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A presente pesquisa apresenta o desenvolvimento de metodologia de
processamento de pds de titAnio para a obtencdo de revestimento poroso em
substratos a base de titanio, utilizando técnicas de metalurgia do p6. Foram utilizados
pos de titanio puro de procedéncia nacional e importada para a obtengdo do
revestimento, com a finalidade de comparar a resposta desses pds ao processamento
utilizado. Os substratos para aplicacdo do revestimento foram amostras de titanio puro
e de liga Ti-6Al-7Nb, fabricados por diferentes processos, com o objetivo de comparar
a aderéncia dos poés a superficie das amostras. Os revestimentos foram obtidos com o
po de titdnio puro e com o pdé misturado com ligantes a fim de aumentar a porosidade
do revestimento. Nas amostras com substrato fabricado por metalurgia do po, que
apresentaram maior rugosidade, a rota de processamento utilizada se mostrou eficaz
no sentido de produzir revestimentos com diversos niveis de porosidade e boa adesao
ao substrato, sob o ponto de vista microscépico. A microestrutura porosa das amostras
€ adequada para a utilizagdo em enxertos e revestimentos, atendendo aos requisitos
de implantes cirurgicos para a penetracéo do tecido 6sseo nos poros com a finalidade

de criar uma forte ligagado do implante ao osso.
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This work presents a titanium powder processing methodology for porous
coatings in titanium substrates, by using powder metallurgy techniques. For coatings
processing, national and imported pure titanium powders were used in order to
compare the response of these powders to the methodology adopted. As substrates for
coating application it was used pure titanium and Ti-6Al-7Nb cylindrical samples,
produced by different processes, aiming to compare the powders adherence on the
substrates surfaces. The coating processing was made with titanium powders and with
the powders mixed with proper binders, in order to increase the coating porosity.
Considering the substrates produced by powder metallurgy, which had higher rugosity,
the processing route studied was effective in achieving a coating with good adhesion to
the substrate, from a microscopical point of view. The porous microstrucutre produced
is capable to be used in grafts and coatings, achieving the requirements for surgical
implants, allowing bone ingrowth into the pores to create a strong and direct contact

between implant and bone.
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CAPITULO |



I. INTRODUGAO

No passado, quando os tecidos do corpo humano eram danificados, a Unica
alternativa viavel era a sua remogao cirurgica, resultando em uma drastica redugao na
qualidade de vida do paciente com a remogao de 6rgéaos, juntas, dentes, parte da
coluna vertebral, dentre outros. Com o progresso da medicina no século passado,
especialmente no campo das doencas infecciosas e vacinas, ocorreu um aumento
significativo da expectativa de vida da populacdo. O homem passou a viver mais e os
idosos passaram a ter a necessidade de viver de forma ativa na terceira idade. As
doencas degenerativas da populagdo idosa passaram a receber atengdo especial,
aumentando a demanda por dispositivos médicos para substituir os tecidos
danificados. Paralelamente, a populagao jovem passou a ser submetida a situagdes
criticas principalmente devido aos desafios esportivos.

O desenvolvimento de materiais comprovadamente adequados para implantes
cirurgicos s6 ocorreu a partir do século 20, quando os materiais para aplicagdes
biomédicas passaram a ganhar importdncia e ocorreu 0 crescimento do
desenvolvimento de materiais para serem implantados no corpo humano. Na
atualidade, existe um numero significativo de biomateriais metalicos, ceramicos,
poliméricos e compositos, como opgdes para utilizacdo nos diversos campos de
aplicagdo de implantes cirurgicos, a exemplo da ortopedia, odontologia, cardiologia e
neurologia.

O titdnio é reconhecidamente o biomaterial metalico que apresenta a melhor
combinagdo de propriedades mecanicas e biocompatibilidade, adequadas as
aplicagdes estruturais, como no caso dos implantes cirurgicos. O principal problema na
producdo de pecas de titanio é o alto custo da matéria prima e do seu processamento.
O advento de processos alternativos aos processos convencionais para a fabricacao
de produtos de titanio, como a metalurgia do pé, possibilitou a reducéo do custo de
fabricacdo, através da producdo de componentes com formato préximo ao do produto
final. Dentre outras caracteristicas, a metalurgia do pé possibilita a melhoria da
homogeneidade estrutural, sendo também um processo que permite a obtencdo de
propriedades especificas, como a porosidade controlada.

Os aspectos criticos relacionados a fabricagdo de implantes cirurgicos sao a
selegdo do material, o processo de fabricacao, o “design” e a biocompatibilidade. Esta
ultima depende nao apenas da composicdo quimica do material, mas também de
aspectos da configuracao superficial do implante, que por sua vez irao determinar o
comportamento da interface entre o osso e o implante. A fixacdo do implante ao osso

vem se tornando um desafio para os profissionais das areas médica e de engenharia,



na medida que a sua eficacia aumenta a durabilidade do implante evitando uma nova
cirurgia que, além de custosa, é traumatizante para o paciente. Diversas técnicas de
modificagdo da superficie de implantes cirargicos foram desenvolvidas no sentido de
otimizar a adesao do tecido 6sseo e conseqlientemente a fixacdo do implante ao osso.
Dentre essas, destacam-se os processos de fabricacdo de revestimentos para
implantes que aliam caracteristicas superficiais especificas do revestimento com
propriedades estruturais do substrato.

Com relagao a produgao atual de implantes cirdrgicos no Brasil, percebe-se
que o setor industrial de dispositivos biomédicos se encontra receptivo a incorporagéo
de novos materiais e processos de fabricagdo, desenvolvidos através de pesquisas
nacionais que, embora sejam utilizados no exterior, ainda nao foram introduzidos em
escala comercial no pais. Por outro lado, a industria de componentes fabricados via
metalurgia do pé vem apresentando crescimento significativo incluindo cada vez mais
novos produtos a sua linha convencional. Até o momento nido se dispbde de dados que
indiquem a existéncia de implantes cirurgicos fabricados via metalurgia do p6 no pais,
0 que representa uma lacuna que provavelmente esta relacionada com o reduzido
numero de pesquisas nessa area.

A presente pesquisa teve como objetivo o desenvolvimento de metodologia de
processamento de pds de titanio puro para a obtencido de revestimento poroso em
substratos a base de titanio, utilizando técnicas de metalurgia do p6. Os resultados
obtidos mostraram a viabilidade do processamento de pds de titanio de procedéncia
nacional e importada, fabricados por diferentes processos. As técnicas de fabricagao
utilizadas sdo as mesmas para o substrato e o revestimento poroso, o que facilita a
sua adocgao por parte de fabricantes da area de metalurgia do pé. A metodologia
estudada possibilita a aplicagdo em implantes cirtrgicos com a finalidade de criar uma
forte ligacao do implante ao osso, uma vez que o revestimento com estrutura porosa
permite a penetracdo do tecido 6sseo nos poros. Os requisitos para implantes
porosos, obtidos através de dados reportados na literatura, foram parametros
determinantes no alcance de uma estrutura porosa que possa conferir uma eficaz

fixagdo de implantes cirurgicos.
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Il. REVISAO BIBLIOGRAFICA

2.1 — BIOMATERIAIS

O uso de materiais em substituicdo a partes de ossos com o objetivo de
recuperar e restituir fungdes do corpo humano vem sendo reportado desde a era pré-
cristd. Os materiais mais utilizados eram o cobre e o bronze, usualmente em ossos
fraturados. Os implantes metalicos comecaram a ser utilizados com maior sucesso a
partir de 1860, quando Lister introduziu as técnicas cirurgicas assépticas. A primeira
proposta de uso de placas metalicas para a fixagdo de ossos € atribuida a Hansmann
em 1886. Durante os 40 anos seguintes, varias pesquisas contribuiram para o
desenvolvimento da cirurgia ortopédica e os usos de implantes de fixagao internos
tornaram-se bastante difundidos. Alguns metais e ligas como a prata, ago carbono,
aluminio, latdo e o cobre, ndo se mostravam inteiramente biocompativeis e algumas
pesquisas mostravam que diferentes materiais produziam diferentes respostas quando
introduzidos no corpo humano [1].

O estudo de biomateriais € complexo e interdisciplinar envolvendo a area
meédica, especificamente a cirurgia ortopédica e implantodontia, bem como outras
ciéncias como a biologia, quimica, bioquimica, fisica e engenharias. Uma série de
pesquisas vem acumulando informacgdes a respeito da interagdo entre os implantes e
os tecidos em contato com estes componentes, para os varios materiais utilizados em
diferentes aplicacbes clinicas. Paralelamente, vem sendo realizada pesquisa
sistematica sobre a resposta dos tecidos a diferentes materiais utilizados em implantes
cirurgicos. Essas pesquisas apresentaram estudos histolégicos de implantes e tecidos
retirados de animais e do homem e de estudos “in vitro” de interagdes entre células e a
superficie de implantes [2].

As enfermidades do sistema musculo-esquelético representam um impacto
substancial na saude e qualidade de vida da populagéo. No caso de cirurgias para
reparo de defeitos em grandes ossos, aproximadamente 1.230.000 fraturas sao
tratadas anualmente nos EUA e aproximadamente 80% desses casos requerem 0 uso
de proteses ou enxertos. Em 1995 foram utilizadas 275.000 préteses de joelho e de
fémur nos EUA. Estima-se que o mercado de implantes ortopédicos e dentarios nos
EUA é da ordem de U$ 200 milhées com um crescimento anual de 14% [3]. No Japéo
0 numero de implantes ortopédicos para substituicdo de juntas € da ordem de 91.000
pecas/ano e vem crescendo a uma taxa de 75 pecgas/ano [4]. Uma estimativa para

2002 indica que o mercado global de biomateriais seja da ordem de U$ 6 bilhdes [5].



2.1.1 - Biocompatibilidade

Segundo uma definicdo geral oficialmente aprovada, os biomateriais séo
materiais utilizados em dispositivos médicos que interagem com o sistema biolégico do
corpo humano. Sao geralmente constituidos de solidos, podendo ser do tipo vivo ou
ndo vivo. Os materiais vivos sdo constituidos de enxertos de células, tecidos ou
6rgaos (pele, ossos, cornea, figado, coragao...) os quais sao retirados de individuos
apds a morte [6].

Os implantes sao dispositivos feitos de materiais ndo vivos cuja definigdo mais
adequada ¢é “qualquer dispositivo médico que é intencionalmente implantado no corpo
humano abaixo da superficie da epiderme, por um periodo de tempo, podendo ser
constituido por um ou mais biomateriais” [6]. O termo “implante cirargico” é
freqlientemente usado para designar um implante colocado na posicdo desejada
através de um procedimento cirdrgico. Ja o termo “prétese” tem um significado mais
abrangente do que “implante”, sendo definido como um dispositivo ou um conjunto
deles, para reposi¢cado de um tecido, 6rgdo ou membro do corpo humano.

O desempenho dos biomateriais € controlado por dois grupos de
caracteristicas: aquelas que determinam a compatibilidade do material quando
inserido no corpo humano e aquelas que controlam a habilidade de um implante
executar uma funcao especifica de forma apropriada. Essas caracteristicas sao
denominadas por biocompatibilidade e biofuncionalidade, respectivamente [7].

Um dos pré-requisitos para qualquer material ser implantado em um corpo é a
biocompatibilidade, que pode ser definida como o estado de mutua existéncia entre o
biomaterial e o ambiente fisiolégico, de tal forma que ambos ndo produzam efeitos
indesejaveis na outra parte. Segundo a definicdo de Willians (1987) [7],
“biocompatibilidade é a habilidade de um material atuar com uma resposta apropriada
no local da implantagdo em uma aplicagao especifica”.

Tanto a biocompatibilidade quanto a biofuncionalidade sao fatores que
interferem no sucesso de uma cirurgia para colocagao de um implante. Esse sucesso
€, em grande parte, determinado pela condicdo do paciente e pela habilidade técnica
do cirurgido. Inumeras fraturas poés-cirurgicas ocorrem por condicdes fisiolégicas e/ou
patolégicas do paciente ou erros de técnica cirurgica. Esses fatores devem ser
descartados, antes que uma fratura seja atribuida as caracteristicas do material ou
implante. Contudo, ocorrem inumeras falhas em implantes que n&o podem ser
atribuidas ao paciente e ao cirurgido. Nesses casos, tanto a biocompatibilidade quanto

a biomecanica passam a ser relevantes. De uma forma geral, os fatores que afetam a



“performance” de implantes cirirgicos em um longo periodo sado: a técnica de fixagao,
a resisténcia ao desgaste e a corrosao e a susceptibilidade a infec¢do do paciente [7].

Quando um implante ¢é inserido em um corpo humano, os principais aspectos
que devem ser considerados sao a influéncia do meio fisiolégico, que pode alterar a
natureza e propriedades do material, e o efeito do material do implante e de cada
produto de degradacgéao (ex. residuos de corrosao) nos fluidos e tecidos que envolvem
o implante. A agdo quimica de fluidos fisiolégicos envolve nao apenas reacgdes
quimicas de trocas ibnicas e oxidagdo-reducdo do biomaterial, mas também a
interagdo de um grande numero de substancias. Essas substancias operam a um nivel
determinado de complexidade quimica, produzindo a extragao seletiva de ions e o
desbalanceamento fisico-quimico do material. As interagdes que ocorrem quando os
materiais entram em contato com os tecidos do corpo se devem ao contato intimo
entre o biomaterial e o meio fluido, biologicamente e quimicamente ativo, muitas vezes
durante um longo periodo de tempo [8].

Embora ocorram algumas falhas devido a fatores mecanicos, a grande maioria
das causas de falhas em implantes cirdrgicos estd associada com a
biocompatibilidade. De uma certa forma, grande parte dos biomateriais vao sofrer
degradacdo apo6s a implantagao, lenta ou rapida, uma vez que esse ambiente é
agressivo e hostil com relagdo aos muitos materiais, além do fato do corpo humano
ser muito bem equipado para se defender da invasao de objetos estranhos (em geral
bactérias). O ambiente fisiolégico € aquoso com pH em torno de 7,4 e temperatura
constante de 37°C. Essa solugdo salina € um excelente eletrélito que facilita a
ocorréncia de mecanismos eletroquimicos de corroséo e hidrélise. Existe uma série de
espécies moleculares nos tecidos que tem a habilidade de catalisar rea¢gdes quimicas
ou degradar componentes externos ao corpo humano. Esses mecanismos de defesa
do corpo humano, que atuam a partir de qualquer invasido, geram inflamacdes, que
podem resultar em inchamento local e dor. No caso dos materiais ndo-vivos, o
organismo executa um esforco muito maior, quando comparado com a invasao de
bactérias, por exemplo, o que induz uma resposta inflamatéria crénica [7].

Existem duas razdes pela qual um material metalico pode causar irritagcdo no
tecido: corrosdo eletroquimica e difusdo de ions. No primeiro caso, defeitos
superficiais tornam-se aparentes e no segundo caso, 0os ions acumulam-se no tecido
adjacente ao implante. A reacdo do tecido na presenca de ions metalicos ou
microparticulas pode aparecer na forma de fibrose com sinais de inflamacgao,
dependendo do metal ou liga em contato com os tecidos, podendo também dar origem

a diferentes graus de inflamacao [9].



Os materiais utilizados para a fabricagao de dispositivos médicos podem ser
classificados quanto a sua composicdo quimica em basicamente trés classes: metais,
ceramicos e polimeros. Outra classificagao refere-se ao tipo da resposta biolégica que
0s materiais apresentam em relagdo aos tecidos, sendo os principais tipos:
biotolerante, bioinerte e bioativo. Exemplos de materiais que se enquadram nessa
classificagdo sao apresentados na tabela 2.1 [10].

Os materiais biotolerantes sdo aqueles que n&o sdo necessariamente
rejeitados quando implantados no tecido vivo, mas sdo envolvidos por uma camada de
tecido fibroso (formado por células fibroblastos) em forma de capsula. Os materiais
bioinertes permitem um contato intimo com o osso conduzindo a osteogénese
(formacéao do osso). Os materiais bioativos permitem a formag¢ao de 0sso novo na sua
superficie e a troca de ions com o tecido ésseo, que conduz a formagao de ligagdes
quimicas ao longo da interface osso/implante. Os materiais bioinerte e bioativo sao
também chamados de osteocondutivos, o que significa que eles podem permitir o
crescimento do 0sso na sua superficie [10].

Com relacdo as caracteristicas de biofuncionalidade, os principais requisitos
que se exigem dos biomateriais utilizados em implantes sédo a transferéncia de carga
do osso ao implante e as caracteristicas de desgaste, principalmente em implantes
que constituem um conjunto, a exemplo da reposi¢éo de juntas em ortopedia [7].

