem  conseqüências  para  as  outras  propriedades  da  liga, 
tais  como  as  de  estética,  força,  e  biocompatibilidade.  Do  ponto  de  vista  da 
biocompatibilidade, a corrosão de uma liga indica que alguns dos elementos estão 
disponibilizados para afetarem os tecidos em volta. 
Wataha  (2000)  observou  que  a  corrosão  pode  ser  medida  de  diversas 
maneiras, isto é, visualmente, ao observar a superfície da liga, ou através de muitas 
formas de testes eletroquímicos que medem o desprendimento indireto por meio do 
fluxo dos elétrons desprendidos (FONTANA, 1986), ou por meio de testes que 
medem o desprendimento de elementos diretamente por métodos espectroscópicos 
(BRUNE,  1986).  Os  fenômenos  da  corrosão  são  extremamente  complexos,  e 
dependem de uma série de fatores físicos e químicos. Por exemplo, a combinação 
de duas ligas diferentes numa união soldada pode auxiliar a corrosão, como também 
a presença de buracos ou fissuras em uma única liga (RECLARU, 1994; SHIGETO 
et al, 1991; WATAHA et al, 1999). Talvez a medida mais relevante de corrosão do 
ponto  de  vista  da  biocompatibilidade  seja  a  identificação  e  quantificação  dos 
elementos  que  são  desprendidos.  A  corrosão  de  uma  liga  é  de  importância 
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fundamental para sua biocompatibilidade porque o desprendimento de elementos da 
liga é  quase sempre necessário para  os efeitos  biológicos adversos  tais como 
toxicidade,  alergia  ou  mutagenicidade.  A  resposta  biológica  aos  elementos 
desprendidos  depende de  qual elemento foi liberado,  qual  quantidade foi liberada, 
quanto  tempo  de  duração  que  foi  exposto  aos  tecidos,  entre  outros  fatores 
(WATAHA;  MALCOLM;  HANKS,  1995).  Assim,  a  corrosão  é  uma  condição 
necessária, porém não suficiente para provocar efeitos biológicos adversos nas ligas 
odontológicas. 
Ligas de fases múltiplas irão freqüentemente aumentar o desprendimento de 
elementos  das  ligas.  Certos  elementos  possuem  uma  tendência  inerente  mais 
elevada de serem desprendidos das ligas dentais, a despeito da composição da liga. 
Esta tendência do elemento de se desprender é, às vezes, chamado de labilidade. 
Cobre, níquel e gálio são elementos lábeis. Cádmio e zinco também têm labilidade 
relativamente  alta  e  tendem  a  ser  desprendido  facilmente  (WATAHA;  CRAIG; 
HANKS, 1991). Prata tem uma labilidade moderada e demonstra menos tendência 
de ser desprendida das ligas dentais. Ouro, paládio e platina têm baixa labilidade e 
dificilmente serão desprendidos em níveis altos. Entretanto, labilidades elementares 
não  são  absolutas.  A  labilidade  de  um  elemento  pode  ser  alterada  pelos  outros 
elementos da liga. Certas condições ambientais em volta da liga irão também afetar 
o  desprendimento  dos  elementos.  Uma  redução  em  pH  (condições  de  acidez)  irá 
elevar a liberação das ligas dentais. Este efeito é particularmente pronunciado nas 
ligas a  base  de níquel.  Devido ao  fato de  placas bacterianas  freqüentemente 
aderirem  as  ligas  dentais  e  produzirem  um  pH  reduzido,  os  efeitos  da  acidez  nas 
ligas dentais são relevantes no que diz respeito às questões de biocompatibilidade 
(WATAHA; 2000). 
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Os metais liberados  podem não ficar no corpo.  Os elementos  desprendidos 
de uma liga fundida localizada na cavidade oral não se encontram dentro do corpo. 
Por outro lado, os elementos que são desprendidos dos implantes dentais para os 
tecidos do corpo em volta do implante estão, por definição, dentro do corpo. Assim 
sendo,  o  desprendimento  de  elementos  provenientes  de  implantes  é  considerado 
mais  crítico  biologicamente  falando  do  que  o  desprendimento  de  elementos 
provenientes de ligas dentais utilizadas para  restaurações protéticas. Os efeitos 
biológicos  dos metais dependem  do  percurso de acesso para  dentro  do  corpo 
(WATAHA; 2000). Um bom exemplo de percurso é a toxicidade sistêmica dos íons 
de paládio. Se ministradas oralmente a ratos, os íons de paládio terão LD
50 
de 1000 
mg/kg. Se ministrados ao peritônio dos ratos, a LD
50
 decai para 87 mg/kg. A dose 
tóxica  para  administração  intravenosa  fica  numa  ordem  de  magnitude  ainda  mais 
baixa  (aproximadamente  2  mg/kg  em  ratos)  (WIESTER,  1975).  Entretanto,  a 
toxicidade sistêmica proveniente de ligas dentais fundidas não foi demonstrada. Há 
provas de que metais desprendidos podem e de fato conseguem entrar no corpo e 
que esses  metais podem ficar largamente distribuídos. Entretanto, nenhum estudo 
demonstrou que a presença desses metais causa toxicidade de forma sistêmica. 
Wataha (2000) observou que embora micro-ambientes existam localmente em 
volta  das  ligas  fundidas,  a  concentração  necessária para que  haja  um  efeito  local 
adverso pode ser  muito mais baixa do que as concentrações necessárias para 
causar efeitos sistêmicos por meio do percurso oral. Íons metálicos, porém, podem 
causar  toxicidade  local,  e  sua  toxicidade  foi  reportada  ser  uma  concentração  que 
deprima a atividade celular em 50%, ou a concentração tóxica de 50% (valor TC50). 
Valores de TC50 (após 24 horas de exposição) para os íons metálicos vão desde 6 
até 3000 µmol/L, dependendo do tipo de célula e  do parâmetro de  toxicidade que 
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está sendo medido (WATAHA; HANKS; CRAIG, 1991; SCHMALZ, 1998; SCHMALZ 
et al, 1997). É certo, também, que o tempo de exposição aumenta a toxicidade.  Se 
o  tempo  de  exposição  do  íon  metálico  às  células  é  aumentado,  o  valor  de  TC50 
decresce.  Assim,  as  ligas  que  desprendem  elementos  por  um  longo  período  de 
tempo irão mais provavelmente causar efeitos tóxicos (WATAHA; 2000). 
Wataha  (2000)  verificou  que  um  elemento  pode  ser  liberado  de  uma  liga  e 
causar alergia. Os íons metálicos, entretanto, isolados, não podem ser alergênicos. 
As alergias e as reações tóxicas são por via de regra difíceis de serem identificadas. 
É freqüentemente difícil determinar se uma resposta inflamatória a um íon metálico é 
mediada  por um  mecanismo alérgico ou  por um mecanismo tóxico  ou por alguma 
combinação dos dois. Os testes  de adesivos para detectar hipersensibilidade a 
metais são controversos. Estudos indicam que cerca de 15% da população geral é 
sensível  a  níquel,  8%  é  sensível  a  cobalto  e  8%  a  cromo.  Há  também  alergias 
documentadas  para  mercúrio,  cobre,  ouro,  platina,  paládio,  latão  e  zinco 
(NAMIKOSHI et al, 1990) Entretanto, as freqüências dessas alergias não foram bem 
definidas. 
Wataha  (2000) explica  que a  propriedade mais  relevante das ligas fundidas 
em relação a sua segurança biológica é sua corrosão. Toxicidade sistêmica e local, 
alergias e carcinogenicidade, todos resultam de elementos na liga que são liberados 
dentro  da  boca  devido  à  corrosão.  Existem  muitos  poucos  dados  que  sustentem 
preocupações com ligas fundidas de causarem toxicidade sistêmica. A ocorrência de 
efeitos tóxicos locais (adjacentes à liga) não está bem documentada, mas é um risco 
maior,  principalmente porque  os tecidos locais ficam expostos  a concentrações 
muito mais elevadas de íons metálicos liberados. Vários elementos como níquel e 
cobalto  têm  um  potencial  relativamente  alto  de  causar  alergia,  mas  o  verdadeiro 
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risco de utilizar ligas contendo esses elementos ainda não foi definido. A prudência 
indica  que  ligas  contendo  esses  elementos  sejam  evitadas  se  possível.  Diversos 
elementos  nas  ligas fundidas  são mutagenes conhecidos,  e alguns como  berílio e 
cádmio são carcinogenes conhecidos em diferentes formas químicas. Mesmo assim, 
ainda  não se  demonstrou os  efeitos  carcinogênicos das ligas  dentais  fundidas. 
Clínicos  prudentes  devem  evitar  o  uso  de  ligas  contendo  essas  substâncias 
carcinogênicas conhecidas. Mutagenecidade e carcinogenecidade não são a mesma 