Embora as forgas envolvidas ndo sejam altas, quando comparado com muitas
aplicagdes de engenharia, o campo de tensdes é geralmente complexo devido ao
numero de pontos de fixagdo do implante nos quais as forcas sao exercidas a partir
dos musculos. O implante perturba o modelo local de transferéncia de carga uma vez
que se localiza adjacente ao 0sso, cuja estrutura esta intimamente relacionada com o
campo de tensdes.

As propriedades de resisténcia a tragdo, compressao, impacto, cisalhamento e
tenacidade a fratura sao relevantes no caso de biomateriais, bem como as
propriedades dinamicas, de resisténcia a fadiga e fluéncia, uma vez que os implantes
devem exercer as suas fungdes pér um longo tempo em condigbes dindmicas severas.

A rigidez pode ser definida como o produto do momento de inércia e o médulo
de elasticidade ou médulo de Young (E). E uma caracteristica de fundamental
importancia em implantes, uma vez que 0 0sso possui um valor baixo de modulo de
elasticidade, quando comparado com muitos materiais. E desejavel que o implante
possua um comportamento iso-elastico, ou seja, um moddulo de elasticidade o mais
préximo possivel do osso a fim de prover uma adequada transferéncia de carga. Nas
regides do implante, onde ndo existe essa transferéncia de carga, apenas tecidos

moles sao produzidos, ou seja, o tecido 6sseo nao é formado nessas regides [11].



Tabela 2.1 — Classificagao de materiais para implantes cirurgicos [10].

RESPOSTA BIOMATERIAL
BIOLOGICA METAL CERAMICO POLIMERO
Ouro Polietileno
Ligas Co-Cr Poliamida
Aco Inoxidavel -——- Politiimetacrilato
Biotolerante Zirconio Politetrafluoretileno
Niobio Poliuretano
Téantalo
Titanio Oxido de Aluminio
Bioinerte Ligas de titanio | Oxido de Zircénio
Carbono

Nitreto de Silicio

Hidroxiapatita
Tricalcio fosfato
Tetracalcio fosfato
Pirofosfato de calcio
Bioativo -——- Fluorapatita -——-
Brushita
Carbono vitreo
Carbono-Silicio

Biovidro

O material que possui alta rigidez em relagao ao osso esta sujeito ao fendmeno
denominado “stress shielding” que por sua vez resulta em reabsor¢géo do osso (“bone
resorption”), enquanto que um material com baixa rigidez sob carregamento estatico
ou dindmico provera um alongamento elastico das células na vizinhanga do implante,
estimulando a produgao de calcio, que é o elemento basico na formagédo do osso. Na
regiao do implante sujeita a tensao e deformacgao, a formacgéo de osso e a reabsorgao
do 0sso séo balanceadas. Um decréscimo de tensdo nessa regido causa reabsorgao
do 0ss0, que por sua vez causa decréscimo da sua sec¢ao transversal [12].

A habilidade do osso de adaptar-se e reagir de acordo com o estado de
tensdes e a sua habilidade em transferir sinais mecanicos em sinais biomédicos,

implica na existéncia de sensores de deformacdo internos e transdutores. Nesse



sentido, 0 osso humano possui propriedades individuais que dependem da idade e da

saude do paciente [12].

2.1.2 — Biomateriais Metalicos

A selecao do material a ser utilizado em implantes cirurgicos é feita com base nas
propriedades  mecanicas, processabilidade (usinabilidade, conformabilidade),
propriedades quimicas e biocompatibilidade. Um aspecto importante dessa selegéo
consiste em se prever como o corpo humano ira reagir bioquimicamente na presenga do
material estranho. E essencial que os implantes metalicos, ao ficarem expostos aos
fluidos do organismo, apresentem passivacao, ou seja, em contato com o meio agressivo
formem em sua superficie uma pelicula compacta de hidréoxido M(OH), ou um éxido nao
permeavel que previna sua dissolugéo [8,14].

Os recentes desenvolvimentos no campo de materiais bioativos utilizando
polimeros, ceramicos e compadsitos, bem como, as perspectivas para o desenvolvimento
de sistemas de materiais hibridos e engenharia de tecido ndo significam que os metais e
ligas metdlicas estejam sendo utilizados em menor propor¢gdo. Os materiais n&o
metalicos vém sendo introduzidos como alternativa para otimizar certas propriedades
especificas, como por exemplo, a resisténcia a corrosdo e ao desgaste, porém de uma
forma geral apresentam uma combinagao de propriedades mecanicas incompativel com
as solicitagdes impostas [12].

Os metais sado preferencialmente utilizados para implantes em situagées que
requerem uma combinagcdo especial de propriedades mecanicas: tenacidade,
ductilidade, resisténcia a corrosao e resisténcia a fadiga, aliada as caracteristicas de
biocompatibilidade e toxicidade. Os metais nobres utilizados no passado, como as
ligas de ouro e platina, além de muito caros, ndo apresentam propriedades mecanicas
adequadas as aplicagdes estruturais. Dessa forma, passou-se a escolher biomateriais
metalicos passivados que sdo utilizados na maioria das aplicagbes que demandam
altas solicitagdes mecanicas, como no caso de ortopedia e odontologia, tais como: aco
inoxidavel, ligas a base de cobalto, titdnio puro e ligas de titanio [13].

Tanto os acos inoxidaveis como as ligas a base de cobalto, sdo amplamente
usados e geralmente reconhecidos como biomateriais aceitaveis. Contudo, o titanio e
suas ligas tém sido utilizados preferencialmente em aplicagdes nos ramos de cirurgia
maxilofacial, odontolégica, neurolégica e cardiovascular, bem como em areas
tradicionais como a ortopédica, o que é um indicativo da sua superioridade em relacéo
aos outros biomateriais. A principal vantagem do titAnio €& a excelente

biocompatibilidade e resisténcia a corrosdo. A liga Ti-6Al-4V se destacou durante
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muitas décadas pér possuir a melhor combinagao de propriedades fisicas, mecanicas
e resisténcia a corrosao no conjunto de todos os biomateriais metalicos [13].

Por volta de 1930, foi patenteada uma liga para uso dentario denominada
“Vitallium”, bem como a técnica para fundigdo dessa liga. A composi¢do quimica
original (30%Co-7%W-0,5%C), foi modificada posteriormente substituindo-se o
tungsténio por molibdénio em um percentual de 5%. Foi verificada uma expressiva
adocdo dessa liga pelo setor odontoldgico, que nessa ocasido experimentava uma
série de ligas metalicas em substituicdo ao ouro. Nessa mesma época, 0 ago
inoxidavel comegava a ser utilizado para implantes em cirurgias ortopédicas, embora
nao tenha sido reconhecido como material ideal. Isso suscitou a procura por materiais
alternativos [13].

Em 1938, a liga Vitallium foi introduzida na &area ortopédica através do
componente acetabular para implante femoral. Entretanto, foi observado desde o inicio
da sua aplicagdo em ortopedia que os implantes femorais fabricados a partir de ligas
Co-Cr fundidas tinham a tendéncia de falhar por fadiga, de maneira similar aos
implantes de acos inoxidaveis. Embora o desempenho dessas ligas, na ocasido, fosse
considerado satisfatério, ambos possuiam desvantagens, sendo o acgo inoxidavel
suscetivel a corrosao e o Vitallium de dificil fabricagao devido a sua baixa ductilidade.
As pesquisas realizadas com a finalidade de caracterizar essas ligas quanto a
corrosao identificaram a presenga de trincas de fadiga, ocasionadas por corrosdo sob
fadiga em meios salinos. A nucleagao dessas trincas esta relacionada, principalmente,
com imperfeicdes estruturais tais como, porosidade de fundi¢cdo, graos e carbetos de
grande tamanho [8]. Posteriormente observou-se que o cobalto produz efeitos
similares aos elementos niquel e cromo, como a formacdo de compostos metalicos
que se acumulam nos rins, figado e pancreas com potencial efeito carcinogénico [14].

O fato de muitos cirurgides documentarem falhas em implantes fabricados a
partir das ligas a base de cobalto deu origem a pesquisas por novos materiais e
processos alternativos. A utilizagdo do titdnio como biomaterial teve inicio na década
de 1940, numa época em que os materiais utilizados para implantes ortopédicos eram
0 acgo inoxidavel e a liga Co-Cr-Mo/Vitallium. Na década de 1950, uma série de
pesquisas para avaliagdo da biocompatibilidade das ligas utilizadas em implantes
mostrou que o titdnio era mais bem tolerado pelo tecido adjacente do que os outros
dois materiais e que havia uma tendéncia de crescimento do osso em contato com o
implante de titdnio. Em 1951, Levental implantou varios metais em tecidos moles e
duros de coelhos e confirmou a excelente tolerancia dos tecidos ao titanio, além do
fato de que o material apresentava propriedades mecéanicas adequadas. Embora o

titdnio possuisse as caracteristicas de baixo peso (60% em relagdo ao aco), boas
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propriedades mecéanicas, alta resisténcia a corrosao, resisténcia a alta temperatura e
boa conformabilidade, a sua maior desvantagem estava no custo elevado, sendo
nessa ocasiao utilizado apenas em aplicagbes onde os outros materiais nao atendiam
0s principais requisitos [8].

Pesquisas realizadas por Clarke e Hickman em 1953 mostraram uma
adequada resisténcia do titdnio a corrosdo. Em 1961, Simpson comecou a utilizar
pratos de titanio para cranioplastia e tubos para o sistema digestivo, devido a sua
biocompatibilidade e resisténcia ao suco gastrico. Embora o titanio puro ja estivesse
sendo utilizado comercialmente com sucesso, foi constatado que o material possuia
propriedades mecanicas inferiores aos materiais alternativos. Considerando-se que as
ligas de titAnio possuem resisténcia a corrosdo semelhante ao titdnio puro e
propriedades mecénicas superiores, essas ligas passaram a ser introduzidas como
material ideal para implantes. Pesquisas com ligas de titdnio resultaram na produgao
de varias ligas com mesma resisténcia a corrosao e melhores propriedades mecanicas
do que o metal puro. Contudo persistiam duvidas quanto ao uso de materiais nao
conhecidos devido aos problemas toxicolégicos potenciais associados ao uso do
aluminio e do vanadio [8]. O desenvolvimento de ligas de titnio ocorreu
principalmente para atender a demanda por implantes ortopédicos com maior
biocompatibilidade e propriedades mecanicas adequadas as altas solicitacbes
impostas, os quais serdo apresentadas no item 2.3.

A grande maioria dos implantes ortopédicos temporarios para fixacdo de ossos
fraturados é fabricada a partir de acos inoxidaveis, sendo os acos austeniticos com Cr,
Ni e Mo os mais indicados. A utilizacdo de agos inoxidaveis fundidos € limitada devido
ao tamanho de gréo grosseiro e composi¢cao quimico heterogénea, que deterioram as
propriedades mecénicas e a resisténcia a corrosdo do material. O ago AISI 316 L,
muito utilizado no Brasil, vem sendo substituido pelo AISI 316 LVM [15/6] que
apresenta melhores propriedades devido a fabricagdo a vacuo que reduz o nivel de
impurezas. Os agos inoxidaveis geram fragmentos de compostos organometalicos a
base de Cromo e Niquel que sao toxicos e alergénicos e tendem a se acumular em
diversas partes do corpo: (figado, rins, Utero e ossos, pulmao, sistema digestivo).
Também o Cobalto em ligas Co-Cr, utilizadas em implantes dentarios, vem causando
reacdes alérgicas. No caso da utilizagdo do aco inoxidavel e de ligas Co — Cr como
implante ortopédico permanente, ainda comum em certos paises, a alta incidéncia de
falhas em implantes relacionada com defeitos de fabricacdo e causas clinicas, vem
trazendo como consequUéncia a substituicdo dos implantes permanentes por ligas de
titanio [14,16].
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2.2 - IMPLANTES CIRURGICOS

Para que uma cirurgia de colocagéo de implante seja bem sucedida o implante
deve estar integrado com o tecido adjacente com o minimo de inflamagao possivel e
deve possuir suficiente estabilidade para cumprir a funcdo a que se destina. O
comportamento das células e tecidos ¢é influenciado pelas caracteristicas quimicas e
fisicas da superficie do implante, bem como pela estabilidade mecanica do implante.
Além desses fatores, a interagdo entre as células e o implante pode também ser
influenciada pela técnica cirdrgica, local da implantagao, tipo de tecido, carga inicial e

grau de micromovimento do implante.

2.2.1 - Osteointegracao

O termo “osteocintegracado” foi definido por Branemark [17] como sendo a
conexao direta, estrutural e funcional do osso estruturado e vivo com a superficie de
um implante submetido a uma carga funcional. A osteointegracdo permite uma
eficiente transferéncia de tensdes do implante ao osso e implica na auséncia de
movimento relativo na interface osso/implante. No caso de existéncia de ligacao
quimica entre o implante e o0 osso o deslocamento na interface é restrito as distancias
atdmicas. Para que ocorra a osteointegragdo de um implante permanente é necessario
que atenda aos seguintes pré-requisitos: propriedades adequadas do material,
configuragdo superficial atrativa para a deposi¢cdo do osso (superficie osteofilica),
ocorréncia de estabilidade primaria durante o periodo de cicatrizagdo e carregamento
de forcas adequado durante esse periodo [18].

Com relagdo a biocompatibilidade, o material deve resistir aos ataques
degradativos ou corrosivos por fluidos fisiolégicos, ndo deve alterar a composicao
eletrolitica do tecido; ndo deve interferir com o0 mecanismo de defesa do organismo,
nao deve promover qualquer trauma sangulineo, ndo deve modificar a natureza das
proteinas do plasma ou conduzir a formacdo de carcinomas (tumores). Quanto as
propriedades do material, os constituintes devem ser resistentes o suficiente para
suportar as solicitacbes sem ocorréncia de desprendimento do implante, fadiga ou
fratura catastréfica durante o tempo de vida estimado do material e por fim, deve ser
capaz de ser fabricado na configuracao desejada [18].

Quanto as configuragdes superficiais, relacionadas ao “design” e acabamento
do implante, é sabido que algumas configuracbes tanto no caso de implantes
ortopédicos quanto dentarios (ex. implantes com e sem rosca), podem favorecer a

adesao/contato celular. O acabamento superficial do implante também influencia

13



significativamente a adesao celular. No caso de implantes com superficie rugosa, o
0sso geralmente cresce na diregdo das pequenas reentrancias, promovendo uma forte
ligacdo entre o implante e o osso. Esse tipo de superficie, além de promover o
crescimento do osso dentro das reentrancias, também permite que as tensdes sejam
transferidas do implante para o osso. Testes “in vivo” (testes histolégicos realizados
ap6s a implantagdo em animais ou seres humanos) mostram que o aumento da
rugosidade superficial aumenta a forca de adesdo, quando comparadas com
superficies mais lisas. O acabamento superficial também influencia o desempenho
quanto a corrosao [18].

Inicialmente, a selecdo de materiais para implantes era influenciada pelas suas
caracteristicas de resisténcia mecanica e resisténcia a corrosdo. A microtopografia
superficial era uma caracteristica do processo de fabricacdo, que diferia entre os
fabricantes mesmo para implantes de aplicacdes idénticas. Embora diversos estudos
tenham documentado as diferengcas de microtopografia da superficie de implantes e
uma série de pesquisas tenha sido realizada até entdo para modificacdo da superficie,
os efeitos da adesdo celular e organizagdo tecidual ainda sdo desconhecidos em
grande parte [19].

Para materiais que sao implantados junto ao osso sem utilizagdo de materiais
para aumentar a sua aderéncia, a exemplo dos cimentos, é importante que a formacao
do osso ocorra com maior velocidade possivel, o que aumenta a “performance” do
implante em um periodo relativamente longo. As propriedades da superficie
influenciam na interagdo do implante com o sistema biolégico, na medida em que a
formagdo do osso € ajustada pelas seguintes caracteristicas da superficie:
composigao, energia superficial, microtopografia e rugosidade [20].

Além das propriedades mecénicas, fisicas e quimicas, os implantes devem
mostrar estabilidade além de nao induzir alteragdes no tecido adjacente ao implante.
As caracteristicas da superficie sao parametros relevantes para avaliar a
biocompatibilidade do implante. Uma série de mecanismos produz propriedades
quimicas na superficie substancialmente diferentes do que aquelas observadas no
material que constitui o implante (“bulk”): contaminagao superficial, orientagao
molecular, reagbes quimicas superficiais (ex. oxidagao), rugosidade, composicdo e
espessura da camada de Oxido superficial. Essas propriedades ndo podem ser
avaliadas a partir das propriedades do material do implante. Nesse sentido vem
ocorrendo um avango nas pesquisas para caracterizagao superficial de implantes [21].

Diversos estudos evidenciaram que para a eficacia da implantacdo é
necessario estabelecer uma interface mecanicamente sélida com completa interagao

entre a superficie do material e o tecido 6sseo e auséncia de tecido fibroso na
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interface. Microcavidades e nanocavidades que possuem o tamanho das células
(1 — 100 um) e de proteinas (1 — 10 nm), respectivamente, podem ser interligadas
mecanicamente ao tecido, proporcionando a osteointegragcédo do implante [20,22].

A rugosidade superficial pode ser caracterizada pela forma e dimensao das
irregularidades. O grau de interligagdo mecanica do osso aumenta com a rugosidade
da superficie. Uma superficie lisa apenas transmite forgcas compressivas, apresenta
pouca resisténcia ao cisalhamento e ndo apresenta resisténcia a forgas de tragao.
Uma superficie com baixa rugosidade (< 10 um), possui maior resisténcia ao
cisalhamento do que uma superficie lisa. Contudo, a adesao celular requer ligagdes
quimicas ou microporosidade (1 — 50 um) ou macroporosidade (100 — 500 um), sendo
que com a macroporosidade ocorre crescimento do osso dentro dos poros. Embora a
rugosidade superficial em escala micrométrica apresente alguma retengado devido ao
crescimento 0sseo, estudos “in vitro” indicam que a macrorugosidade também
influencia a funcédo das células, a deposicao da matriz 6ssea e a mineralizagdo do
0ss0, na medida em que as células sdo sensiveis as caracteristicas superficiais do
implante [1].

Estudos comparativos de implantes de titAnio com diferentes valores de
microrugosidade superficial (Sa = 0,83 — 2,11 um) foram realizados através de
implantacdo em coelhos a fim de determinar a rugosidade superficial 6tima. Os
resultados indicaram que a rugosidade superficial na faixa de Sa = 1,0 — 1,5 um
apresenta a melhor resposta do osso com excelente fixacdo do osso ao implante e
auséncia de sinais de inflamacao. Esses dados confirmam “in vivo” os resultados de
pesquisas com ensaios “in vitro”, que demonstraram que as células do osso sao
rugofilicas, respondendo positivamente a rugosidade com uma maior deposi¢cao e
mineralizagao do tecido 6sseo. Uma das provaveis explicagdes para esse fenbmeno é
o fato dessa faixa de rugosidade promover o estimulo do tecido ésseo através das
solicitagdes mecanicas, com consequliente crescimento do 0sso, enquanto que no caso
da rugosidade em nivel mais elevado as células passam a reconhecer a superficie
com se fosse lisa. No caso de superficies com macroporosidade (poros acima de
50 um) que permitem o crescimento 6sseo dentro dos poros, o ideal € a combinagao
dessa macroporosidade com uma microporosidade (poros da ordem de 1,0 — 1,5 um)
para promover a adesao celular [18].

A nivel celular é sabido que as células e proteinas respondem a
microtopografia da superficie, influenciando o formato, orientagdo, adesédo e
proliferacdo das células. A primeira fase da interacdo da célula com o material envolve

a adesdo e o espalhamento das células. O termo adesao esta relacionado com
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eventos que ocorrem em curto prazo, como as ligagbes fisico-quimicas entre as
células e o material que envolve forgas ibnicas, forcas de Van der Wals e eventos que
ocorrem a longo prazo, envolvendo moléculas bioldgicas (ex. células, proteinas). A
qualidade dessa primeira fase ira influenciar a capacidade da célula de proliferar em
contato com o implante [20,22].

Os efeitos da microtopografia e rugosidade superficial do implante na
osteointegracao podem ser avaliados a partir de ensaios “in vivo” de duas formas
diferentes: analise histomorfometrica, onde a quantidade de contatos osso/implante é
medida em percentagem de area de superficie e biomecanicamente, através da
medicdo da resisténcia ao cisalhamento da interface osso/implante ou remocéo por
torque. A partir desse tipo de avaliagdo, varios estudos demonstraram que as
superficies rugosas apresentam maior estabilidade do que as superficies lisas, devido
ao aumento da area de contato implante/tecido. Um outro aspecto observado é o fato
das células reconhecerem certos tipos de configuracdo superficial do material
(ranhura, entalhe, poro, pite, coluna, aresta) para realizarem a sua adeséo, orientagcao
e migracdo, no caso dessas configuracdes apresentarem uma faixa de tamanho
inferior ao tamanho das células [19,20,22].

Foi observado que esse efeito depende também do tipo de célula em contato
com o implante. Células do tipo osteoblastos (células do tecido 6sseo) apresentam
altos niveis de adesdo em superficies rugosas com relagdo a superficies polidas,
preferencialmente em poros com didmetro da ordem de 200 a 400 um [23]. Em
contrapartida, os fibroblastos (células do tecido conjuntivo, ex. gengiva, musculos...) e
as células epiteliais (células da pele, mucosa, vasos...) aderem preferencialmente em
superficies polidas. Nesse caso o implante fica encapsulado por um tecido conjuntivo
fiboroso ndo aderente no lugar de tecido 6sseo. Quanto maior a espessura dessa
capsula menor é a biocompatibilidade do implante. E sabido que as células epiteliais e
fibroblastos se localizam preferencialmente ao longo de linhas na superficie do
material (ex. material usinado) através de um processo chamado guia de contato
(“contact guide”) [20,22].

Tanto as caracteristicas morfoldégicas da superficie do implante, quanto a sua
composi¢do quimica influenciam diretamente na adesdo do implante. Superficies lisas,
superficies curvas ou rugosas geram diferentes areas de contato com biomoléculas e
células, dependendo das dimensbes das irregularidades superficiais apresentarem
dimensdes da mesma ordem das células. Diferentes areas de contato produzem
perturbacdes e tipos de ligacao distintas com as células, que por sua vez irdo afetar a
sua funcao. As diversas técnicas para aumento da rugosidade superficial também podem

alterar a composicdo quimica da superficie, alterando a estabilidade quimica e a
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reatividade da superficie, produzindo diferentes tipos de ligagdo com as biomoléculas
[19,20].

Apos a cirurgia, a superficie do implante inicialmente entra em contato com um
ambiente que é composto predominantemente por moléculas de agua. A natureza da
interacdo entre os atomos da superficie do implante e as biomoléculas é critica para a
resposta do sistema bioldgico. O primeiro evento que ocorre € a adsorgédo de agua e
ions hidratados (CI, Na*, Ca*...) sendo que a camada hidratada formada possui
espessura de alguns nandmetros. A figura 2.1 ilustra a interface entre o tecido e um
implante de titAnio em escala macroscopica visivel ao olho humano (figura 2.1a) e em
nivel de escala molecular (figura 2.1b e 2.1c). Na ilustracdo o implante de titanio é
coberto com uma camada de oOxido de aproximadamente 2 a 5 um de espessura.
Adjacente a camada de Oxido existe uma pelicula de bioliquido (figura 2.1b), que contém
agua, ions e biomoléculas (ex. moléculas de proteina), que s&o substancias essenciais
para a sobrevivéncia e constru¢ao dos tecidos. A magnitude dessa interacao € da ordem
de 1 nm (figura 2.1c), que € muito menor do que a dimensdo das células. As células
interagem com a camada de biomoléculas e a agua que fica aderida a superficie do
material, cuja natureza e propriedades sdo determinadas pelas caracteristicas
superficiais do material (composicao quimica, rugosidade...). A resposta celular é
determinada pela natureza da dessa camada de biomoléculas e vice-versa [2].

Ao contrario do efeito na osteointegragao, as superficies rugosas apresentam
menor resisténcia a corrosdo do que superficies muito polidas [24,25]. Nos metais
autopassivados como o titanio, a superficie é protegida por uma camada estavel de
6xido. Contudo, um estudo sobre implantes de titdnio com superficie rugosa ou
usinada comprovou o ataque corrosivo. Os autores sugeriram que as irregularidades
superficiais podem fraturar durante o carregamento mecanico, deixando o metal
reativo exposto ao oxigénio e ions cloreto, formando compostos que causam ataque
corrosivo da superficie e danificam os tecidos [19].

Os implantes para reposicao de juntas ortopédicas (artroplastia) e os implantes
dentérios apresentam muitas caracteristicas em comum, tais como os materiais, as
configuragbes superficiais € a necessidade de estabilizacdo primaria. Os implantes
dentarios apresentam uma complicagido adicional devido ao contato com a mucosa, que
aumenta o risco de infec¢do. Nos implantes para juntas ortopédicas, um dos principais
problemas €& o fato das superficies articulares serem submetidas a desgaste e os
fragmentos resultantes podem causar reagdes que conduzem a perda do implante. A
resposta dos tecidos a essas duas categorias de implantes € modificada pela estrutura
do osso adjacente. Os implantes para juntas ortopédicas sdo suportados

preferencialmente pelo osso trabecular, enquanto que nos implantes dentarios da
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mandibula, parte do implante € ancorado no osso compacto e outra parte pelo osso
trabecular e pelo osso medular. Essas diferencas influenciam profundamente os

aspectos histoldgicos da osteointegracao em todos os estagios [18].

H,0

+* proteina

i

titinio oxido de titdnio bioliquido

Figura 2.1 — Interface entre um implante de titnio e o osso em diferentes
magnitudes: a — escala macroscopica; b — escala ao nivel da célula e do tecido; ¢ —

escala a nivel atbmico e molecular [2].
2.2.2 — Limpeza e Descontaminagao do Implante

A influéncia dos contaminantes da superficie dos implantes sobre a
biocompatibilidade, mesmo quando em baixos percentuais ainda é desconhecida.
Vérias pesquisas foram realizadas a fim de analisar a influéncia do acabamento
superficial do implante na biocompatibilidade e osteointegragdo. Uma vez que ainda

nao existe consenso sobre o nivel de contaminagao aceitavel e identificacdo dos
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elementos mais prejudiciais, recomenda-se que a superficie seja isenta de impurezas
ou com o minimo possivel de contaminagao superficial [26]

A contaminagdo superficial de implantes pode ter origem no processo de
fabricacdo, no manuseio do implante com ferramentas inadequadas durante a cirurgia ou
na falta de profilaxia apds a cirurgia. No caso de implantes fabricados por usinagem o
resfriamento das ferramentas de corte, feito com liquidos a base de o6leos com
composigdes variadas, muitas vezes deixam a superficie do implante contaminada. Apos
a usinagem séao indicados banhos quimicos para descontaminacdo da superficie, que
podem modificar as caracteristicas morfolégicas da superficie como a rugosidade, a
composicao e espessura da camada de 6xidos (ex. titAnio) e a energia superficial. Sao
indicados os procedimentos discriminados na norma ASTM F86-91 (“Standards Practice
for Surface Preparation and Making of Metallic Surgical Implants”) e ASTM B 600-74
(“Standard Recommended Practice for Decaling and Cleaning Titanium and Titanium
Alloy Surfaces”) [26].

Mesmo pequenas concentragdes de impurezas, poderao alterar as propriedades
superficiais do oxido, particularmente os elementos que possuem acdo catalitica. A
camada superficial de oxido de titdnio apresenta uma alta tendéncia a reagir com
substancias contaminantes organicas e inorganicas do ar e de solugdes aquosas. A
variacao local da composi¢cao quimica podera também induzir a ocorréncia de corrosao
galvanica, uma vez que, em muitos casos, analises da superficie de implantes dentarios
indicaram niveis de contaminagao com hidrocarbonetos e outros elementos tais como
C, Ca, P, N, Na, Si e Pb. A presenga de carbono é geralmente causada por uma
camada absorvida composta predominantemente de hidrocarbonetos originados do ar,
bem como pela preparagdo e manuseio do material [27,28].

A remogao das impurezas em implantes pode ser feita por meio de imersdao em
solugdo alcalina ou acida ou por meio de técnicas eletroliticas, que permitem remover
uma fina camada com tensodes residuais € melhorar o acabamento superficial. No caso
da limpeza por meio mecanico emprega-se o0 jateamento abrasivo para remover as
impurezas de usinagem e a camada heterogénea de 6xido, seguido de limpeza em ultra-

som e autoclave [26,27].

2.2.3 — Implantes Dentarios

Os materiais que constituem o dente sdo similares aos do 0sso e interagem
continuamente com os fluidos fisioldégicos existentes na boca, que contém espécies

iGbnicas biolégicas, bem com os lipidios, sacarideos e proteinas. O comportamento

dessas espécies localizadas na superficie de um material pode afetar tanto o material
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quanto o sistema bioldgico local [20]. Dentre os diversos tipos de implantes, os
implantes dentarios tem que atender as mais criticas exigéncias, devido ao fato de
estarem em contato com trés tipos de tecidos diferentes: o osso alveolar (osso
cortical), o ligamento periodontal (tecido conectivo) e a gengiva (tecido epitelial). A
parte do implante em contato com a gengiva sofre ataque quimico, devido aos acidos
dos alimentos e as bactérias, que sdo espécies de células simples cuja adesao e
proliferacao nas superficies de solidos ocorrem através de processos similares ao das
células de tecidos, porém apresentam um efeito danoso. Além disso, os implantes
dentarios sofrem o desgaste por abrasao, o carregamento de forcas e torque. Essas
forcas que atuam na interface osso/implante podem ser de tragdo, cisalhamento e/ou
compressao [10].

De acordo com dados da literatura [29,30], as primeiras tentativas para
implantacdo de raizes de dentes artificiais ocorreram no inicio do século 20 por
Greenfield, utilizando pinos de ouro e platina acoplados a dentes de porcelana.
Posteriormente, Venable e Struck experimentaram uma série de parafusos feitos de
ligas fundidas. Em 1939, Strock inseriu o primeiro implante dentario em forma de
parafuso de liga Co-Cr-Mo. Esse modelo foi seguido pelo implante intrabsseo com
macro-perfuragdes para estimular o crescimento do osso dentro dos orificios. Porém o
uso de implantes dentarios s6 apresentou um rapido crescimento quando Branemark,
iniciou na década de 60 o desenvolvimento de um sistema para integrar no osso da
mandibula um implante intradsseo a base de titdnio puro com rosca e formato de uma
raiz de dente. Os materiais mais utilizados atualmente para implantes dentarios séo o
titdnio e as ligas de titanio [20,30].

Atualmente os implantes dentarios funcionam como suporte de proteses
dentarias fixas ou removiveis. Existe uma larga variedade de formas e desenhos,
sendo que os aspectos morfologicos tridimensionais mais importantes sao: a presenca
ou auséncia de rosca, a presenga de macro e microirregularidades e o formato do
implante. Muitos outros tipos de implantes foram estudados a partir do sistema de
Branemark, a maioria dos quais apresentando uma configuracéo superficial com rosca
produzida por usinagem, cuja finalidade é maximizar o contato inicial e aumentar a
area superficial do implante, aumentando a sua estabilidade e favorecendo a
dissipacdo da tensao interfacial [10]. Esse formato apresenta a vantagem de facil
fabricacdo por fundigdo e usinagem, porém apresenta as seguintes desvantagens:
requer um tempo longo sem funcionamento para que a osteointegracdo seja bem
sucedida com colocagdo em dois estagios; deve ser ancorado no osso cortical, que

proporciona uma resisténcia adequada as forcas aplicadas. Esse fator é importante
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considerando-se que um implante dentario pode ser submetido a forgas compressivas
de mastigagao de até 1000 N (= 102 kgf) [31].

Como conseqliéncia da necessidade de ancoragem no osso cortical, o
implante deve ser suficientemente longo para a sua fixagao, principalmente no caso de
implantagao na mandibula, enquanto que a dificuldade no maxilar € o fato de possuir
0sso com baixa qualidade e menor densidade do que na mandibula. Muitos pacientes
nao possuem uma adequada altura do osso, ou suficiente qualidade déssea para
suportar implantes rosqueados. Esses fatores podem ocasionar a fratura do implante,
conforme documentado por diversos autores [32,33]. Outra desvantagem desses
implantes, particularmente os que apresentam superficies usinadas, é o fato de
apresentarem baixa resisténcia ao esforco de tor¢cdo que age no sentido de
deslocamento do implante no ato da implantacdo. Os tratamentos para aumento da
rugosidade da superficie das roscas e a propria selegcdo da geometria da rosca podem
contribuir para otimizar esse comportamento [32,34]. As figuras 2.2a e 2.2b

apresentam implantes dentarios fabricados por diferentes processos [35,36].
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Figura 2.2 — a — Parte de implante dentario de titdnio com revestimento poroso
fabricado pela técnica “plasma spray” (Serson Implant/Brasil) [36]; b — Implante
dentario de liga Ti-6Al-4V com revestimento poroso na raiz, fabricado via metalurgia do
po [32].