coisa, pois mutagenecidade descreve uma alteração na seqüência do par básico do 
DNA  (uma  mutação)  enquanto  que  carcinogenecidade  significa  que  alterações  no 
DNA  causaram  o  crescimento  e  a  divisão  inapropriada  de  uma  célula.  A 
carcinogenecidade  é  o  resultado  de  várias  mutações.  É  importante  entender  que 
nem todos eventos mutagênicos conduzem a carcinogênese. As ligas precisam 
desprender  elementos  para  que  ocorra  ou  a  carcinogenecidade  ou  a 
mutagenecidade. Portanto, a habilidade de uma liga de causar mutagênese ou 
carcinogênese é diretamente relacionada a sua corrosão. A atividade carcinogênica 
de  elementos  em  ligas  dentais  é  freqüentemente  desconhecida  ou  mal  entendida. 
Wataha  (2000)  recomenda  que  os  clínicos  devem  estar  atentos  às  propriedades 
corrosivas de qualquer liga que usarem. Na ausência de dados detalhados quanto à 
corrosão de uma liga, o uso de ligas altamente nobres e nobres de microestrutura de 
fase única  irá minimizar o risco biológico porque a liberação de elementos  dessas 
ligas é mais baixa (menor corrosão). Este objetivo pode ser realizado através do uso 
de ligas nobres com microestruturas de fase única. Entretanto, há exceções a esta 
generalização, e a escolha da liga deve ser feita caso a caso usando-se corrosão e 
dados biológicos dos fabricantes odontológicos (WATAHA, 2000). 
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Grimaudo (2001) apresenta uma avaliação comparativa da biocompatibilidade 
das  ligas  de  Ni-Cr,  Ni-Cr-Be  e  Co-Cr.  Essas  ligas  de  metais  básicos  foram 
desenvolvidas  a  ponto  de  serem  superiores  às  ligas  de  ouro  em  vários  aspectos, 
inclusive de dureza, módulo de elasticidade, e resistência morfológica. 
Atualmente,  explica  Grimaudo  (2001)  nem  dados  substanciais  nem 
experiências clínicas contra-indicam sem equívocos o uso contínuo de nenhum dos 
materiais,  que  incluem  amálgama  dental,  selantes,  resina  composta,  e  ligas  que 
contenham  níquel,  cromo,  cobalto  e  berílio.  Não  existem  trabalhos  recentes  nesta 
área,  visto  que  muitos  dos  estudos  foram  publicados  a  três  ou  quatro  anos  atrás. 
Conforme  dito  em  Phillips’  Science  of  Dental  Materials,  “Nenhum  material 
odontológico  (inclusive  materiais  restauradores)  é  absolutamente  seguro”.  A 
segurança é relativa, e a seleção e uso de instrumentos e materiais dentais devem 
se basear no pressuposto de que os benefícios de tal uso mais do que compensam 
o  risco  biológico  conhecido.  Entretanto,  há  sempre  a  incerteza  quanto  à 
probabilidade de que o paciente venha experimentar efeitos adversos do tratamento 
odontológico”(ANUSAVICE, 1996). 
Os  usos tradicionais  das ligas  metálicas  básicas, afirma Grimaudo  (2001) 
ainda são aceitos hoje  em dia.  Existem riscos imprevisíveis quanto a qualquer 
material  sintético  utilizado  para  reabilitação  médica  e  dental,  porém  há  muitos 
benefícios nas ligas metálicas básicas, inclusive alto módulo de elasticidade, rigidez, 
alta  dureza,  excelente  resistência  à  corrosão,  relativamente  baixa  densidade, 
excelente condição de fundição, semelhança em potencial elétrico para ligas dentais 
para  próteses  parciais  removíveis  de  níquel-cromo  que  são  utilizadas 
freqüentemente  em  conjunção  com  coroas  e  PPFs,  e  menos  tensões  nas  coroas 
cerâmicas que são colocadas por cima de substratos de ligas de níquel. Embora as 
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reações alérgicas possam ser um pouco preocupantes o potencial de toxicidade de 
ligas  Co-Cr  parece ser  insignificante  (STENBERG,  1982;  GLENDENNING,  1971; 
DOOMS-GOOSSENS et al, 1980) Fabricantes, laboratórios, e dentistas, entretanto, 
devem  ser  incentivados  a  identificar  as  ligas  usadas  na  fabricação  de  aparelhos 
protéticos no que diz respeito a elementos que podem afetar a saúde do paciente 
[Ni,  Cr,  Co,  e  etc.]  e  devem  informar  os  seus  empregados  que  trabalham  como 
técnicos da necessidade de se evitar exposição por inalação à poeira de ligas. Além 
do  mais,  dentistas  devem  ser  incentivados  a  documentar  nos  históricos  dos  seus 
pacientes o conteúdo (ou nome da marca específica) de ligas usadas em materiais 
restauradores  e,  em  casos  de  reações  adversas  a  metais  e  outros  bio-materiais, 
devem  reportar  tais  incidentes  a  ADA.  Os  históricos  de  saúde  devem  incluir 
documentação  de  sensibilidade  de  pacientes  a  metais,  porém  os  testes  com 
adesivos para sensibilidade a metais não devem ser feitos por dentistas e sim por 
profissionais  treinados  na  administração  e  interpretação  destes.  O  ideal  seria 
constituir um registro nacional de reações adversas semelhante ao modelo europeu 
para  facilitar  o  entendimento  e  manuseio  desse  aspecto  crítico  da  prática  clínica 
dental (GRIMAUDO, 2001). 
O estudo de Wataha; Nelson e Lockwood (2001) demonstra a importância de 
se definir exatamente a composição de soluções biológicas utilizadas para averiguar, 
in  vitro, corrosão  e biocompatibilidade de  ligas fundidas dentais. Outras moléculas 
além  das  de  proteínas  pareceram  ser  críticas  à  corrosão  destas  ligas  in  vitro.  Os 
objetivos específicos eram: categorizar o desprendimento de elementos de ligas em 
solução salina,  em solução salina com proteína, e em meio de cultura celular; 
relacionar o desprendimento de elementos à composição das ligas e à presença de 
proteína;  e,  relacionar  o  desprendimento  de  elementos  à  medição  anterior  de 
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citotoxidade  da  liga. Os resultados  do estudo  são  importantes  porque  eles  podem 
fornecer  os  meios  de  estruturar  testes  in  vitro  para  melhor  refletir  o  uso  in  vivo 
dessas ligas e podem fornecer esclarecimentos quanto ao papel de proteínas e de 
outras moléculas na corrosão dessas ligas. 
O estudo de Wataha; Nelson e Lockwood (2001) confirma a importância da 
composição  de  soluções  biológicas  na  corrosão  de  vários  tipos  de  ligas  fundidas 
dentais.  De  forma  geral,  mais  desprendimento  de  elementos  ocorreu  com  a 
combinação  de  solução  salina  e  proteína,  provenientes  de  uma  série  de  ligas 
fundidas dentais, do que com solução salina somente, exceto no caso da liga de Ni-
Cr.  Entretanto,  para  o  meio  de  cultura  celular,  que  continha  uma  quantidade 
equivalente  de  proteína  total,  foi  observado um  desprendimento mais  baixo  de 
elementos provenientes de todos os tipos de ligas. Este paradoxo demonstra o papel 
de  outras  espécies  de  moléculas  na  corrosão  de  ligas  dentais.  Ao  todo,  o  estudo 
revela a importância de se avaliar a resposta de cada tipo de liga para acomodá-la 
de acordo com cada tipo de resposta (WATAHA; NELSON; LOCKWOOD, 2001). 
Para STRIETZEL (2005) fica claro que ligas de Co-Cr para metalo-cerâmica 
representam  uma  alternativa  para  as  ligas  nobres. No  que  se refere  à  corrosão e 
biocompatibilidade,  ambos os  grupos  são  equivalentes. Porém,  num relatório  de 
1985 do JADA sobre ligas de metal para aplicações em coroas e PPFs, retratou-se 
os riscos e precauções de manuseio para os técnicos de laboratórios das ligas de 
Ni-Cr-Be, o potencial de risco aos pacientes do níquel como substância alergênica, o 
potencial carcinogênico do níquel e as propriedades mecânicas das ligas de Ni-Cr e 
Co-Cr. 
STRIETZEL  (2005) demonstrou que  ligas  de  Co-Cr liberam íons  de  alguma 
forma em maior quantidade do que as ligas de ouro, mas continua na mesma ordem 
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de magnitude.  Já é conhecido na literatura que os processamentos como fundição 
(DARWISH  et  al,  1996),  acabamento  (HÖSCH;  STRIETZEL,  1994;  KANG-LEE, 
1996) ou aplicação de cerâmica (BOROWSKI; STRIETZEL, 1998; KAPPERT et al, 
1994; PFEIFFER, 1993) podem influenciar nas características de corrosão das ligas 
odontológicas. No caso das ligas de Co-Cr, essa influência é relativamente pequena. 
Isto significa que tais ligas são muito resistentes. 
 