Dentre os implantes intradsseos sem rosca existem os seguintes tipos: com
revestimento poroso produzido pelas técnicas de “plasma-spray” ou técnicas de
metalurgia do pé e com superficie modificada por tratamentos de jateamento abrasivo
(TiO,, Al,O,, silica), ataques com solugdes acidas ou anodizagio, com a finalidade de
aumentar a rugosidade superficial [10]. Os revestimentos porosos apresentam a

desvantagem, com relagao aos implantes com superficie modificada, de necessitarem
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de equipamentos mais sofisticados que encarecem o produto. Além da rugosidade
média, também a micromorfologia da superficie é relevante para a osteointegragdo do
implante, a qual varia de acordo com o processo de fabricacdo, podendo conter sulcos
alinhados no caso de implantes usinados e cavidades ou poros de diversos formatos

em processos como o plasma-spray ou metalurgia do po [19].

2.2.4 — Implantes Ortopédicos

Nos seres humanos as juntas sinuviais de quadril e joelhos s&o estruturas
complexas e delicadas capazes de funcionar sob condicbes criticas. A sua
performance se deve a combinagédo da cartilagem articular, um tecido conectivo que
cobre o0 0sso e envolve a junta, e o fluido sinuvial, um liquido nutriente secretado na
area da junta. Apesar dessas caracteristicas, as juntas humanas apresentam a
tendéncia de sofrer doencas e inflamacbes degenerativas que resultam em dor e
rigidez. Os processos degenerativos mais comuns sao a artrite reomatdide e a
osteoartrite, que afetam em algum nivel cerca de 90 % da populagdo com idade acima
de 40 anos [3].

O osso possui uma estrutura complexa sendo um tecido conectivo que consiste
de feixes empacotados de fibras de colageno, que contém muitos pequenos cristais de
um mineral de composi¢ao similar a hidroxiapatita, os quais sdo unidos através de
uma matriz amorfa. Os trés componentes que constituem o 0sso possuem uma
subestrutura ultrafina e a relacdo entre as fases é o fator principal que controla as
propriedades do osso. Esses tecidos sdo constituidos ndo apenas das fases descritas,
mas também de intersticios vasculares e poros macroscépicos com quantidade e
natureza variavel [37].

As juntas s&o submetidas a solicitagdo mecanica severa com tensdes ciclicas
da ordem de 1 a 3 milhdes de ciclos por ano. No caso da junta de quadril, por
exemplo, as forcas que atuam sdo da ordem de 3 a 6 vezes o peso do corpo [38]. Os
dados da tabela 2.2 indicam que aparentemente o 0sso € pouco resistente as
solicitagcbes impostas e também que existe uma grande diferenca na resisténcia do
0sso com e sem fase organica [39]. Porém, o tecido ésseo saudavel tem a capacidade
de se auto-reparar por meio da continua absorcao e reposi¢cao de tecido, além do
controle muscular e lubrificagdo adequada da junta. Esses fatores combinados
permitem que o conjunto resista aos ciclos de fadiga impostos. O equilibrio é destruido
se a junta for danificada irreparavelmente, seja através de um trauma, seja devido a

uma doencga degenerativa.
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Os casos mais criticos se referem aos pacientes com idade acima de 65 anos
que sofrem de dores cronicas em juntas como joelho e quadril devido a artrite
degenerativa e tem dificuldades de andar, pacientes com movimentos limitados devido
a lesbes que ocorrem na pratica esportiva e pacientes com tumores devido a cancer
0sseo. Nesses casos, a pratica médica tem indicado a cirurgia para reposigao da junta
deteriorada, artroplastia, que consiste no tratamento cirdrgico que substitui todas
superficies naturais degeneradas por uma nova junta composta por materiais
artificiais, alcangcando o alivio da dor e otimizando a mobilidade da junta. As juntas
artificiais também podem ser utilizadas para reposicao de juntas de dedos, ombro e
pulso. A degradagado que ocorre nos implantes artificiais “in vivo”, resulta em vida util
menor do que das juntas naturais, devido principalmente as altas taxas de desgaste e
consequentemente aos efeitos bioldgicos adversos dos fragmentos resultantes do
desgaste na fixacdo do implante. Nesses casos, é necessaria a realizagao de revisao

cirargica que geralmente € mais complicada do que a cirurgia inicial [3].

Tabela 2.2 — Caracteristicas do osso humano [39]

RESISTENCIA A | RESISTENCIA A | MODULO DE
0SSO ESTRUTURA | COMPRESSAO | TRAGAO (MPa) YOUNG
(MPa) (GPa)
Osso humano Poros de 150 130 9-17
10a 20 um
Osso humano sem Poros de 40 6 7-17
fase organica 10a 20 um

A artroplastia vem melhorando a qualidade de vida de milhares de pessoas nos
ultimos 25 anos. A primeira cirurgia para reposi¢cao completa de junta ocorreu em 1938
por Wiles [40], utilizando componentes acetabular e femoral de aco inoxidavel fixados
ao osso através de parafusos. Pouco tempo depois [37] Haboush realizou o mesmo
tipo de cirurgia utilizando a liga Vitallium (Co-Cr). Em 1960 Charnley [40] introduziu a
técnica do uso do cimento polimetil-metacrilato em cirurgia ortopédica, para fixagcado do
conjunto de implantes. Esse procedimento foi considerado um avango, na medida em
que a camada de cimento entre o implante e o osso permitia uma melhor transferéncia
de carga implante/osso, reduzindo a dor e restaurando a funcionalidade da junta por
maiores periodos de tempo, quando comparado com a técnica de fixagao anterior.

A primeira implantacdo de titanio puro em cirurgia ortopédica ocorreu em

1951 [8] para fixacdo de fraturas dsseas através de placas e parafusos. Ao mesmo
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tempo, as empresas Zimmer GB, Down Bross e Sivah, fabricaram os primeiros
implantes de titdnio comerciais: placas, parafusos e implantes femorais. Em 1970 o
titdnio puro foi substituido pela liga Ti-6Al-4V “extra low interticial — ELI”, utilizada para
aplicacbes aeroespaciais.

A partir de 1980, foram introduzidas novas ligas criadas especificamente para
aplicagdes biomédicas, como a Ti-5Al-2,5Fe nas condigbes fundida e conformada e Ti-
6Al-7Nb, que apresentavam propriedades similares a liga Ti-6Al-4V, porém com
auséncia do vanadio, que € um elemento considerado téxico, cujo acumulo do seu
oxido pode acarretar anemia, hematuria, policitemia e disturbios no sistema
respiratorio [41]. Posteriormente, um outro grupo de ligas de titdnio com a introdugao
dos elementos Mo, Zr, Fe, Ta, Pd, Sn, foi desenvolvido especificamente para
implantes ortopédicos a fim de otimizar a biocompatibilidade e reduzir o madulo
elastico, aproximando o material da condigdo do osso [3,8]. O desenvolvimento atual
de reposicao de juntas ortopédicas vem ocorrendo no sentido de otimizar a ligagao
interfacial e transferéncia de carga entre os varios componentes. A integridade
interfacial implante/osso depende de uma combinacgdo de fatores: nivel e distribuigdo
de tensdes, restauracao do tecido dsseo, reacio do tecido 6sseo ao implante, trauma
cirurgico e movimento relativo entre o 0osso e o implante.

No que se refere as propriedades mecénicas e de superficie do conjunto de
implantes e revestimentos que compde uma reposicdo de junta, a resisténcia ao
desgaste exerce papel preponderante no sucesso da implantagado. As juntas naturais
sao lubrificadas de forma eficiente pela combinagao de cartilagem com fluido sinuvial,
que conferem baixos coeficientes de friccdo. A reproducao desse tipo de lubrificagao é
dificil em juntas constituidas por materiais sintéticos, ndo havendo garantia da
presencga de fluidos lubrificantes.

A combinacdo de um oOxido ceramico extremamente duro com um polimero e
um metal ou liga, geralmente proporciona baixos coeficientes de fricgcdo e baixas taxas
de desgaste. O sistema metal-metal ndo é ideal devido ao alto desgaste dos dois
componentes sob tensdo, que resulta em fragmentos, podendo causar reagdo nos
tecidos. Atualmente as juntas artificiais consistem nas seguintes partes: componente
acetabular (em forma de copo) a base de polimero ou ceramico (ex. polietileno de alto
peso molecular, alumina), esfera cerdmica ou metdlica (ex. ligas a base de Co-Cr e
titdnio, alumina ou zircénia) fixada em uma haste metalica (ex. ligas de titanio) [40]. A
figura 2.3 mostra um desenho esquematico dos componentes para reposi¢cao de junta
femoral com fixacdo através de cimento [40] e as figuras 2.4a e 2.4b ilustram
respectivamente implantes ortopédicos para reposicao de juntas com revestimento

poroso parcial e um implante femoral de liga de titdnio com revestimento poroso
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parcial, cedido pelo Hospital de Traumo Ortopedia — RJ (HTO) apés ter sido retirado

de paciente em cirurgia de revisao.

Figura 2.3 — Componentes para reposi¢ao de junta femoral com fixagao através
de cimento: 1 — osso cortical, 2 e 2a — osso “trabecular”, 3 e 3a - cimento, 4 — implante
femoral metalico, 4a — suporte metalico do componente acetabular, 5 — componente

acetabular [40].

a b
Figura 2.4 — Implantes ortopédicos para reposi¢cdo de juntas com revestimento
poroso parcial: a — fabricados pela empresa Astro Met, Inc. [42]; b — retirado em

cirurgia de revisao.

Os implantes de articulagdes ou implantes com mobilidade, compostos de
diferentes materiais produzem diferentes tipos de particulas e ions, provenientes do
desgaste abrasivo (ex. metalicas, cerdmicas e poliméricas). Esse material na forma
fragmentada pode induzir multiplas reag¢des teciduais inflamatérias e imunoldgicas

além da degradagao do 0sso, que pode causar a desestabilizacdo e o descolamento
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ou modificacdo da posicdo do implante. Para a completa avaliagdo da quantidade
dessas particulas e ions no corpo humano, sao colhidas amostras do sangue, urina,
plasma, unha, cabelo e tecidos adjacentes ao implante. E importante observar que n&o
se deve confundir os elementos metalicos com os 6xidos, sais e organico-complexos
que apresentam diferentes efeitos do metal quanto ao seu potencial téxico [14].

De uma forma geral as particulas de materiais polimeros e ceramicos nao
apresentam efeitos adversos e as particulas pequenas e irregulares sdo mais ativas
apresentando um efeito mais nocivo do que as particulas maiores e regulares. As
particulas oriundas da liga Co-Cr-Ni, sdo continuamente dissolvidas no organismo e
formam precipitados a base de compostos organometdlicos. Ja as particulas
provenientes do titanio e suas ligas, sdo formadas por elementos nao téxicos oriundos
da camada de oOxido e por ions de Oxido de titdnio, os quais sdo considerados
insoluveis e biologicamente inertes. Apds o desgaste, a camada passivadora de 6xido
se recompde em alguns milisegundos, prevenindo a formagdo de compostos nao
Oxidos [14].
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2.3 - IMPLANTES DE TITANIO

O titAnio e suas ligas vém sendo largamente utilizados para implantes
cirargicos, principalmente quando € necessaria uma combinacdo de propriedades
especiais, tais como: alta relagao resisténcia/peso, alta resisténcia a corrosio e alta
resisténcia mecanica. A biocompatibilidade do titAnio é excelente, sendo considerado
um metal inerte. Possui baixas taxas de liberagcdo de ions metalicos, o que significa
alta estabilidade quimica no corpo humano. A concentracdo normal de titdnio nos
seres humanos é de 0,2 ppm e a toxicidade clinica em tecidos é observada com
concentragoes da ordem de 2000 ppm. Como conseqliéncia, o0 material ndo apresenta
tendéncia para causar reagdes celulares adversas ou reagdes no tecido adjacente ao
implante, aumentando a sua vida util [14].

As propriedades mecénicas do titanio comercialmente puro e suas ligas
permitem aplicagcbes no campo da odontologia, ortopedia, neurologia e cardiologia. O
tithnio comercialmente puro é usado em enxertos da face e cranio, devido a sua boa
conformabilidade e em implantes dentarios, substituindo a raiz do dente onde a coroa
é fixada.

As primeiras ligas comerciais para implantes dentarios e para implantes
ortopédicos para reposi¢ao de juntas (joelho, perna, ombro, cotovelo e maxilar) foram
as ligas Ti-6Al-4V (ASTM F136-84/F 620-87/F 1108-88), Ti-6Al-4Nb (ASTM F 1295-
92, ISSO 832-11) e Ti-5Al-2,5Fe (ISO 5831-10) [43/22, 44/23]. Um outro grupo de
ligas de titanio foi desenvolvido com o objetivo de aumentar a biocompatibilidade do
titdnio, reduzir o moédulo elastico e otimizar as propriedades mecanicas: Ti-30Nb, Ti-
13Nb-13Zr, Ti-30Ta, Ti-35Nb-5Ta-7Zr, Ti-12Mo-6Zr-2Fe, Ti-15Mo-5Zr-3Al, Ti-15Mo-
5Zr-5Sn, Ti-15Mo-3Nb-30, Ti-15Zr-4Nb-2Ta-0,2Pd e Ti-15Sn-4Nb-2Ta-0,2Pd. Dentre
essas ligas, a liga Ti-35Nb-5Ta-7Zr apresenta a maior biocompatibilidade e o0 menor
modulo elastico, 50 GPa. Os elementos Zr, Nb e Ta sdo considerados ndo-toxicos e
nao alergénicos e sao adicionados para aumentar a resisténcia a corrosdo e
biocompatibilidade da liga [3,16].

Em cirurgias ortopédicas para fixacao ou reposicdo de ossos ou juntas, tanto
as ligas a base de Co-Cr como o titdnio puro e as ligas de titdnio sdo amplamente
empregados. Do ponto de vista da biocompatibilidade, a ordem de preferéncia tem
sido Ti e suas ligas, seguido da liga Co-Cr-Mo. Quanto ao aco inoxidavel, a tendéncia
€ que esse material ndo seja mais utilizado em implantes permanentes, apenas em
implantes temporarios [13].

No caso de implantes ortopédicos, a escolha do material depende muito do

local da implantacédo e do implante em questdo. Para juntas com altas solicitagdes de
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cargas, como joelhos e quadril, os metais sdo os materiais indicados. Tanto o titanio
puro quanto as ligas de titdnio sdo utilizados em situagbes onde a protese esta em
contato com o o0sso, sendo o material preferido em relagdo aos demais devido a sua
baixa densidade. Porém, quando a reposi¢ao da junta € completa e os dois implantes
deslizam entre si sob tensdo, os produtos resultantes de desgaste devem ser
reduzidos ao minimo. Nesse caso o titanio, devido a sua baixa resisténcia ao desgaste
por deslizamento, € utilizado em préteses em contato com o polietiieno, que
apresentam boa resisténcia ao desgaste.

Nos implantes dentarios intra-6sseos e reconstrugdo mandibular, existe a
dificuldade de se atingir uma resposta adequada do tecido adjacente ao osso, além da
complexidade das formas a serem reconstruidas. De acordo com as solicitagdes
requeridas para essa aplicacdo, tanto a rigidez quanto a resisténcia mecéanica sao
importantes. O titanio vem sendo escolhido para essas aplicacbes, devido
principalmente a sua boa biocompatibilidade. Podem ser listadas como aplicagdes os
implantes intra-6sseos do tipo lamina de expansdo, grampo mandibular, enxertos de
retencdo Ossea e placas de fixagcdo interna extra-oral e facial. Em cirurgia
cardiovascular as principais aplicagdes sdo as valvulas para o coragdo, caixa de

marca passo e suporte de bateria de Ti puro e parafusos de ligas de titanio [13].

2.3.1 — Propriedades do Titanio e suas Ligas

2.3.1.1 — Metalurgia Fisica

O titanio ocupa 0,6% da crostra terrestre, em grande parte na forma dos
minerais, rutilo (TiO,) e ilmenita (FeTiOs). E um elemento de transicdo situada no
grupo IV da tabela periédica. Pode formar compostos bivalentes, trivalentes e
tetravalentes e apresenta alguma semelhanga com o silicio, formando titanatos
isomorfos como os silicatos. Essa caracteristica de valéncia variavel é tipica dos
elementos de transigdo, pois possuem orbitais internos incompletos [45].

O metal puro apresenta baixa densidade (4,5 g/cm® a 25°C), intermediaria
entre o aluminio (2,7 g/cm®) e o ferro (7,8, g/cm®) e cerca de 60% menor do que a
densidade do ago. A possibilidade de aumento de resisténcia mecéanica por processos
de conformacdo, modificagdo de elementos de liga e tratamentos térmicos faz com
que as ligas de titdnio alcancem alta relagao resisténcia/massa especifica [45].

Com relagao a sua estrutura, o titnio existe sob mais de uma forma cristalina:
estrutura hexagonal compacta (HC) em temperatura ambiente até 882,5°C,

denominada a fase alfa (a); estrutura cubica de corpo centrado (CCC), denominada

28



por fase beta (), que se transforma em 882,5°C. A fusdo do metal ocorre a 1672°C. A

tabela 2.3 apresenta as principais propriedades fisicas do titanio puro [46].