2.4  ADESÃO METAL/PORCELANA 
Sced e McLean (1972) realizaram um estudo sobre a resistência de adesão 
entre  porcelana  dental  e  ligas  metálicas  básicas  contendo  cromo  e  viram  que  a 
resistência é adversamente influenciada pela formação de óxido  de cromo. Isto 
reduz o coeficiente de expansão da porcelana, e aumenta o grau de tensão residual 
na união. Se a oxidação da liga básica for suprimida em atmosfera controlada, ainda 
assim é provável haver uma redução química de alguns constituintes da porcelana 
pelo  cromo,  com  o  óxido  de  cromo  como  um  dos  produtos.  Concluíram  que,  em 
PPF, o design tem um papel fundamental em prevenir fraturas e que grande parte da 
resistência  à  adesão  foi  devido  à  tensão  compressiva  vindas  de  pequenas 
diferenças térmicas entre a porcelana e o metal. 
Houve  um  consenso  do  Council  on  Dental  Materials,  Instruments  and 
Equipment (1981),  reconhecendo  a ausência  de um  teste de  laboratório  padrão 
quanto à compatibilidade metalo-cerâmica  que possa predizer o comportamento 
clínico com precisão, e recomendaram que fosse usada uma combinação de testes 
laboratoriais  para  se indicar  a  compatibilidade de  ligas metálicas/porcelana. Os 
testes identificados como sendo significativos quanto a isto são: expansão térmica 
da  liga  e  da  porcelana;  choque  térmico;  caracterização  da  união  usando-se 
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carregamento ou flexão em três pontos; e múltiplas aplicações de fogo na porcelana 
em PPFs de longa extensão. 
O teste de expansão térmica é feito de tal forma a caracterizar o coeficiente 
de expansão linear-térmica de materiais usados nas restaurações metalo-cerâmicas. 
O  teste  deve  ser  feito  separadamente,  tanto  na  porcelana  e/ou  na  liga  que  está 
sendo  submetida;  o  teste  de  choque  térmico  determina  a  maior  mudança  em 
temperatura que um sistema porcelana/liga pode agüentar sob um conjunto de 
condições  controladas.  Este  teste  irá  melhorar  a  tensão  residual  presente  no 
composto  através  do  ciclo  térmico.  Existem  dois  testes  recomendados,  tanto  um 
quanto o outro pode ser usado; o teste de caracterização de união usando-se 
carregamento ou flexão em três pontos é um teste qualitativo que caracteriza a união 
da  porcelana  e  liga  baseado  nos  resultados  obtidos  da  destruição  controlada  das 
amostras  do  composto.  Análises  subjetivas  devem  ser  feitas  das  respectivas 
superfícies  fraturadas;  o  teste  de.  Múltiplas  aplicações  de  fogo  na  porcelana  em 
PPFs de longa extensão avalia a estabilidade da porcelana de um dado sistema de 
porcelana/liga  ao  submeter  PPFs  de  longa  extensão  com  plena  cobertura  de 
porcelana a ciclos múltiplos de aplicação de fogo à porcelana. O teste foi feito para 
determinar  se  e  quando  a  porcelana  que  foi  submetida  a  aplicações  de  fogo 
extensas  vai  rachar  em  uma  estrutura  feita  de  liga  (COUNCIL  ON  DENTAL 
MATERIALS, INSTRUMENTS AND EQUIPMENT; 1981). 
Embora  não  existam  relatos  sobre  as  propriedades  biológicas  de 
combinações  de  solda-substratos  dentais,  vários  estudos  têm  relatado  corrosão  e 
toxicidade de combinações de outras ligas dentais. Estes estudos relatam diferentes 
efeitos da combinação de ligas quanto à corrosão e toxicidade e demonstram que 
combinações de metais têm propriedades biológicas e de corrosão únicas e que são 
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imprevisíveis baseadas nos componentes da combinação. O objetivo deste estudo 
foi  de  analisar  as  propriedades  biológicas  de  uma  vasta  gama  de  soldas  dentais 
usadas  comercialmente.  Para  analisar  o  efeito  das  interações  entre  a  solda  e  o 
substrato em relação a citotoxicidade, medimos a citotoxicidade das soldas utilizadas 
em uma liga dental fundida comum. A citotoxicidade de soldas em combinação com 
seus  substratos não pode  ser  prevista baseada na  citotoxicidade da  solda  na  sua 
forma  bruta.  Se  certa,  esta  hipótese  sustentaria  a  necessidade  de  se  filtrar  a 
citotoxicidade de soldas em combinação com uma liga de substrato versus testar a 
solda em sua forma bruta. 
A conclusão principal deste  trabalho é que a citotoxicidade de  soldas tem que ser 
analisada em combinação com um substrato, porque a citotoxicidade da forma bruta 
é  bastante  diferente  muitas  vezes  da  combinação  solda-substrato.  A  forma 
combinada  pode  ser  pior,  igual,  ou  melhor,  em  termos  de  citotoxicidade  do  que a 
forma  bruta. Neste  trabalho  se usou  uma  única liga  como  substrato  para se  obter 
comparações  entre  as  soldas,  mas,  baseado  nos  resultados  dos  experimentos 
atuais, o tipo de substrato provavelmente é muito importante no desprendimento de 
elementos  e  na  citotoxicidade.  Assim,  as  combinações  clinicamente  relevantes  de 
soldas e substratos devem ser usadas quando se estuda a citotoxicidade de soldas 
odontológicas.  Devido  ao  fato  da  área  de  superfície  maior  de  solda  causar  mais 
citotoxicidade do que a solda em sua forma bruta, o substrato, ou a combinação de 
área de superfície mais baixa, deve provocar interações entre a solda e o substrato 
para aumentar o  desprendimento de  elementos  e a  citotoxicidade. Tais  interações 
podem ter incluído ligações entre a solda e o substrato, mudanças em composição 
devido à perda de elementos durante o processo de soldagem, ou um aumento da 
corrosão  de  fissuras.  O  estudo  atual  não  pode  delinear  as  contribuições  desses 
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mecanismos.  Visto  de uma  perspectiva clínica,  o  estudo  atual mostrou  o  risco 
relativamente baixo da maioria das soldas dentais usadas hoje em dia. (COUNCIL 
ON DENTAL MATERIALS, INSTRUMENTS AND EQUIPMENT (1981). 
Em  sua  pesquisa,  Strandman  e  Landt  (1982) citaram estudos  fundamentais 
sobre  o  papel  do  cromo  na  resistência  a  oxidação  de  ligas  de  Co-Cr  que  foram 
publicados por Preece e Lucas (1952) e por Phainikar; Evans e Balwin Junior (1956). 
Ambos estudos indicam que a resistência à oxidação é reduzida a medida em que 
se  aumenta  a  quantidade  de  Cr  na  liga  Co-Cr,  atingindo  o  seu  menor  ponto  de 
resistência  quando  houver  10%  de  concentração  de  Cr.  Ao  aumentar-se  a 
concentração  de  Cr  acima  deste  nível  conduz-se  a  um  aumento  acelerado  de 
resistência  a  oxidação,  atingindo  o  máximo  em  aproximadamente  25%  de  Cr. 
Quando a concentração de Cr excedeu este  nível, a  resistência à oxidação foi 
ligeiramente reduzida. 
Strandman  e  Landt  (1982) também citaram  o estudo de Phainikar; Evans  e 
Baldwin  Junior (1956)  que descobriram que  a  composição  da  camada  de óxido 
dessas ligas dependia da concentração de Cr na liga e que a camada de óxido se 
tornava  Cr
2
O
3
  quando  a  concentração  da  liga  se  encontrava  acima  de  25%.  Em 
menores  concentrações  de  Cr,  a  composição  do  óxido  se  torna  significantemente 
mais  complexa  devido  a  existência  do  Cr
2
O
3, 
CoCr
2
O
4
  e  CoO  cristalinos,  que 
complicam a estrutura da camada de óxido. Entretanto, Preece e Lucas (1952); Hed 
(1971)  e  outros  têm  mostrado  que  a  camada  de  óxido  é  complexa  em  qualquer 
concentração  de  Cr e  consiste  também  de Cr
2
O
3, 
CoCr
2
O
4
 e CoO.  Além do  mais, 
esses estudos mostraram que a presença de outros metais na liga pode3 alterar a 
composição  da camada  de óxido  extensivamente. Esses componentes  contribuem 
com  óxidos  deles  próprios  para  a  camada  de  óxido.  Preece  e  Lucas  (1952); 
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Phainikar;  Evans e Baldwin (1956) e Beltram (1970) indicaram  que a presença de 
spinelles  afeta  negativamente  a  resistência  à  oxidação,  mas  não  a  ponto  de  se 
tornar significante. 
Strandman  e  Landt  (1982)  se  aprofundaram  em  seu  estudo  quanto  a 
resistência à oxidação da liga dental Co-Cr. Procurando estabelecer o aumento de 
peso  da  liga  em  função  do  aquecimento, da  camada  de  óxido  e  de  sua  estrutura 
durante o curso do tratamento, e a possível permeação do óxido dentro da matriz 
metálica. A liga de Co-Cr examinada nesse estudo possui boa resistência à oxidação 
e  pode  ser  manipulada  em  temperatura  ambiente  até  1000°C  sem  diminuição  de 
suas propriedades desejáveis, pois a quantidade de óxido formada na superfície da 
liga é pequena, a camada de óxido é tão fina que pode ser facilmente removida, e o 
óxido  penetra  na  liga  numa  linha  contínua  sem  a  formação  da  oxidação 
intercristalina. 
Em sua revisão de literatura, Kelly e Rose (1983) citaram o trabalho de Stein 
e  Kurwata  (1977)  que  consideram  a  união  da  porcelana  ao  metal  ser  o  resultado 
tanto de interações químicas quanto mecânicas. Citaram também a combinação de 
quatro  testes  que  haviam  sido  recentemente  sugeridos  para  determinar  a 
compatibilidade porcelana-metal pelo Council on Dental Materials, Instruments and 
Equipment  (1981)  da  ADA.  São  testes  múltiplos  que  compreendem  expansão 
térmica,  choque  térmico,  carregamento  ou  flexão  em  três  pontos,  e  múltiplas 
aplicações de fogo em PPFs de longa extensão. Esses testes são agora necessários 
e  fazem  parte  do  Programa  de  Aceitação  do  Conselho  para  Ligas  Dentais 
Restauradoras  Fundidas  e  Peças  Protéticas  (Council’s  Acceptance  Program  for 
Alloys for Cast Dental Restorative and Prosthetic Devices). 
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O objetivo deste estudo de cinco anos de Moffa et al (1984) foi de avaliar a 
atuação  clínica  de  duas  ligas metálicas básicas  (Ni-Cr e  Ni-Cr-Be), comparadas a 
uma  liga  nobre  (Au-Pt-Pd).  Não  foram  encontradas  diferenças  significantes  na 
atuação clínica  da liga de Ni-Cr-Be e da liga controle.  Entretanto, houve diferença 
significativa entre a atuação dessas duas ligas quando comparadas à liga de Ni-Cr 
com relação à permanência da cobertura de porcelana e em relação à incidência de 
manchas e corrosão. A atuação clínica das ligas básicas e a de ouro foram bastante 
semelhantes. 
  THE  COUNCIL  ON  DENTAL  MATERIALS,  INSTRUMENTS,  AND 
EQUIPMENT (1985) publicou os valores de resistência à adesão de ligas Ni-CR e 
Co-Cr  a  porcelana,  que  geralmente  não  tem  sido  demonstrado  ser  superiores  ou 
inferiores aqueles das ligas nobres. O Conselho afirma ser importante que o técnico 
de  laboratório  siga  precisamente  as  instruções  do  fabricante  para  produzir 
características  ótimas  da  camada  de  óxidos,  mesmo  admitindo  que  algumas 
instruções são imprecisas. 
O  estudo  de  Machert  Junior  et  al  (1988)  desenvolveu  um  método  onde 
amostras de ligas com propriedades físicas diferentes podem ser deformadas a uma 
deformação  constante  a  ponto  de  produzir  uma  superfície  fraturada  adequada  à 
medição  da  fração  de  área  de  porcelana  retida  através  de  uma  técnica 
espectrométrica  de  raios  x,  anteriormente  descrita.  Embora  tenha  sido encontrada 
uma  forte  correlação  entre  aderência  de  óxidos  e  união  metalo-cerâmica,  certos 
cuidados precisam ser tomados no uso do teste de aderência de óxidos para prever 
a  união  entre  o  metal  e  a  porcelana.  Os  atuais  esforços  de  pesquisa  deste 
laboratório  estão  sendo  dirigidos  no  sentido  de  entender  porque  certas  ligas  para 
PPFs  metalo-cerâmicas  odontológicas  formam  óxidos  aderentes,  enquanto  que 
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outras  formam  óxidos  não-aderentes.  Não  se  sabe  se  estas  características 
morfológicas  são  responsáveis  pela  aderência  do  óxido  ao  metal,  ou  se  ocorrem 
coincidentemente  com  outros  processos  que  são  responsáveis  de  fato  pela  união 
óxido-metal. 
Em sua revisão de literatura sobre a compatibilidade do metal e da cerâmica, 
Bagby;  Marshall  e  Marshall  Junior  (1990)  reportaram  que  THE  COUNCIL  ON 
DENTAL MATERIALS, INSTRUMENTS AND EQUIPMENT, 1981 recomendou que a 
compatibilidade  seja  avaliada  através  de  uma  combinação  de  dados  de  expansão 
térmica com dois ou três outros testes: o teste de choque térmico, força de união, ou 
múltiplos  aquecimentos  por  fogo  sem  rachar.  Esses  indicadores  têm  demonstrado 
uma  certa medida  de  sucesso  prático,  porém,  é  limitado  o  consenso  sobre  o  seu 
uso. Pesquisadores ainda examinam os diversos testes laboratoriais utilizados para 
analisar a compatibilidade dos materiais. 
Hammad  e Stein  (1990) realizaram  um estudo para  obter informações  a 
respeito do efeito de vários e repetidos ciclos de tratamento térmico, tipo de liga, e 
marca de porcelana relativo a cor e força de união dos complexos metalo-cerâmicos, 
especificamente na interface entre o opaco da porcelana/metal e na junção corpo da 