Tabela 2.3 — Propriedades fisicas do titanio puro [8].

TITANIO PURO
Numero atdmico 22
Peso atbmico 47,90
Estrutura cristalina Alfa: hexagonal compacta (<850°C)
Beta: cubica de face centrada (>850°C)
Cor Cinza escuro
Densidade 4,51 g/om®
Ponto de fusédo 1700°C
Equilibrio sélido/liquido 1750°C
Ponto de ebuligdo 3600°C
Resisténcia a tracao 35 Ksi min
Modulo de elasticidade 14,9.10° psi
Modulo de elasticidade Young 107GN/m?®)
Coeficiente de expansao térmica 9.10°°C
Resistividade elétrica 47,8Wecm
Propriedades Magnéticas Paramagnético
Calor especifico a 15°C 0,52 kJ/kg K
Calor de fusdo 419 kJ/kg
Calor de transformagéao 67 kJ/kg
Condutividade térmica 17W/mK (temp. ambiente)
Temperatura de transformagéo o - 3 885°C
Coeficiente de expansao térmica 9.10° K
(20 a 200°C)

O titAnio comercialmente puro agrupa-se em diferentes classes, cuja principal
diferenca se refere a quantidade de oxigénio e ferro presentes, especificados pelas
normas ASTM B 265, B 338 e B 367. A tabela 2.4 apresenta a classificagcdo comercial
do titdnio puro, com relagdo ao teor dos elementos quimicos. As classes de maior
pureza, ou seja, com menores quantidades de elementos intersticiais, possuem

resisténcia, dureza e temperatura de transicdo mais baixa. Os elementos intersticiais
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com raio atdbmico pequeno como o oxigénio, hidrogénio e o nitrogénio, alteram

significativamente as propriedades do titanio [45,46].

Tabela 2.4 - Classificacdo comercial do titAnio puro, de acordo com as normas
ASTM B 265, B 338 e B 367 [46].

RESISTENCIA
DESIGNACAO| A TRAGCAO N c H Fe (o]
ASTM MPa (MAX.) | (MAX.) | (MAX.) | (MAX.) | (MAX.)
Grau 1 290 — 410 0,03 | 0,10 | 0,015 | 0,20 | 0,18
Grau 2 390 - 540 0,03 | 0,10 | 0,015 | 0,30 | 0,25
Grau 3 460 — 590 0,05 | 0,10 | 0,015| 0,30 | 0,35
Grau 4 540 - 740 0,05 | 0,10 | 0,015| 0,50 | 0,40

O aquecimento do titanio puro ao ar resulta na sua oxidacdo e no
endurecimento devido a formacdo de solugbes solidas intersticiais, como resultado da
difusao desses elementos. A formagao de uma fase o endurecida por esses elementos
na camada externa da amostra, reduz a resisténcia a fadiga e a ductilidade, elevando
a dureza e a resisténcia mecanica [45].

O titanio puro é unifasico, formado pela fase a, e por isso ndo pode receber
tratamento térmico para melhoria das propriedades mecéanicas. A adigao de elementos
de liga altera significativamente a microestrutura do titdnio puro. Elementos como o Al,
O e N aparecem como estabilizadores da fase o (aumentam a temperatura de
transicdo da fase B, expandindo a regiao de fase a), enquanto os elementos V, Mo,
Fe, Cr, e Mn estabilizam e expandem a regido de fase B, que é estavel a altas
temperaturas. Os elementos Sn e Zr nao promovem estabilidade de fase, mas
possuem extensa solubilidade nas fases a e B, atuando como forte endurecedor das
ligas. De acordo com o tipo e quantidade de elementos as ligas de titanio podem ser
classificadas quanto a sua estrutura cristalina em: alfa/a, “near” alfa/a, alfa/a — beta/,
“near” beta/f3 e beta/p [45].

2.3.1.2 — Propriedades Mecanicas
O titanio e suas ligas sao amplamente utilizados como materiais estruturais em

diversos setores industriais como o aeroespacial, automobilistico, extracdo de metais,

quimico, farmacéutico, naval, joalheira e equipamentos esportivos. Por ser um metal

30



nao magnético apresenta coeficiente de expansao térmica inferior ao ago e aluminio.
O Moédulo de Young para o titanio puro na temperatura ambiente é 107 GPa, sendo
pequeno quando comparado ao valor do aco inoxidavel (200 GPa) ou da liga cobalto-
cromo (200 a 230 GPa). O limite de fadiga do titAnio comercialmente puro € bem
definido com a curva S-N, cujo limite de fadiga é 107 ciclos [8,45].

Apesar do consideravel sucesso conseguido com o titdnio comercialmente
puro, este material em algumas aplicacbes ndo possui uma combinacdo de
propriedades mecanicas adequada, comparado aos outros biomateriais metalicos, a
exemplo do aco inoxidavel. As ligas de titanio, porém, possuem propriedades
mecanicas superiores e aparentemente a mesma resisténcia a corrosao, sendo que as
suas propriedades mecanicas dependem essencialmente dos elementos de liga
adicionados.

Os materiais usados nos implantes devem apresentar propriedades
compativeis com os tipos de solicitagbes em servigo, além de boa resisténcia a
corrosdo, biocompatibilidade e resisténcia ao desgaste. As propriedades mecanicas
mais importantes do titdnio e suas ligas para uso em implantes sdo a resisténcia
mecanica, resisténcia ao escoamento, ductilidade, mdédulo de elasticidade e
resisténcia a fadiga. As tabelas 2.5 e 2.6 mostram as propriedades mecéanicas do
titdnio puro fundido (ASTM F 67-89), da liga Ti-6Al-4V fabricados por fundicdo (ASTM
F1108-88) e por conformacado mecanica (ASTM F136-840) e de outras ligas de titanio
[3,41].

Tabela 2.5 — Propriedades mecanicas do titdnio comercialmente puro na

condicdo de chapa laminada [41,46].

LIMITE DE | RESISTENCIAA| DUREZA | ALONGA - | REDUGAO
TITANIO | ESCOAMENTO | TRAGAO (MPa) | (Vickers) | MENTO | DE AREA

0,2% (MPA) (%)* (%)*
Grau 1 200 290 - 410 120 30 35
Grau 2 250 390 - 540 150 22 30
Grau 3 320 460 — 590 170 18 30
Grau 4 390 540 — 740 200 16 30

*Valores minimos
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Tabela 2.6 — Propriedades mecanicas do titanio puro e ligas de titanio [3,41].

MODULO LIMITEDE | RESISTENCIA | ALONGA | REDUGAO
MATERIAL DE YOUNG | ESCOAMENTO | MECANICA | MENTO | DE AREA
GPa (0,2%) MPa MPa (%) (%)
Titanio puro | 102-104 | 170 —485 240-550 | 15-24 | 25-30
Ti-6Al-4V
Fundido 110-114 | 825-869 895-930 | 6-10 | 20-25
Ti-6Al-4V
Conformado | 101—-110 | 795-875 860-965 | 10-15 | 25-45
Ti-6AI-7Nb 114 880 — 950 900—1050 | 8-15 25 - 45
Ti-5Al-2,5Fe 115 895 1020 15 35
Ti-13Nb-13Zr 80 836 — 908 973-1037 | 10-16 | 70-84
Ti-12Mo-6Zr-2Fe | 74-85 | 1000—1060 | 1060 — 1100 18 40
Ti-15Mo-5Zr-3Al 75 838 852 25 48
Ti-12Mo-5Zr-5Sn 80 1000 1010 18 56
Ti-35Nb-5Ta-7Zr 55 547 596 19 68

2.3.1.3 — Resisténcia a Corrosao e Biocompatibilidade
A biocompatibilidade de materiais metalicos implantados depende da
estabilidade quimica e eletroquimica da superficie da camada de 6xido do metal. Essa
camada formara uma interface com tecidos moles e estruturas 6sseas. O corpo
humano é um ambiente composto de uma solugédo salina oxigenada que contém
proteinas. Nesse sentido, uma alta resisténcia a corrosdo é requerida para os
implantes cirurgicos porque, em geral, os fluidos corpéreos sao sais cloridricos que
tém pH de 7,4 até a faixa acida, correspondente aos acidos organicos e outros
componentes. Nesta faixa, o titAnio ndo é suscetivel a corrosao [11].

A selegcao de biomateriais metalicos com resisténcia a corrosao foi feita no
passado adotando-se metais nobres como o ouro, platina, prata e suas ligas. Devido
ao alto custo desses materiais e propriedades mecéanicas nao compativeis com varias
aplicacbes, esses materiais ndo s&o utilizados normalmente como materiais
estruturais, embora o ouro e a prata sejam usados com freqiéncia em odontologia.

Os metais passivados constituiam em alternativas viaveis e passaram a ser
cada vez mais utilizados em aplicagdes biomédicas. Dentre os trés metais que sao

fortemente passivados, aluminio, cromo e titdnio, o aluminio é bastante usado para
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fins biomédicos, sendo a sua baixa toxicidade atribuida a baixa solubilidade do Al,Os.
Contudo, é sabido que a alta concentracdo de aluminio no cérebro esta associada ao
mal de Alzleimer. O cromo é um elemento altamente alergénico assim como o niquel,
e a sua toxicidade dependem do seu estado de oxidagdo, sendo o cromo com
valéncias Ill e VI, considerado carcinogénico. Por esse motivo, o cromo vem sendo
gradativamente substituido como elemento majoritario em ligas para aplicagdes
biomédicas, sendo ainda usado em teores até 18% no aco inoxidavel e nas ligas a
base de cobalto. Nesse sentido, a melhor escolha como biomaterial dentre os metais
autopassivados € o titanio, tanto puro quanto como elemento majoritario em ligas [47].

Embora os materiais nobres, ou passivados, sejam selecionados pela sua
resisténcia a corrosao, quando implantados no corpo humano irdo sofrer uma lenta
remocao de ions da superficie, devido as variagdes locais e temporarias de
microestrutura e do meio ambiente. Mesmo um metal fortemente passivado ira
apresentar uma taxa finita de difusao de ions através da camada de 6xido e existe a
possibilidade de dissolucdo dessa camada [11,30]. Os esforgos que levam ao
dobramento de implantes, as deformagdes devido aos esfor¢os de fadiga, o desgaste
€ a abrasdo, podem levar a ruptura desse filme passivo, expondo as camadas de
metal localizadas abaixo do filme de 6xido. Além da perda de resisténcia mecanica
causada pela corrosao de implantes, os produtos de corrosdo podem produzir uma
série de efeitos fisioldgicos adversos. A sensibilidade do corpo aos produtos metalicos
de corrosdo e fragmentos devido ao desgaste pode gerar reagbes alérgicas,
particularmente no caso dos metais niquel e cromo [30].

Tanto o titdnio puro quanto as ligas de titanio sdo considerados materiais
passivos que possuem alta resisténcia a corrosdo em meios oxidantes, sendo essa
caracteristica uma das principais razdes para o sucesso dos implantes de titanio. Essa
passividade ndo depende do cromo e do niquel, que sdo elementos considerados
téxicos para o corpo humano, ao contrario de outros biomateriais metalicos como os
acos inoxidaveis e as ligas Co-Cr. O filme de 6xido passivo estavel na sua superficie
do titanio previne a introducdo de produtos de corrosdao no tecido adjacente ao
implante. O éxido se forma espontaneamente em ar imediatamente (em 10~° ms) até
atingir a espessura de 2 a 10 nm e pode ser reconstruido quando danificado em meio
fluido fisiolégico, na temperatura do corpo humano. Em alguns processos de
fabricacdo a exemplo da usinagem, a temperatura superficial € elevada podendo ser
produzida uma espessura muito maior [24,48].

Os Oxidos estequiométricos do titAnio sdao o TiO, TiO,, TioO3 e TizOy,
acrescidos de ligacdes de dois tipos de hidroxilas. O éxido TiO, é o mais abundante na

natureza e existe em trés formas cristalinas, anatase (tetragonal), rutilio (tetragonal) e
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brookita (ortorrémbico). O mais comum e também o mais estudado € o rutilio [20]. A
camada de TiO, possui uma alta constante dielétrica e propriedades isolantes, o que
favorece um contato intimo entre o material e os tecidos em contato com o implante
[24,43].

O titénio é considerado como o metal ndo nobre mais resistente a corrosédo em
fluidos fisioldgicos. Apresenta uma grande imunidade contra o ataque da maioria dos
acidos minerais e cloridricos presentes no corpo humano. Torna-se suscetivel a
corrosdo apenas em solugbes concentradas de alguns acidos, particularmente os
acidos cloridrico, sulfurico, fosférico, oxalico e férmico, além de solugdes contendo o
ion fluoreto. Alguns autores acreditam que o contato direto entre o osso
(osteointegracao) e o implante é possivel apenas se o material em contato com o osso
€ nao-metalico. Nos implantes de titanio devido a camada de 6xido que é formada
instantaneamente (exceto em condi¢des de alto vacuo), o metal nunca é exposto aos
tecidos adjacentes ao implante. Dessa forma, o titdnio quando utilizado em implantes
pode ser visto como um material ceramico e nao metalico, embora a sua
osteointegracado dependa também de outros fatores, conforme abordado no item 2.1
deste capitulo [18].

As aplicagbes do titdnio e suas ligas incluem uma grande variedade de
solugdes aquosas e em uma extensa gama de temperaturas, sem que ocorra a
dissolucao da camada de oxido. Apresenta também um excelente desempenho em
contato com solugdes de ion cloreto e em meios salinos. O titAnio € um metal
altamente reativo e instavel em relagdo ao seu 6xido em presenga do ar e da agua.
Esta alta reatividade faz com que o metal seja muito resistente a corrosdao na maioria
dos ambientes aquosos. Devido a sua baixa taxa de corrosdo, ocorrem pequenas
perdas de peso da camada de oxido, apos longos periodos de exposigdo em solugdes
aproximadamente neutras. De uma forma geral é observada uma pequena quantidade
de titanio nos tecidos adjacentes ao implante, sendo que essa contaminagdo néo é
considerada significativa e ndo resulta em reacdes adversas [24,48].

No que se refere a sua toxicidade, o titanio & encontrado apenas residualmente
nos tecidos animais e vegetais, mesmo sendo amplamente distribuido na crosta
terrestre. O titanio puro e muitas de suas ligas nao apresentam toxicidade e via de
regra possui boa compatibilidade com o corpo humano. Pode ser usado em uma
ampla faixa de solugdes aquosas e sobre uma ampla faixa de temperaturas sem sofrer
dissolucéo significativa.

Os tipos de corrosdo por pite/frestas, por fadiga e por “freeting”, ndo séo
observados no titanio e suas ligas, da mesma forma que a corrosdo galvanica, na qual

o titdnio ndo sofre ataque em contato com os outros metais, mas estes metais podem
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sofrer corrosdo em contato com o titdnio. Com relacdo a corrosao sob tensao, este
fendbmeno nao ocorre no titanio puro, mas as suas ligas sao relativamente susceptiveis
ao trincamento em alguns meios, embora nao tenham sido reportadas falhas em
implantes cirurgicos de ligas de titanio através deste mecanismo [7].

A camada passivadora de oOxido interfere diretamente nas propriedades de
desgaste do titanio, principalmente no desgaste causado pelo deslizamento de duas
superficies em contato. Estudos em implantes de titdnio para avaliacdo do
deslizamento entre duas superficies de mesma composi¢cdo indicaram valores de
coeficiente de friccio inferiores a outras combinagdes metalicas. Quando o implante é
submetido a baixas cargas e baixas velocidades de deslizamento, a camada de 6xido
permanece intacta. Contudo, sob cargas elevadas, a camada de 6xido é rompida
provocando o contato metal/metal, soldagem a frio e descamacao das superficies,
acompanhado de alta taxa de desgaste. Como os lubrificantes ndo sao eficientes em
contato com o titdnio, para otimizar suas caracteristicas tribolégicas sao realizados
tratamentos superficiais, como a anodizacdo, o endurecimento da superficie por
difusdo intersticial (ex. niquel e carbono), “flame spray” de metais (ex. molibdénio) e
revestimentos de compostos cerdmicos (ex. TiO, e TiN). Alguns desses tratamentos

podem reduzir a resisténcia a fadiga e afetar a resisténcia a corrosdo do material [7].