porcelana/opaco. Ficou claro que o aumento da temperatura no tratamento térmico 
aumentou significativamente a força de união para todas as combinações testadas 
de ligas cerâmicas (p<0,001), e para todos os grupos testados, o aumento do 
número de ciclos térmicos diminuiu a força de união. Não obstante esta tendência, 
nenhuma diferença significativa em valores de força de união pode ser detectada em 
amostras tratadas cinco, sete, e nove ciclos. A análise estatística de valores de força 
de união na junção porcelana de corpo/opaco demonstrou não haver nenhuma 
mudança significativa no aumento de temperatura ou número de ciclos térmicos. 
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Na  segunda  parte  deste  estudo  de  Hammad  e  Stein  (1991)  houve  um 
aprofundamento da investigação quanto aos efeitos nos componentes de cor (Matiz-
Valor-Croma)  das  restaurações  metalo-cerâmicas.  Averiguaram  que  houve  um 
aumento  significativo  em  Matiz quando  as  temperaturas  dos  ciclos térmicos  foram 
aumentadas (p<0,001) e que houve uma diminuição significativa em Valor quando a 
temperatura  dos  ciclos  térmicos  foi  aumentada  (p<0,001).  Entretanto,  não  houve 
mudança  significativa  no  Croma  quando  a  temperatura  dos  ciclos  térmicos  foi 
aumentada  para  todas  as  combinações  testadas  de  liga-porcelana  como  também 
não  houve  mudança  significativa  no  Matiz,  Valor,  e  Croma  quando  o  número  de 
ciclos de tratamento térmico foi aumentado. Foi visto que o efeito de mudar o tipo de 
liga sobre o Matiz, Valor, ou  Croma variava com a marca  usada de porcelana em 
dada temperatura de ciclo térmico. 
O objetivo do estudo realizado por Kern e Thompson (1995) foi de avaliar a 
influência à médio prazo de estocagem de água em combinação com ciclos térmicos 
em  intervalos  regulares  sobre  a  durabilidade  a  médio  prazo  da  força  de  união  de 
novos sistemas adesivos em relação a liga Co-Cr. Os sistemas adesivos avaliados 
incluíam dois sistemas avançados de cobertura de sílica e dois adesivos de resinas. 
Após um tempo de armazenamento de 150 dias com grupos de ciclos térmicos, foi 
visto que SAND (compósito de Bisgma) e SIL (silanating the alloy) fracassaram em 
termos  adesivos  e  tinham  valores  baixos  de  força  de  união  que  são  clinicamente 
insuficientes quando comparados à resina para esmaltar uniões. Após este grupo de 
tempo,  ROC  (tribochemical  silica  coating  [Rocatec  System])  não  demonstrou 
nenhuma diminuição de força de união. Entretanto, o seu modo de fracasso foi em 
parte  adesivo, o  que  sugere que  a  força  de  união  poderia  ser  otimizada. O  grupo 
PNS (MDP Modified Composite [Panavia TPN-S]) que fracassou completamente em 
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termos  coesivos  dentro  da  resina  fotopolimerizável  exibiu  uma  diminuição 
significativa em força de união, i.e., força coesiva. Apenas os grupos SMD (thermal 
sílica  coating)  e  PEX  (Phosphate  monomer  [Paravia  Ex]  falharam  completamente 
dentro das resinas e tiveram força de união durável de mais de 50 Mpa e podem, 
assim, ser recomendados para uso em ligas de Co-Cr. Os autores recomendam a 
combinação  de  estocagem  de  água  e  ciclo  térmico  para  determinar  melhor  a 
durabilidade  da  resina  em  relação  a  união  de  ligas bem  como  a força  coesiva de 
compósitos de resinas. A determinação do modo de falha é crítico na avaliação do 
estudo de . Kern, M. e Thompson, V. (1995) que sugerem que a fim de eliminar os 
perigos  em  potencial  à  saúde  do  níquel  e  berílio,  as  ligas  de  Co-Cr  podem  ser 
usadas para substituir ligas de Ni-Cr-Be sem sacrificar as boas propriedades físicas 
da armação metálica, incluindo força flexural e módulo de elasticidade. 
Anusavice (1998)  admitiu em seu livro que a avaliação  da união  metalo-
cerâmica é complicada pela falta de um teste laboratorial aceitável com significado 
clínico  comprovado.  Esses  testes  deixam  claro  que  diferentes  ligas  de  metais 
básicos variam amplamente em suas habilidades de união à porcelana, e que certas 
combinações metal básico/cerâmica são incompatíveis. 
Em seu  estudo, Dekon; Vieira e Bonfante (1999) avaliaram a  resistência  de 
união  metalo-cerâmica  utilizando-se  uma  liga  de  Ni-Cr  submetida  a  diferentes 
tempos de oxidação  prévia com  um sistema  cerâmico.  A ausência da  oxidação 
prévia  possibilitou  os  melhores  resultados,  sendo  que  a  diferença  foi 
estatisticamente  significante;  diferentes  tempos  de  oxidação  prévia  provocaram 
redução acentuada nos valores obtidos e foram semelhantes entre si. 
Pretti  et  al (2004),  entretanto,  avaliaram  a  resistência  ao  cisalhamento  da 
união  metalo-cerâmica  de  duas  ligas  de  Co-Cr  e  observaram  que  não  houve 
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diferença  estatisticamente  significante  entre  os  valores  de  resistência  ao 
cisalhamento das duas ligas testadas enquanto que o estudo de Melo; Travassos e 
Neisser (2005) avaliou a resistência à adesão de sistemas cerâmicos a quatro ligas 
metálicas alternativas: 2  ligas Ni-Cr e 2 ligas Co-Cr. Nenhuma das ligas metálicas 
básicas estudadas demonstra ter maior resistência à adesão a cerâmica testada.  
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3.  OBJETIVOS 
O objetivo geral deste estudo foi avaliar o comportamento mecânico de ligas 
metálicas básicas fundidas em monobloco ou unidas por soldagem a laser. 
Objetivo específico foi avaliar duas ligas metálicas básicas (Ni-Cr e Co-Cr) 
comparadas a uma liga áurica quanto à resistência à ruptura e limite de resistência. 
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4.  HIPÓTESES: 
H1) A liga de Co-Cr possui um comportamento mecânico semelhante à liga 
de Au-Pd e à liga de Ni-Cr. 
H2) A liga de Co-Cr possui um comportamento mecânico inferior a liga de Au-
Pd, e a liga de Ni-Cr. 
H3) A liga de Co-Cr possui um  comportamento mecânico superior a  liga de 
Ni-Cr e a liga de Au-Pd. 
H4) O ponto de solda a laser não altera o comportamento mecânico da liga de 
Co-Cr, de Ni-Cr,e/ou Au-Pd. 
H5)  O  ponto  de  solda  a  laser  altera  o  comportamento  mecânico  e 
metalográfico da liga de Co-Cr, e/ou de Ni-Cr,e/ou de Au-Pd. 
. 
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MATERIAIS E MÉTODOS 
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5.  MATERIAIS E MÉTODOS 
 