2.3.2 — Processos de Fabricagcao de Implantes de Titanio

A utilizagdo de metais em implantes cirurgicos é restrita a um limitado numero
de composi¢cbes, que além de serem materiais resistentes e ducteis, s&o
suficientemente resistentes a corrosao e biocompativeis. Contudo, falhas de implantes
metalicos vem sendo documentadas devido a causas relacionadas com as
propriedades dos materiais e/ou processos de fabricagcdo. Essas ocorréncias levaram
a introducdo de novos métodos de processamento para a fabricagcdo de implantes
metalicos [49]. No caso do titAnio e suas ligas, as limitacdes estdo diretamente
relacionadas com as dificuldades no processo de fundicdo dessas ligas, que sao
atribuidas a alta temperatura de fusao e alta reatividade do titdnio com os gases da
atmosfera e com os materiais dos recipientes de fusdo. O titanio possui alta afinidade
aos gases oxigénio, nitrogénio e hidrogénio, além de alta reatividade aos metais,
produzindo compostos intermetalicos.

A adicéo de elementos de liga especificos permite a redugéo do ponto de fusdo
do processo de fundigdo convencional e reduz significativamente o risco de
contaminagdo. Porém as ligas resultantes geralmente formam uma rede de

intermetalicos que pode fragilizar o material. A composicdo em muitos casos é
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heterogénea, necessitando conformagao mecanica, a fim de refinar a estrutura do grao
e quebrar fases secundarias [50,51]. Os componentes forjados e usinados de titanio e
sua ligas sado apropriados para muitas aplicagdes industriais, porém nao sao
economicamente viaveis para pecas de extrema complexidade. Muitos implantes
cirargicos possuem configuragdes intrincadas, o que requer alta precisdo dimensional
associada com a alta integridade estrutural do implante.

Essa extrema dificuldade de fabricagao do titanio e suas ligas incentivaram o
desenvolvimento de uma série de técnicas, tais como; consolidacdo de poés,
conformacgao superplastica, forjamento isotérmico, “difusion bonding” e fundicdo de
precisdo. As técnicas consideradas economicamente viaveis para fabricacdo de
implantes cirurgicos de formas complexas séo a fundicdo de precisdo e a metalurgia

do po.

Fundicao

O processo de fundicdo é o método mais simples e econdbmico, quando
comparado com os outros processos de fabricagéo, e no caso de alguns metais e ligas
€ 0 unico método tecnicamente viavel de obter formas sodlidas complexas. As duas
caracteristicas mais importantes da fundigdo sao: simplicidade técnica com que se
podem produzir formas complexas com a maioria dos metais e a natureza
economicamente competitiva do processo quando comparado com outros métodos
alternativos. O processo pode ser utilizado para ligas com alto coeficiente de
encruamento cuja conformagdo mecéanica é dificil e custosa, necessitando de varios
tratamentos térmicos. E também utilizado para formas complicadas onde a usinagem
seria dificil e antiecondmica [49].

A estrutura do material fundido de uma forma geral é do tipo zoneada,
heterogénea em composicdo ao longo da segdo transversal da pecga, variando
significativamente entre as regidées com baixa concentracdo de soluto e as regides
interdendriticas ricas em soluto. Para homogeneizar esta estrutura pode ser realizado
um tratamento de recozimento, sendo que as temperaturas utilizadas sao altas e os
tempos longos, havendo a necessidade, em muitos casos, de conformacdo mecanica
antes do recozimento para otimizar os parametros de tratamento. Esse procedimento
resulta em composi¢gdes mais homogéneas, porém as heterogeneidades quimicas
ainda persistem no produto final. Outro defeito comum é a porosidade residual que,
quando grosseira pode ser extremamente prejudicial as propriedades mecénicas do
material. Esta porosidade pode ter origem nos gases liberados durante o processo de

solidificagdo, na contracdo do material que ocorre durante a solidificagdo nas regides
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interdendriticas e devido ao deficiente escoamento do liquido para regides do molde.
Para eliminar esse defeito pode ser utilizado como etapa final o processo de
compactacao isostatica a quente “HIP - Hot Isostatic Pressing”, em temperaturas

elevadas e por prolongados periodos de tempo.

Conformacgao Mecanica

O titdnio e as ligas de titdnio sdo transformados em produtos semiacabados
convencionais, como o forjamento, laminagao, estampagem, dobramento etc... Esses
processos envolvem a deformagdo mecanica do material fundido, a fim de eliminar
defeitos residuais e otimizar as propriedades mecanicas. No caso de conformagao a
frio, a reducdo da ductilidade durante o processo pode causar trincamento como
consequéncia de deformacao plastica local excessiva, sendo necessario tratamento de
recozimento intermediario. Essas dificuldades fazem com que o processo de
conformacido a quente seja o mais utilizado, devido principalmente a menor carga
aplicada e ao menor risco de trincamento do material, que conduz a um menor limite
de escoamento e maior ductilidade do material. Contudo o aquecimento do titanio
deve ser feito em atmosfera neutra ou levemente oxidante a fim de evitar a introdugao
de gases no material [49].

Os materiais conformados mecanicamente podem apresentar
heterogeneidades tanto no que se refere a estrutura quanto as propriedades
mecanicas. Isso se deve a anisotropia e fatores como: grau de deformacgéao e taxa de
resfriamento depois do recozimento, que variam significativamente entre regides de

componentes de grande tamanho.

Metalurgia do Pé6

Um dos problemas na produgdo de pegas de titdnio € o seu alto custo, que
inclui o custo da matéria prima, das etapas de processamento e conformagao
mecénica (forjamento, laminacdo) e das operagdes de acabamento (usinagem,
tratamento térmico, etc.). As técnicas de metalurgia do pé (MP) se incluem no grupo
técnicas “near net shape” que vem sendo utilizadas para a fabricagdo de diversos
componentes industriais a base de titanio, especificamente na industria aeroespacial.
O principal desafio estd na economia de matéria prima, uma vez que muitos das
aplicagdes ndo demandam producdo em larga escala [51]. O detalhamento das
técnicas de metalurgia do po6 € apresentado no item 4.

As técnicas da metalurgia do pé vém se mostrando atrativas para a fabricacao

de implantes cirargicos a base de titdnio e suas ligas. Apresentam a vantagem do
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refinamento da microestrutura obtido através do controle do tamanho das particulas de
p6. Como conseqUéncia, a resisténcia mecanica, a ductilidade e a resisténcia a
corrosao sao simultaneamente otimizadas. As outras vantagens relativas da
metalurgia do pé também se aplicam para a fabricacdo de implantes tais como:
minima perda de material, alta produtividade e facil automagao, controle exato da
composi¢ao quimica, baixa temperatura de processamento, fabricacao de pecgas de
formas complexas com redugdo ou auséncia de operagbes complementares (ex.

usinagem) e excelente acabamento superficial [49,51].
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2.4 — IMPLANTES FABRICADOS VIA METALURGIA DO PO

2.4.1 - O Processo de Metalurgia do P6

A metalurgia do pd é um processo de fabricacao de pecas metalicas, que
consiste basicamente na mistura de dois ou mais tipos de péds, seguido de
configuragdo através de compactagcdo da mistura de poés em ferramental apropriado.
Posteriormente é feito o tratamento de sinterizagdo, que ocorre sob condicbes
controladas em temperatura abaixo do ponto de fusdo do metal base, para promover a
ligacdo entre as particulas. O produto formado é chamado de produto sinterizado e
pode ser submetido a uma série de operagcbes complementares para obtencdo do
produto final.

Ao contrario das técnicas de fusdo, a metalurgia do pd trabalha em
temperaturas relativamente inferiores ao ponto de fusdo dos materiais, favorecendo a
sua aplicagdo no processamento dos metais e ligas com alto ponto de fusdo. Tem
também contribuido para a aplicagdo de materiais multifasicos como os materiais
compostos de matriz metalica, por exemplo, onde a dispersao de particulas ceramicas
em uma matriz metalica, resulta em eficiente forma de aumentar a resisténcia
mecéanica, especialmente em condi¢des de elevada temperatura [52].

O crescimento da metalurgia do pd nas ultimas décadas foi influenciado por
uma série de fatores, tais como o aperfeicoamento dos processos de produgao de
pos-metalicos, resultando em materiais mais diversificados, em relacdo as suas
caracteristicas fisicas e quimicas e produgcdo de novas ligas. Também ocorreu o
aperfeicoamento de prensas e fornos para processamento dos pds, a introdugdo de
novas técnicas de compactagdo, o desenvolvimento de ligas nado ferrosas e ligas
ferrosas especiais, como o0s acgos inoxidaveis e acos rapidos e uma melhor
compreensao do usuario de produtos sinterizados sobre as vantagens de utiliza-los
para substituir materiais produzidos pelas técnicas metalurgicas convencionais [52].

Apesar do desenvolvimento de novos materiais nos ultimos anos e de novos
processos no campo da metalurgia do pd, o processo convencional da metalurgia do
po6 que envolve as etapas de mistura, compactacédo e sinterizacdo, continua sendo
dominante na industria. O maior segmento em termos de volume de pecas e vendas &
o0 de pods de ferro e aco e o usuario predominante desses produtos é a industria
automobilistica. Estima-se que em praticamente todos os setores industriais sdo
utilizados produtos sinterizados. A tabela 2.7 mostra as principais aplicacbes de

componentes sinterizados e os respectivos setores industriais [53].
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Tabela 2.7 — Principais aplicagdes de componentes sinterizados [52].

APLICAGAO SETOR INDUSTRIAL
Componentes estruturais automobilistico, eletrodomésticos, escritorio
Materiais porosos quimica, nuclear, automobilistica, implantes
Materiais refratarios quimica, nuclear, militar
Materiais de fricgao aeronautica, automobilistica
Ligas magnéticas comunicagao, automobilistica
Superligas quimica, aeronautica, bélica
Acos inoxidaveis quimica, automobilistica, aeroespacial,

eletrodomeésticos

Contatos elétricos elétrica, eletrbnica, automobilistica
Acos rapidos mineracgao, transformacgao, metalurgica, nuclear
Ligas de aluminio automobilistica, aeroespacial, bélica, escritério
Biomateriais ortopedia, odontologia, neurologia, cardiologia
Metal duro mineragao, conformagao mecanica, metalurgia do po

A forma de especificacdo de pecgas fabricadas via metalurgia do p6 vem
sofrendo modificagdes ao longo dos anos. Inicialmente, os componentes do pé eram
selecionados pelo seu custo. Mais recentemente, a base para escolha da metalurgia
do po6 como processo de fabricacdo, tem sido a melhoria em qualidade,
homogeneidade estrutural e propriedades, além da alta produtividade e custo atrativo
[53].

Na medida em que a metalurgia do pé € em grande parte dos casos um
processo utilizado em substituigdo a outros processos metalurgicos, muitas das pecas
sinterizadas foram projetadas para outros processos. Ha 20 anos atras essa
substituicdo era sempre vantajosa, na medida que a metalurgia do p6 apresentava
rotas simples e os precos de venda de componentes industriais eram, de uma forma
geral, baseados no custo de usinagem. O quadro atual mudou significativamente, uma
vez que os materiais sdo fabricados através de rotas de metalurgia do pé mais
complexas e sao vendidos ao preg¢o de mercado [52].

Os principais processos que competem com a metalurgia do p6 sédo a fundigéo,
usinagem de pré-formas, forjamento de precisdo e moldagem por injecdo. A
especificagao de qualquer um desses processos para a fabricacdo de um componente

deve considerar alguns critérios basicos, tais como: quantidade e pre¢o da matéria
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prima, consumo de energia, investimento inicial em equipamentos e qualidade do
produto final. No caso de escolha do processo de metalurgia do pé convencional
(compactagao uniaxial/sinterizagado), uma outra condicao essencial é a fabricagdo de
ferramentas de compactagao (matrizes e pungdes) que deve ser de alta precisao, uma
vez que as tolerdncias da peca a ser produzida e a vida util das ferramentas
dependem da habilidade com que sao fabricadas [52].

Com relagdo a qualidade dos componentes, iniumeras experiéncias bem
sucedidas mostraram que as propriedades mecanicas de pecas fabricados via
metalurgia do pé podem ser equivalentes ou superiores quando comparadas com as
pecas fabricadas por outros processos. Para a adequada especificagdo do processo
de fabricagdo de um componente e a eventual substituicho de um processo
metalurgico convencional pela metalurgia do p6é é importante o conhecimento dos
principais aspectos técnicos e econdmicos que diferenciam esses processos. Estao
listadas abaixo as principais vantagens e desvantagens do processo, que podem ser
consideradas na escolha do processo de fabricagdo. Embora as desvantagens
estejam em menor quantidade, em alguns casos podem limitar a aplicacdo do

processo [52].

Vantagens

> Processo de alta produtividade e facil automacao, principalmente quando &
utilizada a compactacao uniaxial;

> Controle exato da composicdo quimica do material, com possibilidade de
obtencao de pecas com alta pureza;

> Utilizacdo de poés metalicos e/ou ndo metalicos como matéria prima,
permitindo a associagédo de metais com materiais ndo-metalicos para a
formagao de compdsitos;

> Utilizacdo de praticamente 100% das matérias primas, com minima perda
de material;

> Homogeneidade estrutural e de propriedades, principalmente nos produtos
fabricados a partir de pds pré-ligados (ex. agos rapidos e acos inoxidaveis);

> As temperaturas de sinterizacdo sao baixas, em relacdo a outros
processos, com utilizacdo de fornos de concepg¢ao simples e com menor
consumo de energia;

> Possibilidade de produzir pecas com formas complexas e definitivas sem
necessidade de usinagem posterior, com consequente reducao de custos

em relacdo aos processos convencionais;
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> Unica técnica que permite a obtencdo de produtos com porosidade
controlada (ex. filtros, mancais e buchas autolubrificantes, implantes
cirdrgicos porosos).

> Possibilidade de obtencdo de materiais que ndo podem ser obtidos por
outros processos, a exemplo dos metais duros e dos metais refratarios,
que possuem elementos com grande diferenca de pontos de fusao;

> Excelente acabamento superficial das pegas, com estreitas tolerancias

dimensionais.

Desvantagens

> Para que o processo seja competitivo, devido ao alto custo inicial do

ferramental, a producao deve ser em grande escala;

> Com a utilizagao de compactacao isostatica, a produtividade pode ser

mais baixa do que outros processos metallrgicos convencionais;

> Limitacao da forma da peca, devido a necessidade de extracdo da peca a

partir de uma matriz rigida, mesmo no caso de compactacdo uniaxial
existe limitagcdo na confec¢cado do molde;

> Limitacdo do tamanho da peca, que deve ser projetada de acordo com a

capacidade da prensa utilizada.

O processamento convencional da metalurgia do pd consiste em trés etapas
basicas; mistura, compactagao e sinterizagdo. A figura 2.5 mostra um fluxograma da
rota convencional da metalurgia do pé e caracterizacdo dos produtos sinterizados.
Muitas vezes uma ou mais operagdes complementares sao necessarias, tais como; re-
compressao, re-sinterizagdo, forjamento, cunhagem, infiltracdo, impregnacao,

tratamento térmico, tamboreamento, usinagem, galvanoplastia e ferroxidacao [53].

Mistura e Homogeneizagao

E a operagdo em que dois ou mais componentes (pds) sdo intimamente
misturados a fim de se obter uma distribuicio homogénea dos mesmos. Os
lubrificantes podem ser adicionados ao pd nessa etapa, com o objetivo de reduzir a
forca requerida para a ejecdo na etapa posterior de compactacido e reduzir o atrito

entre os pos e a ferramenta de compactacao [53].

42



(O

Caracterizagad

de Pés

Mistura

Compactagao

Uniaxial

Isostatica
a Frio ou
a quente

Sinterizagao

Recompressao

Produto Final
Pegas / Planos

Tratamento
Térmico

Ensaios

Fisicos
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caracterizacao dos produtos sinterizados.

Compactagao

Os objetivos da compactacao sao: conformar o pé na forma projetada, conferir
as dimensobes especificadas do produto, conferir densidade e resisténcia a verde
necessaria a0 manuseio posterior e proporcionar o contato entre as particulas de po,

para que a etapa posterior de sinterizacdo seja efetuada de modo adequado. Apds

Analise
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esta operacdo o po é chamado de “compactado a verde”. A compressibilidade de um
po é a resposta de uma massa de particulas a aplicacdo de pressao e é definida
freqientemente como a densidade atingida a uma pressao de compactacao aplicada
[54,55].

A compactacao de pds € utilizada rotineiramente para a conformagao de pés
em formas definidas com alta densidade. O processo de compactagdo envolve o
rearranjo das particulas, seguido da sua deformacgido localizada que no caso de
materiais frageis resulta na fragmentacdo das particulas. Devido ao cisalhamento,
durante a compactacdo sido formadas as ligacbes entre as particulas, as quais
aumentam a resisténcia do material compactado.