Para a presente pesquisa foram utilizados os materiais listados na tabela I. 
 
Tabela I: Materiais, fabricantes e lotes das ligas metálicas. 
Nome 
Comercial 
Composição (%)  Fabricante
 

Lote 
d.Sign 15  Ni(58,7); Co(<1,0); Cr(25,0); Mo(12,1); 
Si(1,7); Fé(1,9); Ce(,1,0) 
Ivoclar/ 
Vivadent 
GO5954 
New Ceram  Co(59,5); Cr(31,5); Mo(5,0); Mn(1,0); 
Si(2,0); Outros(1,0) 
CNG  050604 
Olimpia  Au(51,5); Pd(38,4); In(8,5); Ga(1,5); 
Ru(0,1) 
Jelenko  NSN#6520-01-
154-1733 
 
Foram  construídos  10  moldes  em  resina  acrílica  Duralay  (Reliance  Dental 
Mfg. Co.) para cada liga estudada, a partir de uma matriz de gesso tipo IV (figura 1) 
(MONDELLI,  1995).  Cinco  moldes  de  cada  material  foram  seccionados  no  centro 
antes da fundição. Todos os moldes de resina padronizados (norma NBR ISO 6892 
da ABNT) foram incluídos em revestimento (Heat Shok / Polidental) e fundidos com 
maçarico  de  gás-oxigênio  (Record)  e  injetados em  centrífuga  de  mola  (VH)  nas 
temperaturas seguidas pelos respectivos fabricantes. 
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Figura 1: Geometria dos corpos de prova (mm) 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 2:Posicionamento do corpo de prova na 
matriz de gesso para soldagem 
 
 
Após a fundição, as peças foram limpas em solvente orgânico a base de 
alconox a 1% , em ultrassom por 5 minutos e lavados em água destilada antes do 
procedimento de soldagem a laser. 
 
5.1  SOLDAGEM 
As secções foram recolocadas na matriz de gesso tipo IV, unidas com resina 
acrílica Duralay, e foi confeccionado um “biscoito” de gesso tipo IV, para que fossem 
submetidos  a  soldagem  a  laser  (figura  2).  O  equipamento  empregado  foi  o 
Jewellaser Jr, Ev 6000 LW, fabricante Manfredi. 
Para os corpos de prova em Ni-Cr utilizou-se uma corrente de 200
 
A, durante 
2,5ms com um diâmetro de solda de 0,6mm. Foram necessários 20 pontos de solda 
para cada corpo de prova. 
Matriz de gesso  Área de solda 
 Corpo de 
prova 
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Para os corpos de prova em Co-Cr utilizou-se uma corrente de 210 A, durante 
3,0ms,  com  um  diâmetro  de  solda  de  0,6mm.  Foram  necessários  20  pontos  de 
solda. 
Para os corpos de prova em Au-Pd utilizou-se uma corrente de 228 A, durante 
3,0ms,  com  um  diâmetro  de  solda  de  0,6mm.  Foram  necessários  15  pontos  de 
solda. 
Testes mecânicos: 
Os corpos de  prova de corpo único  e soldados a  laser foram submetidos  a 
ensaio de tração numa máquina universal de ensaios do tipo Kratos (Faculdade de 
Odontologia Bauru –USP / Departamento de Prótese) a uma velocidade constante 
de aplicação de carga de 0,5mm/min até sua fratura. A carga de fratura para cada 
amostra foi registrada, assim como as alterações do limite de elasticidade de cada 
condição estudada (figura 3 e 4). 
 
 
 
 
 
Figura 3            Figura 4 
 
Figura 3. Máquina Universal de testes Kratos 
 
 
B

 

C

 

A
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Figura 4. Dispositivos de teste de resistência à tração 
A – Garra superior 
B – Corpo de prova 
C – Adaptador para estabilização do corpo de prova 
 
As médias e os desvios padrão dos parâmetros de tração e deformação no 
momento da fratura foram calculados para cada grupo. 
A análise visual foi caracterizada por observação das secções fraturadas em 
Microscopia Eletrônica de Varredura (figuras 5,6 e7) (Puc – RJ). 
 
5.2  ANÁLISE ESTATÍSTICA 
Tanto  para  tensão  de  fratura  por  sobrecarga  quanto  para  alongamento 
absoluto  a  análise  de  variância  (ANOVA)  foi  empregada  para  examinar  qualquer 
efeito de interação entre os materiais e condições testados. A interação foi analisada 
pelo teste de Tuckey num nível de significância de 0,05. 
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6.  RESULTADOS 
 
As tabelas 2 e 3 demonstram os valores médios e desvios-padrão dos testes 
de  Resistência à ruptura  (kgf),  Limite  de  resistência (kgf/mm
2
) e  Alongamento (%) 
das ligas estudadas de corpo único e soldadas a laser. 
É possível constatar que os valores, tanto de resistência a ruptura como limite 
de resistência e alongamento dos corpos de prova de corpo único foram superiores 
em valores do que os corpos de prova soldados. 
 
Tabela 2- Ensaio mecânico de ligas para metalo-cerâmica em corpos de prova sem solda 
(Média +/- Desvio Padrão) n=5 
Liga  Resistência à ruptura
 

(kgf) 
Limite de resistência
 

(kgf/mm
2
) 
Au-Pd  370,0+/- 31,8  117,77+/- 10,12 
Ni-Cr  283,20+/- 35,03  90,15+/- 11,15 
Co-Cr  328,6+/- 47,1 
162,0 +/- 41. 
 
 
Tabela 3- Ensaio mecânico de ligas para metalo cerâmica em corpos de prova com solda a 
laser (Média +/- Desvio Padrão) n=5 
Liga  Resistência à ruptura 
 

(kgf) 
Limite de resistência 
 

(kgf/mm
2
) 
Au-Pd
 

190,15+/- 73,35  60,53+/- 23,35 
Ni-Cr  139,45+/- 24,66  44,39+/- 7,83 
Co-Cr
 

149,30 +/- 25,82  43,77 +/- 8,81 
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As  tabelas  4,5  e  6  demonstram  as  comparações  pelo  teste  de  Tuckey  dos 
valores de resistência à  ruptura, limite de  resistência e alongamento. Valores com 
barras e colchetes indicam que os valores são diferentes estatisticamente (p > 0.05). 
 
Tabela 4 - Análise de variância / contrastes para resistência à ruptura (p=0.05) 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Barras e colchetes indicam diferenças não estatisticamente significantes (p>0,05) 
 
 
Tabela 5 - Análise de variância / contrastes para Limite de Resistência (p=0.05) 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Barras e colchetes indicam diferenças não estatisticamente significantes (p>0,05) 
Ligas 
 

Corpo único 
 

Soldada 
 

Au-Pd 
 

370,0 
 

190,1 
 

Ni-Cr 
 
283.2 
 
139,4 
 
 

Co-Cr 
 

328,6 
 

149,3 
 
 

Ligas 
 

Corpo único 
 

Soldada 
 

Au-Pd 
 
117,7 
 
60,5 
 
 

Ni-Cr 
 

90,1 
 

44,4 
 

Co-Cr 
 

162,0 
 

43,8 
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Graficamente é possível visualizar, comparativamente as diferenças 
médias das ligas testadas tanto em corpo inteiro como soldadas (Figuras 5, 
6,7 e 8). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 5 - Gráfico representativo da resistência à ruptura (kgf) das ligas de corpo ‘
  único. 
 
 
 
 
Figura 6 - Gráfico comparativo da resistência à ruptura (kgf) de ligas soldadas 
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Figura 7: Curvas ilustrativas das deformações da liga de Au-Pd. 
 
É  interessante  notar  que  as  fraturas  dos  corpos  de  prova  de  corpo  único, 
pelas forças de tração ocorreram na junção da base com o segmento cilíndrico, e no 
meio da secção nos corpos de prova soldados para todas as ligas (Figura 10). 
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Figura 8: Amostras após ensaio de tração: (a) corpo único; (b) soldado. 
 
 
 
 
   
Figura 9 - Microscopia Eletrônica de Varredura (Digital Scanning Microscope – 
Zeiss/Germany) da superfície de fratura da liga de Au-Pd. 
a-  corpo único (2000X) 
b-  corpo soldado (2000X) 
 
 
a
 

b 
a  b 
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Figura 10 - Microscopia Eletrônica de Varredura da superfície de fratura da liga de Ni-Cr 
c-  corpo único (2000X) 
d-  corpo soldado (2000X) 
 
 
 
   
Figura 11 - Microscopia Eletrônica de Varredura da superfície de fratura da liga de Co-Cr 
e-  corpo soldado (2000X) 
 f - corpo único (2000X) 
 