No caso de materiais ducteis, a pressdao concentrada nos pontos de contato
entre as particulas excede o limite de escoamento do material, causando deformacao
plastica nos pontos de contato. Na medida em que a pressdo aumenta, a zona de
deformacao se expande englobando toda a particula. O material escoa em diregcéo as
regides vizinhas conduzindo a densificagdo. Durante a compactagdo ocorre uma
eliminagao preferencial dos poros grandes e uma mudanga na distribuicdo do tamanho
de poros que tendem a reduzir o tamanho com a aplicacdo da pressdo. Na medida
que o centro das particulas se aproximam, novos contatos sdo formados
continuamente ao mesmo tempo em que ocorre a densificacao [55].

O mecanismo de densificacdo é dependente das caracteristicas das particulas
e do material, que inclui a dureza, limite de resisténcia, deformacgao, tenacidade a
fratura, tamanho e forma da particula. Tanto o tamanho quanto a forma da particula
controlam a friccdo entre as particulas, a densidade de empacotamento e o tamanho
do poro. Particulas grandes dao origem a uma maior densidade de empacotamento
inicial do po solto e exibem mais altas densidades para todas as pressbes de
compactacao. As particulas pequenas sao mais dificeis de serem compactadas devido
ao maior numero de pontos de contato, maior taxa de deformagdo, maior
concentragdo de tensdes nos poros pequenos € maior quantidade de zonas de
deformacdo. Dessa forma, a densificacdo ocorre mais facilmente com particulas
grandes. Uma distribuicdo de particulas ampla, também aumenta a densificacao para
qualquer pressao de compactacgao [55].

A forma da particula tem um grande efeito na densidade de empacotamento
inicial e na fase de rearranjo das particulas. Para particulas esféricas, a contribuigdo
na densificacdo durante a fase de rearranjo é relativamente pequena e isotrépica. Para
particulas irregulares ocorre um rearranjo consideravel em baixas pressdes de
compactacdo. Particulas com porosidade interna, como os finos de esponja e os

aglomerados de particulas sao dificeis de compactar. Essas particulas exibem dois
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estagios de compactacdo. O primeiro estagio envolve o colapso dos poros grandes
entre as particulas, enquanto que o estagio com pressdes mais altas envolve a
eliminacao dos poros dentro das particulas. Conseqlientemente, as particulas porosas
e os aglomerados exibem alta compressibilidade inicial, mas resistem a compactagao
a altas pressdes [55].

As formas de compactagcao podem ser divididas em dois grupos, discriminados
a sequir.

1 — Consolidagdo direta de pds — processos de compactagdo uniaxial,
compactagéao isostatica, extrusdo de pés e laminacéo de pos;

2 — Consolidacdo de compactados pré-conformados — processos de
forjamento, laminacao e extrusao.

O tipo classico de compactacao utilizado em larga escala industrial € do tipo
uniaxial, com pressao aplicada em matriz rigida de forma unidirecional. As prensas
empregadas nessa operac¢ao sdo geralmente do tipo mecénico ou hidraulico. Os pds
nao respondem de maneira uniforme a esse tipo de aplicacdo de pressao e o atrito
das particulas com as paredes da matriz induz gradientes de densidade durante a
compactacdo. Por esse motivo, sao freqientemente misturados substancias
lubrificantes as particulas para minimizar o desgaste da matriz e reduzir os gradientes
de densidade. Na medida em que o objetivo predominante da compactagao € atingir a
maxima densificacdo, a relacdo entre a espessura e os didmetros do corpo
compactados devem ser pequenos, para que seja obtida uma densificacao uniforme
[55].

A compactacao isostatica a frio consiste na conformagdo do pé através da
aplicagdo de pressao hidrostatica, isto é, aplicada simultaneamente e com a mesma
intensidade em todas as dire¢des. Os pos sado condicionados em um molde flexivel (a
base de materiais elastomeros) que é entdo selado e inserido no interior de um vaso
de pressao contendo um fluido (gas, 6leo ou agua), que por sua vez € pressurizado
até a pressao desejada e em seguida a pressao é removida lentamente. O material do
molde flexivel deve transmitir adequadamente a pressdo aplicada e deve ser
suficientemente flexivel para acomodar grandes variacbes volumétricas. A técnica é
utilizada em menor escala, porém vem apresentando um crescimento industrial
significativo, principalmente devido as seguintes vantagens com relagdo a
compactacido uniaxial: propriedades uniformes em todas as direcbes, producédo de
formas inviaveis através de compactagao isostatica, redugdo das tensdes internas
devido a gradientes de densidade, obtengdo de maior relagdo espessura/didmetro, alta

resisténcia a verde, baixo custo do molde flexivel e baixo custo do equipamento [56].
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Sinterizacao

A sinterizacdo é um tratamento térmico que une particulas em uma estrutura
coerente e predominantemente sodlida, por fenbmenos de transferéncia de massa
ocorridos em escala atdbmica. O tratamento consiste em aquecer o compactado a
verde em uma temperatura inferior a do ponto de fusdo do principal constituinte, em
condi¢cdes controladas de tempo e atmosfera. Durante essa etapa as particulas que
constituem o compactado ligam-se entre si formando um corpo mais denso e ocorrem
varias reagdes, a maioria no estado sélido. A utilizacdo de atmosferas protetoras é
fundamental na sinterizacdo de poés metalicos e tem a finalidade de prevenir ou
minimizar reagdes quimicas entre o compactado a verde, como a oxidacao, remover
as impurezas presentes, além da possibilidade de fornecer um ou mais elementos
quimicos para se combinarem com os pés na forma de compactado a verde [57].

O processo é afetado por inumeras variaveis relacionadas com a natureza do
p6 metalico e com as condigdes em que a operagdo € realizada. A temperatura
especificada é normalmente da ordem de 2/3 a 3/4 da temperatura de fusdo da liga
considerada. No caso de ligas ferrosas, a temperatura de sinterizacao fica em torno de
1000°C a 1200°C. Para sistemas de varios constituintes, como o bronze, por exemplo,
a sintetizacao é realizada a uma temperatura superior a do metal de menor ponto de
fusdo, formando-se uma fase liquida que auxilia a difusdo e a consolidagcdo do
compactado. O titanio puro é sinterizado em temperaturas da ordem de 1100 a 1400°C
e as ligas de titdnio de 1300 a 1500°C [57].

Na sinterizagdo em fase sdlida os mecanismos de transferéncia de massa sao:
difusdo da superficie, difusdo do volume, difusdo do contorno de grdo, escoamento
viscoso, escoamento plastico e transporte de vapor través das superficies solidas.
Durante esse processo, ocorrem diversos estagios de variacdes geométricas,
juntamente com os mecanismos de transferéncia de massa. O primeiro estagio ocorre
durante o aquecimento, quando as particulas que estdo em contato formam ligagdes
fracas entre si. Dependendo da compactagao dos pds, uma faixa inicial de ligagdes
surge a partir do ponto de contato até as interfaces amplamente deformadas do
material. Dessa forma, o estagio inicial de sinterizagdo é caracterizado por um rapido
crescimento de ligagdes entre particulas e, consequentemente, por uma perda
extensiva de area superficial [57].

Durante o estagio intermediario, os poros tornam-se arredondados e as
particulas discretas sdo menos evidentes, como pode ser observado na figura 4.1.
Este estagio é caracterizado por apresentar uma estrutura de poros tubulares os quais

sdo abertos para a superficie do compactado. Algumas sinterizacbes ocorrem
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somente até este estagio, ficando preservada a estrutura porosa. A redugdo da
curvatura das particulas e a reducdo de suas areas superficiais resultam em uma
diminuicdo na velocidade de sinterizagdo, produzindo um crescimento dos graos no
fim do estagio intermediario [57]

No estagio final de sinterizagao ocorre contragao dos poros, que se tornam
esféricos e perdem o contato com a superficie do compactado, sendo denominados
poros fechados, conforme apresentado na figura 2.6. Como os poros abertos sdo mais
efetivos no retardamento do crescimento de graos, por produzirem maior fixagdo dos
contornos de grao, na fase final de sinterizagdo ocorre um rapido crescimento dos
graos, que se mantém mesmo quando a densidade total do compactado € atingida
[58].

estdgio estagio estagio
inicial intermediario final

il
|

>~ poro ~To}

1< contorno
"~ -

de
grdo

Figura 2.6 — Variagdo da estrutura de poros durante a sinterizacdo com

reducéo do volume e arredondamento dos poros [58].

A forgca motriz necessaria para a sinterizagao é obtida através da redugao da
energia de superficie do material, causada pela remogao de superficies livres
(interfaces sdlido-vapor) e pela eliminagao secundaria de areas de contornos de graos
(interface solido-solido). A ligagcéo entre as particulas cresce por varios mecanismos
que ocorrem a um nivel atémico. A consolidagdo do material é geralmente
acompanhada por uma contracdo volumétrica caracterizada pela diminuicido da
porosidade e o crescimento de particulas cristalinas em contato entre si. Contudo, em
alguns sistemas o ideal é que a variagao dimensional seja a minima possivel [54].

Durante a sinterizagao das particulas, de uma forma geral, o compactado reduz
o tamanho dos poros e sofre densificacdo. Em situacbes que envolvem fases liquidas,
pode ocorrer inchamento do compactado. A densidade é a propriedade mais
importante na sinterizacdo, sendo definida pela relagdo entre a massa e a unidade de
volume. A densidade absoluta de um material depende da sua composi¢gdo quimica e

a densidade relativa (ou densidade percentual) € definida como sendo a relagéo entre
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a densidade medida apds a sinterizacao e a densidade absoluta do material. Sempre
que possivel, a densidade é medida através da determinagao direta da massa e do
volume do compactado. No caso de formas complexas, a técnica de Arquimedes é a
forma mais usual para medi¢ao da densidade [59].

Os poros decorrem como consequéncia natural da sinterizagdo e estao
presentes desde o compactado a verde, na forma de espacgos existentes entre
particulas. Durante a sinterizagao os poros podem ser formados a partir da distribuicao
de fases, mecanismos de difusdo, reagdes com a atmosfera, dentre outros. O poro é
caracterizado pela sua quantidade, tamanho, forma, conectividade e distribuicdo ao
longo do compactado. Na medida em que o poro € um objeto tridimensional, as
técnicas utilizadas para a sua medigdo como um objeto discreto sao imprecisas. As
principais técnicas para medicdo do poro sdo a metalografia quantitativa, a
microscopia eletrénica, a porosimetria de mercurio e a picnometria [59].

A porosidade é a fracdo do volume total que é constituida por poros. Para
geometrias simples a porosidade € medida através da determinacdo da densidade
relativa. Para formas mais complexas ou estruturas heterogéneas é necessario utilizar
técnicas microscopicas e de metalografia quantitativa. A estrutura do poro deve ser
preservada durante a preparagcdo das amostras, evitando-se o encruamento do
material, que da a aparéncia de uma porosidade inferior e a remo¢ao de fragmentos
que aumenta a porosidade. O ataque quimico também aumenta o tamanho dos poros
[59].

As temperaturas necessarias para promover a sinterizagao e a densificacdo do
material dependem do tipo e do tamanho de particula. Materiais com alta estabilidade
quimica requerem maiores temperaturas de sinterizagdo. Particulas porosas inibem a
densificacdo, enquanto que particulas irregulares nao esféricas possuem uma maior
area de superficie por unidade de volume que aceleram a sinterizacao. A densificagao
€ intensificada quando sao utilizadas temperaturas altas, particulas finas e tempos
longos de sinterizagao. Estes fatores contribuem para um aumento da difusdo dos ions
a partir de regides de energia livre relativamente alta para regides de mais baixa
energia, favorecendo a formagdo de novas ligacdes e o crescimento dos gréos. E
necessario estabelecer, desta forma, uma relagdo entre parametros de
processamento, temperatura, pressao, tempo e atmosfera, com as microestruturas
obtidas apods sinterizagdo, de forma a atender os requisitos dos produtos desejados.
Os parametros de processamento sido a principal forma de controlar a microestrutura
dos produtos sinterizados e por sua vez a composi¢cao quimica e a microestrutura sao

responsaveis pelas propriedades dos produtos sinterizados [57].
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Lubrificantes ou ligantes organicos sdo comumente usados na mistura de pés,
porém a fase de queima desse material deve ser incorporada no ciclo de sinterizagao,
para evitar a contaminacado do material. Uma pequena quantidade de carbono residual
resultante da decomposicao do ligante pode alterar significativamente a composicao
quimica do produto final, bem como a taxa de sinterizagao. O controle da atmosfera é
importante durante a sinterizagéo, especialmente no caso de sistemas metalicos que
contem elementos considerados potentes formadores de o6xido, como o aluminio,
cromo e titanio. Deve-se observar que a atmosfera nao é constante, na medida em
que os compactados carregam para o forno substancias contaminantes, como o ar,

umidade, 6xidos, carbono, ligantes organicos, lubrificantes e gases [57].

2.4.2 — Implantes Fabricados via Metalurgia do Pé6

2.4.2.1 — Implantes com Estrutura Porosa

Um dos principais problemas no uso de implantes cirirgicos metalicos é a
grande diferenca entre o médulo de elasticidade do implante quando comparado com
0 0sso humano. As tensdes funcionais as quais o implante é submetido, gera tensdes
de cisalhamento na interface osso/implante. Essas tensées podem danificar o novo
osso formado, resultando no descolamento do implante e sua consequente fratura.

A fim de prevenir esse tipo de falha € desejavel que o implante possua rigidez a
mais préxima possivel do osso humano, sendo nesse caso denominado de implante
isoelastico. A rigidez do implante € o produto do momento de inércia pelo mdédulo de
elasticidade do material. Como o0 momento de inércia é fungao da geometria, que nao
pode ser modificado significativamente, uma forma adequada de se obter implantes
isoelasticos é a redugdo do modulo de elasticidade do material. Esses implantes
proporcionam uma boa transferéncia de carga do implante ao osso, que € necessaria
para uma melhor funcionalidade do implante, promovendo o equilibrio necessario para
a formacao de células e estimulando a formagao de osso novo [60,61].

A estrutura da superficie de um implante tem influéncia significativa na fixagao
e na resisténcia de adesdo dos tecidos adjacentes ao implante. Uma vez que essa
resisténcia é definida como a raz&o entre a carga aplicada e a area na qual a carga é
exercida, o carregamento em servigo tende a ser maior quanto maior for essa area.
Dessa forma, uma superficie de implante lisa com uma pequena area de contato com
o tecido apresenta uma menor resisténcia de adesdo do que uma superficie rugosa,
conforme visto no item 2. Uma resisténcia de adesdo ao osso para ser medida deve

apresentar um grau minimo de rugosidade (= 22 um). O tempo de exposi¢do também
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influencia na adesao, uma vez que o 0sso requer uma certa quantidade de tempo para
alcangar a superficie do implante e crescer em direcido as cavidades, promovendo
uma ligacao mecanica ao implante [62].

Do ponto de vista da aplicacdo de forcas na superficie de um implante, a
penetracdo do osso (crescimento 6sseo) em cavidades superciciais exerce uma
influéncia favoravel, conforme ilustrado na figura 2.7. A tensdo de cisalhamento que é
gerada na interface implante/osso, devido ao carregamento funcional do implante,
sofre uma redugéo, no caso de superficies com cavidades. O decréscimo da tenséo de
cisalhamento ocorre porque a carga na interface causa uma pequena tensdo de
cisalhamento efetiva na area inclinada, além da tensdo perpendicular normal a essa
area. A evidéncia dessa configuracao de forgas na superficie dos implantes foi a base
da proposicao dos implantes ndo cimentados com alta rugosidade ou com poros. Além
da influéncia favoravel na fixagao do implante, o osso que penetra dentro dos poros é
submetido a deformagdao por compressdo e tragdo e produz calcio, que
consequentemente resulta na estimulagado da formacao de osso novo. Do ponto de
vista mecanico, a transferéncia de carga sera melhor quanto menor for a rigidez do

implante na area do crescimento 6sseo [62].

Forga normal
—> Tensao normal

Forga
de
cisalhamento

Tensao
e 4 de
cisalhamento

Figura 2.7 — Esquema da superficie de um implante mostrando a influéncia de

cavidades superficiais na distribuicdo de tensdes [62].
O conceito de implante isoelastico ocorre apenas no caso em que € obtida uma

porosidade aberta que possa promover crescimento ésseo completo, produzindo um

compoésito metal-osso. A figura 2.8 ilustra o fato de que uma variagao drastica entre os
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modulos de elasticidade do implante e do osso acarreta em grande diferengca de
deformacao elastica dos materiais, que por sua vez causa tensdes na interface
osso/implante no sentido do descolamento (destacamento) do implante ao osso.
Comparativamente, uma transi¢do gradual de médulo de elasticidade do osso para o
implante, como no caso de implante com superficie porosa, evita a ocorréncia de
tensdes de delaminagéo, que tendem a separar o material na se¢éo perpendicular a
aplicagéo da carga [62].