 
c
 

d 
e 
f 
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7.  DISCUSSÃO 
A  soldagem  de  metais  nobres  tem  sido  descrita  como  previsível  e  com 
elevado índice de sucesso. Por outro lado, a união de ligas metálicas básicas com 
soldas de elevadas temperaturas de fusão pode resultar em difusão atômica e 
crescimento da união, contribuindo para o enfraquecimento do ponto de solda 
Entretanto, os resultados da soldagem a laser diferem de maneira marcante 
de  acordo  com  a  intensidade  da  irradiação  (YAMAGISHI;  ITO;  FUJIMURA,  1993; 
SJOGREN;  ANDERSON; BERGMAN,  1988). É quase  impossível  se manter  as 
barras na sua relação original durante a soldagem a laser porque o impacto inicial de 
soldagem  às  vezes  distorce  o  arranjo  coaxial,  o  que  pode  de  alguma  forma  ser 
restabelecido  com  um  segundo  ponto  de  solda  no  lado  oposto.  Uma  técnica  de 
soldagem que assegure uma distribuição de tensões uniforme durante a formação 
da união é necessária. 
Estudos  de  soldagem  a  laser  na  literatura  odontológica  demonstram  que  a 
resistência mecânica da união soldada é consistente com a do metal ou liga que foi 
o substrato. A fusão e solidificação extremamente rápidas parecem ter um efeito de 
fortalecimento  nos  valores  de  tensão  e  dureza.  Em  comparação  com  a  soldagem 
convencional  em  odontologia,  essa  técnica  tem  provado  produzir  uniões  com 
resistência  igual  ou  superior  (GORDON;  SMITH,  1970;  PRESTON;  REISBICK, 
1975). 
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Analisando a tabela 2 pode-se observar que a liga de Au-Pd obteve valores 
de resistência à ruptura superiores as ligas de Ni-Cr e Co-Cr. Na coluna do limite de 
resistência aonde se estabelece uma relação com a área; a liga Co-Cr, foi superior 
em  valores  vindo  a  seguir  a  liga  Au-Pd  e  a  liga  Ni-Cr.  Essa  incoerência  com  os 
resultados de resistência à ruptura está relacionada ao alongamento das diferentes 
ligas.  Por  exemplo,  o  alongamento  das  ligas  Co-Cr  foi  o  mais  baixo  com  6,79%, 
enquanto a liga áurica foi de 20,13%. Esse valor para a liga Au-Pd está coincidente 
com os valores apresentados pelo fabricante. 
É importante salientar que apesar da alta resistência à ruptura da liga Co-Cr, 
ela possui um baixo alongamento o que torna esta liga mais difícil de ser manipulada 
quando comparadas às ligas de Ni-Cr e de Au-Pd. 
A tabela 3 mostra os ensaios mecânicos das diferentes ligas após soldagem a 
laser.  Observa-se  que  tantos  os  valores  de  resistência  à  ruptura  como  limite  de 
resistência e alongamento foram significantemente menores do que os valores para 
os  corpos  de  prova  sem  solda  (tabela  2).  Comparando-se  os  valores  da  tabela  3 
para  resistência  à  ruptura,  observa-se  que  os  maiores  valores  de  resistência 
recaíram para liga de Au-Pd, vindo em seguir as ligas de Co-Cr e Ni-Cr. O limite de 
resistência  da  mesma  tabela  expõe  valores  significantemente  menores  que  os 
valores de limite de resistência dos corpos de prova de corpo único. Segundo 
Standford et al (1960), as forças e tensões mastigatórias podem variar notadamente 
de uma área da boca à outra. Na região de molar, por exemplo, ela pode variar de 
400 a 890 N; na região dos pré-molares, de 222 a 445 N. Evidentemente, a energia 
de  mastigação  é  absorvida  pelo  bolo  alimentar  durante  a  mastigação  bem  como 
pelos dentes, ligamento periodontal e osso. 
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Se nós considerarmos o limite de resistência das ligas estudadas soldadas, e 
se  estas  forem  submetidas  a  cargas  mastigatórias  citadas  pelos  autores,  e 
dependendo  da  extensão  da  PPF,  poderemos  ter  a  possibilidade  de  fraturas 
catastróficas. 
O processo de soldagem a laser envolve a união das partes da liga através da 
energia emitida para a união do metal. Essa soldagem é periférica e superficial, de 
tal  forma  que  a  parte  interna  dos  metais  não  é  atingida.  Isso  é  possível  de  se 
visualizar  nas  figuras  9,  10  e  11.  Nessas  figuras  não  se  conseguiu  observar 
alterações de fusão nas partes internas da interface de soldagem. 
A opção de se usar as ligas de Co-Cr ao  invés de Ni-Cr por riscos de 
biocompatibilidade pode levar a resultados de limite de resistência a níveis de risco à 
fratura.  Segundo  Everhart  (1971)  as  ligas  de  Ni-Cr  são  complexas,  tanto  química 
quanto metalurgicamente. Por outro lado, as ligas de Co-Cr se corroem facilmente e 
correntes galvânicas entre metais dissimilares  podem causar  danos aos tecidos 
moles. (Bradley, 1969; Kelly; Rose, 1983) 
Ainda  sobre  sensibilidade  alergênica,  Morris  (1987)  reportou  que  a 
sensibilidade ao níquel pode variar entre 0,8 e 20,7% para os homens e entre 9,0 e 
31,9% para as mulheres. Todos os dados relatados na literatura apontam que existe 
uma tendência para a não-utilização das ligas que contenham níquel, para reduzir os 
efeitos alérgicos. Assim, as opções para as PPFs metalocerâmicas recaem, além do 
Ni-Cr, para as ligas de Au-Pd e Co-Cr. 
Deve-se  levar  em  consideração,  além  das  propriedades  mecânicas  e 
biológicas, o custo das diferentes ligas. Evidentemente, os melhores resultados nos 
ensaios  mecânicos  recaem  para  as  ligas  de  Au-Pd  e  somando-se  a  sua 
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biocompatibilidade e alongamento,  a primeira  opção em  termos de liga  ideal  recai 
para as ligas áuricas, apesar do seu elevado custo. 
Analisando a tabela 4, a análise de variância e comparações para os valores 
de  resistência  à ruptura  dos  corpos de prova de  corpo  único  e  soldados, pode-se 
deduzir  que  não  existiram  diferenças  estatisticamente  significantes  entre  Au-Pd  e 
Co-Cr e  entre  Co-Cr  e Ni-Cr dos corpos de prova  de  corpo  único. Nos  corpos  de 
prova soldados, não existem diferenças significantes entre Au-Pd e Ni-Cr, Au-Pd e 
Co-Cr  e  entre  Ni-Cr  e  Co-Cr.  As  demais  comparações  foram  estatisticamente 
significantes (p<0.05). 
A  tabela  5  compara  os  limites  de  resistência  entre  ligas  de  corpo  único  e 
soldadas  a  laser.  Não  existiram  diferenças  estatisticamente  significantes  (p>0,05) 
entre o Au-Pd e o Ni-Cr para os corpos de prova de corpo único e entre o Au-Pd, o 
Ni-Cr e Au-Pd e Co-Cr para os corpos soldados. Entre o corpo único e o soldado, 
não existiu diferença estatisticamente significante entre o Ni-Cr de corpo único e o 
Au-Pd soldado. As demais comparações foram estatisticamente significantes. 
Uma  das  características  importantes  para  a  adaptação  de  subestruturas 
metálicas é o alongamento. A escolha da composição influencia nesta propriedade. 
O níquel, por exemplo, possui uma estrutura cristalina cúbica de face centrada. É um 
metal relativamente maleável e macio. Segundo Everhart (1971), o cromo aumenta a 
resistência à oxidação tanto na combinação do níquel quanto do cobalto e aumento 
no endurecimento da solução sólida da liga. 
Nossos resultados concordam com as conclusões de Weiss (1983); Wu et al 
(1991);  Anusavice  (1998);  Grimaudo  (2001)  onde  afirmam  que  o  módulo  de 
elasticidade  de  ligas  metálicas  básicas  é  maior  em  até  duas  vezes  os  valores  de 
ligas metálicas nobres. Alguns autores, Haskell (1982) e Pretti (2004), sugerem que 
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em função do módulo de elasticidade das ligas metálicas básicas serem mais altas 
do que as ligas nobres, a espessura da subestrutura metálica a ser recoberta com a 
porcelana pode ser reduzida. Isso só poderia ser feito para as estruturas de corpo 
único pois, pelos nossos resultados, as estruturas soldadas perdem quase que 50% 
da resistência à ruptura. 
Segundo  ainda  Anusavice  (1983),  Pretti  (2004),  a  maior  desvantagem  das 
ligas que contem níquel é a variabilidade na qualidade e resistência de conectores 
soldados. Os testes  de flexão conduzidos por estes  autores mostraram que as 
amostras soldadas se revelaram quebradiças e fraturas típicas se propagam dentro 
da solda. Esses achados estão em concordância com nossos resultados quando se 
compara as  tabelas 2  e  3. Segundo  ainda Haskell  (1982)  e  Pretti (2004),  ligas 
metálicas alternativas em  geral são mais  sensíveis à técnica de soldagem que  as 
ligas áuricas e é bem conhecido que a pré-soldagem de ligas de Ni-Cr com alto grau 
de confiabilidade requer uma experiência considerável. 
Graficamente podem-se visualizar as diferenças de comportamento entre as 
ligas  estudadas  de  corpo  único  e  soldadas.  A  figura  5  representa  a  resistência  à 
ruptura das ligas de corpo único. Nota-se a superioridade em valores da liga Au-Pd, 
seguida da liga Co-Cr e Ni-Cr. 
A figura 6 mostra a resistência destas ligas nos corpos de prova soldados. Se 
compararmos a figura 5 com a 6, é possível visualizar a queda das resistências à 
ruptura entre as ligas, apesar de manterem-se na mesma seqüência de resistência, 
ou seja primeiro Au-Pd, seguido o Cr-Co e o Ni-Cr. 
A  figura  7  é representativa  de um  gráfico  clássico de  tensão/deformação, 
onde se  visualiza para a liga Au-Pd o limite de proporcionalidade (LP) e ponto  de 
fratura (F). 
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As  análises  realizadas  pelo  Microscópio  Eletrônico  de  Varredura 
demonstraram as  características granulares das diferentes ligas e  não foi possível 
observar as alterações na  cristalografia dos pontos  de solda a laser. O que é 
possível  verificar  é  que  na  figura  9  a  morfologia  granular  do  ouro,  típica  de  ligas 
macias, e nas figuras 10 e 11, característica lamelar da interface de fratura das ligas 
de Ni-Cr e Co-Cr, típico de uma liga dura. 
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8.  CONCLUSÕES 
Com  base  na  presente pesquisa  dentro  das condições do  presente  estudo, 
pode-se concluir: 
1.  A  resistência  à  ruptura  das  ligas  Au-Pd  de  corpo  único  foi  superior  às 
demais ligas. 
2.  O  limite  de  resistência  das  ligas  Co-Cr  de  corpo  único  foi superior  às 
demais ligas. 
3.  Os valores de resistência à ruptura, limite de resistência para os corpos de 
prova  de  todas  as  ligas  soldadas  a  laser  foram  inferiores  as  de  corpo 
único. 
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