Os implantes porosos de titanio fabricados através de técnicas de metalurgia
do po, além de permitir o crescimento do osso dentro dos poros e consequentemente
uma melhor fixacdo do implante, possuem ainda menor moédulo de elasticidade do que
o titAnio completamente denso. A tabela 2.8 mostra uma comparagdo do modulo de
elasticidade entre os biomateriais metalicos e 0 osso humano [3]. Os valores do titanio
e suas ligas sao mais préximos do osso quando comparados com outros biomateriais

metalicos.

implante implante

0SS0
camada superficial

porosa
——,_ 0SSO

E
E

camada superficial
porosa

implante

Timplante

1
1
0SS0 : 0SSO0

a b
Figura 2.8 — Esquematizacdo da variacdo do moddulo de elasticidade na
interface osso/implante: a — implante com superficie lisa; b — implante com superficie

porosa [62].

A concepcao de implantes isoelasticos € mais facilmente atingida em implantes
dentarios, que sdo submetidos a baixas cargas em servigo, quando comparado com
outros tipos de implante. A liga Ti-30Ta [3,12] foi desenvolvida para aplicagdo em

implantes dentarios devido a sua alta propor¢cado de fase B, que apresenta um baixo
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modulo de elasticidade (E = 80 GPa). Apds tratamento térmico para obtengédo de
estrutura martensitica esse valor pode ser reduzido para 60 GPa, que € um valor mais
préximo ao modulo de elasticidade do osso cortical (10 — 20 GPa). O mddulo de
elasticidade desse material foi reduzido ainda mais com a obtencdo de porosidade
através de técnicas de metalurgia do p6é (compactagao uniaxial e sinterizagdo em alto
vacuo), atingindo-se um nivel de porosidade de 30% e limite de escoamento da ordem
de 190 MPa, que € um valor adequado para a aplicagdo em implantes dentarios, uma

vez que a forca de mastigacao é da ordem de 800 N.

Tabela 2.8 — Mdodulo de elasticidade do osso e de biomateriais metalicos [3].

MATERIAL MODULO DE
ELASTICIDADE GPa
Aco Inoxidavel 200-210
Ligas de Cobalto 200 - 230
Titanio 105
Ligas de titanio 55-113
Osso 10 — 40

Teoricamente, o modulo de elasticidade de materiais porosos pode ser
calculado a partir da equacao 2.1, onde Ep é o mdédulo do material poroso, Eq é o
modulo do mesmo material denso e p € a porosidade. A figura 2.9 mostra a variagao
do modulo de elasticidade com a porosidade para diferentes biomateriais com dados

obtidos através da férmula 2.1 [12].

Ep = Eo (1- 1,21 p??) (2.1)

Na medida em que a resisténcia mecanica de um material esta associada a
caracteristicas microestruturais e ao processo de fabricagdo do produto, em implantes
de titdnio com porosidade acima de 10% é importante verificar o efeito dessa
porosidade na perda de resisténcia mecanica e outras propriedades. O processamento
deve ser realizado de forma a conferir a porosidade desejada e ao mesmo tempo

atender as propriedades especificas do implante.
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Figura 2.9 — Modulo de elasticidade de varios biomateriais em funcédo da

porosidade [12].

Uma nova classe de produto com alta porosidade, denominada “espuma
metalica”, vem atraindo interesse devido as sua combinagado de caracteristicas, tais
como, a baixa densidade e excelentes propriedades térmicas, acusticas e elétricas. O
modulo de elasticidade e a resisténcia mecanica desses materiais podem ser
ajustados de acordo com a porosidade da estrutura que é do tipo celular com tamanho
de poros da ordem de 100 um a 2 mm e porosidade até 90 %. Esses materiais tém
potencial para uma série de aplicagdes, tais como os componentes para absorcao de
energia e choque, filtros de 6leo, gas e poeira, eletrodos porosos, trocadores de calor,
suportes cataliticos, muflas, materiais de construcdo e implantes cirdrgicos [63,
64,65].

O desenvolvimento de técnicas de processamento das espumas metalicas vem
contribuindo significativamente para o desenvolvimento de implantes porosos. Os
principais processos de fabricacdo das espumas metalicas sao: fundicdo, deposicao
metalica, metalurgia do pé e deposicao via “sputtering”. No caso da metalurgia do po,
0s pos metalicos sao usualmente adicionados a um material ligante, formando uma
mistura fluida ou soélida, que apos eliminagao confere a porosidade desejada. O ligante
também pode ser inserido na forma fluida através de infiltracdo nos poros do material
ja compactado. A forma e a distribuicdo de tamanho do p6é que constitui o ligante
influenciam fortemente a morfologia e homogeneidade dos poros do material que
poderdao ser esféricos ou angulares. Para a conformacdo dos pés, sao utilizadas

técnicas de compactacdo convencionais do tipo compactagdo uniaxial ou
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compactacao isostatica a frio, seguida de tratamento térmico para eliminagcdo do
ligante (“debinding”) e por fim a sinterizagado para a consolidagdo dos pds. Espumas
metalicas a base de titdnio vem sendo fabricadas através de metalurgia do po
utilizando como ligante a uréia e o carbonato de hidrogénio aménia, na forma de pés

solidos [64] e poliuretano [63].

2.4.3 — Pos Metalicos

Sendo a matéria-prima um fator basico na metalurgia do pd, principalmente
com relagdo a uniformidade dos pods, € imprescindivel um rigoroso controle das
caracteristicas dos pos que estao relacionadas com o seu processo de fabricagao. Os
pos metalicos podem ser divididos em dois grupos: pds elementares, constituidos de
um unico elemento metalico e pode ser utilizado sozinho ou misturado com outros pos
elementares para formacao de uma liga e pds pré-ligados, nos quais cada particula
possui a mesma composicdo nominal e cuja formacdo da liga ocorre durante o
processo de fabricacdo do p6. Os métodos de fabricagdo de pds-metalicos podem ser
agrupados nas seguintes classes: reagdes quimicas e decomposi¢des; atomizagao de
metais fundidos; deposicao eletrolitica e processamento mecanico de materiais solidos
[53].

A atomizacao é o método mais importante na moderna metalurgia do po, pois
grande parte dos metais e ligas podem ser atomizados. O processo consiste na
passagem forcada de uma corrente de metal liquido por um pequeno orificio. A
corrente metalica liquida é desintegrada por um jato que pode ser de agua, ar ou gas.
O metal se solidifica imediatamente pela acdo combinada do jato e do resfriamento

natural causado pela expansio do metal ao deixar o bocal.

2.4.3.1 — Po6s de Titanio

As dificuldades de producdo do pd de titanio, comparativamente a outros
materiais, ocorrem devido a sua inerente alta reatividade, que implica na
impossibilidade da utilizacdo dos processos de atomizacdo usualmente empregados
para metais menos reativos. Dessa forma os processos de producdo de pos
apresentam alto custo [66,67]. O pé de titdnio a ser processado via metalurgia do p6
pode ser obtido por trés diferentes formas: finos de esponja de titanio, processo HDH

(Hidrogenagao/Dehidrogenizagao), processo de eletrodo rotativo de plasma R.E.P.
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Obtencéao de Finos de Esponja de Titanio

O processo industrial usado para a extragao do titAnio atualmente é baseado
no desenvolvimento de Kroll na década de 1930. A principal vantagem desse material
€ o fato de exibir excelente resisténcia a corrosao e razao resisténcia-peso, além de
apresentar economia de custo do material [68,69].

Na extracao-redugdo do minério rutilio (TiO;) ou ilmenita (FeTiO3) o minério é
convertido em tetracloreto de titanio (TiCl,) por cloragcdo em presenga de carbono. O
tetracloreto de titanio é purificado por destilagdo e tratamentos quimicos e sofre uma
posterior redugdo com sodio (reagente de Hunter), calcio ou magnésio (reagente de
Kroll). Esta reducao é processada em atmosfera de argdnio e o titanio bruto resultante
deste processo € esponjoso e quebradigco. Este produto é entdo esmagado, lavado e
seco a vacuo, compactado e reunido em eletrodos consumiveis os quais sao fundidos.
Apos a reducéo, resta ainda cloreto residual nos pdés que reduz as propriedades de
ductilidade, ruptura a tensdes em altas temperaturas e resisténcia a tragdo do material.

As esponjas de titdnio depois de esmagadas podem ser misturadas com os
constituintes da liga e entdo passam por um processo de compactacido para produzir
eletrodos consumiveis de ligas de titanio. A utilizagdo de vacuo duplo ou triplo purifica
ainda mais o material através da remogao de elementos intersticiais como o oxigénio,
nitrogénio e carbono. Os niveis de cloreto permanecem em torno de 1000 a 2000 ppm
no titnio bruto. O titAnio é entio resfriado e processado em um moinho. Durante a
reducao do TiCl, sdo removidos finos de esponjas de titanio (menores do que 200 um)
que podem ser coletados e aproveitados para processamento posterior. A figura 2.10a
mostra a morfologia dos finos de esponja de titanio [68].

A principal desvantagem desse material esta relacionada a presencga residual
de cloretos, que representa cerca de 0,12-0,15% em peso dos pds e reduz as
propriedades de ductilidade, resisténcia a tragdo em alta temperatura e resisténcia a
fadiga, além de limitar a densidade dos materiais sinterizados. As inclusdes de
cloretos, de forma irregular, sdo dispersas em toda a microestrutura, criando sitios de
nucleacao que potencializam o surgimento de falhas por fadiga. Niveis altos de cloreto
também tém um efeito prejudicial na capacidade de soldagem [69]. A posterior
reducdo com soédio, dos niveis de cloreto nos finos de esponja de titanio é dificultada
devido a micromorfologia dos pdés e a dificuldade de reducdo das particulas por

completo.
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Processo HDH (hidrogenacgao/dehidrogenizagao)

O processo de fabricagdo de po6 de titdnio hidrogenado/dehidrogenado (HDH)
utiliza como matéria prima a esponja de titanio, sendo realizado por fundigdo a vacuo.
A sua vantagem em relacdo aos finos de esponja é a reduzida quantidade de
elementos intersticiais e os baixos niveis de cloreto (<10ppm), como resultado de uma
dupla ou tripla fusdo a vacuo. Por esse motivo, o pd de titdnio obtido por esse
processo tem um custo mais elevado do que os finos de esponja [68,69].

Os pos de titdnio HDH sao produzidos a partir de placas, chapas ou laminas do
material expostos ao hidrogénio a elevadas temperaturas. O titdnio tem uma grande
afinidade pelo hidrogénio em elevadas temperaturas e torna-se rapidamente fragil e
quebradico devido a formacao de titanio “hidrogenado”. Este titdnio “hidrogenado” é
triturado e moido, aumentando a sua area de superficie de contato. O p¢é resultante é
aquecido a vacuo para reduzir o nivel de hidrogénio. O formato da particula resultante
€ angular e irregular, como pode ser observado na figura 2.10b.

Apesar dos materiais brutos usados na producdo do pé de titanio HDH
possuirem baixos niveis de elementos intersticiais, a redugédo do tamanho da particula
e 0 consequente aumento da area superficial do p6é produzem aumento do teor de
oxigénio, que nao pode ser reduzido através de sinterizagdo a vacuo ou
processamento por prensagem isostatica a quente. Este aumento no teor de oxigénio

eleva a dureza e diminui a ductilidade e a resisténcia a fadiga.

Processo R.E.P. (Eletrodo Rotativo de Plasma)

O processo de eletrodo rotativo de plasma (R.E.P.) para produgdo de pods
utiliza barras de titanio do processo de refundi¢do a vacuo. As barras sao trabalhadas
para produzir um eletrodo rotatério. Um feixe de energia de plasma é focado sobre o
eletrodo rotatdrio, induzindo uma fusao localizada. Sao formadas gotas as quais sao
expelidas por uma forga centrifuga, rapidamente resfriadas e solidificadas em formas
esféricas devido a alta tensao superficial associada ao resfriamento do titanio liquido.
As particulas sao esféricas com tamanho homogéneo, conforme se observa na figura
2.10c [68].

As vantagens deste processo incluem a baixa area superficial exposta, o que
diminui a possibilidade de contaminacdo por elementos intersticiais reativos e a
possibilidade de melhor empacotamento de particulas do que os pés de geometria
irregular. Os pods esféricos quando submetidos a compactagdo uniaxial a frio a

temperatura ambiente ndo apresentam entrelagcamento das particulas adequado, por
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motivos geométricos, sendo comum a utilizagdo de compactagao isostatica a quente
(HIP) para esse tipo de pés. Contudo, esses pds podem ser sinterizados na forma de

po solto ou adicionado a um ligante para formagao de estrutura porosa.

Figura 2.10 — Morfologia dos pos de titdnio obtidas em MEV: a — Finos de

esponja de titanio; b — Fabricado pelo processo HDH; ¢ — fabricado pelo processo
P.R.E.P. [68].

2.4.4 — Processamento de Pés de Titanio

A metalurgia do pé é um processo de fabricagdo “near net shape” que vem
sendo utilizado na fabricagdo de ligas de dificil fusdo, a exemplo de ligas de titanio
recentemente desenvolvidas com alta resisténcia mecanica e biocompatibilidade.
Nesse sentido, as ligas que contém Ferro, por exemplo, tende a ocorrer segregagao
na fusdo do material, assim como as ligas que contém altos teores de Tantalo e
Niobio, que possuem alta temperatura de fusdo e densidade especifica muito mais alta
que o titdnio. As ligas de titanio contendo esses elementos, fabricadas através de
metalurgia convencional podem apresentar heterogeneidade microestrutural. No caso
do processo via metalurgia do po, as temperaturas utilizadas na sinterizagcédo da liga
sdo muito mais baixas do que a temperatura de fusdo, eliminando a ocorréncia de
segregacao. Pesquisas recentes mostram que as propriedades mecanicas das ligas
Ti-30Nb-10Ta-5Zr (fabricada via metalurgia do p6) e Ti-29Nb-13Ta-4,6Zr (fabricada via
fundicao de lingotes) sdo equivalentes [16].

O processamento convencional via compactacdo uniaxial e sinterizagdo pode
ser utilizado para a fabricacdo de implantes de titanio, porém possui alto custo para
que seja atingida a densidade total. Um processo alternativo para a produgédo de
pecas com 100% de densidade (“full density”) é o forlamento convencional de barras
ou tarugos produzido via metalurgia do pd. A consolidacado dos pdés metalicos também
pode ser feita pelos processos de forjamento, laminacao e extrusdo a quente de pés,

onde os poés sao colocados em recipientes metalicos e selados a vacuo para evitar a
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oxidacao superficial. Esses recipientes sdo conformados a quente para a completa
consolidacao dos pds e posteriormente removidos, resultando em pré-formas com alta
densidade (= 100% de densidade).

Para o processamento via metalurgia do p6 de implantes de titanio e sua ligas,
geralmente sdo utilizados os mesmos métodos empregados para os componentes da
industria aeroespacial: processos para mistura de pos elementares (PE) e pds pré-
ligados (PPL). Os procedimentos de compactagdo geralmente utilizados sao:
compactacao uniaxial, compactacao isostatica a frio (“cold isostatic pressing”— CIP),
compactacao isostatica a quente (“hot isostatic pressing”-HIP), compactagao a quente
em sistema a vacuo (“vacuum hot pressing” — VHP) e consolidagdo sob pressao
(“press consolidation”— PC) [70].

Os pos de titanio tipo finos de esponja possuem alta compressibilidade e
podem ser conformados via compactagao uniaxial ou compactacao isostatica a frio —
CIP, sem uso de lubrificantes, devido a natureza reativa do titdnio, utilizando
pressdes maximas de 550 MPa. A densidade a verde final fica na faixa de 60 a 85%
(DT), no caso de titanio puro e até 90 % DT em misturas de pos (PE) para formagao
de ligas.

O titanio forma compostos bastante estaveis, como os 6xidos e nitretos, porém
ao contrario de muitos metais esses compostos sido dissolvidos em temperaturas
usuais de sinterizacdo, ndo sendo necessaria a sua reducdo através de uma
atmosfera reativa. A formacgao de novos 6xidos deve ser evitada e por esse motivo a
sinterizacdo deve ser feita preferencialmente em forno de alto vacuo (com capacidade
de até no minimo até 10° mmHg) ou em atmosfera inerte de alta pureza. As
temperaturas utilizadas na sinterizagao sao na faixa de 1100 a 1300°C (para o titanio
puro) e na faixa de 1200 a 1500°C (para ligas de titanio formados por poés
elementares). Algumas pesquisas descrevem que a sinterizacdo em argbnio confere
menor densificacdo do que em vacuo. O tempo de manutencdo no patamar da
temperatura de sinterizacdo deve ser de 1 a 4 horas para assegurar a completa
homogeneizacao, principalmente no caso de ligas formadas por pos elementares [51].

O tipo de po6 utilizado, pds elementares ou pds pré-ligados, em adicdo as
técnicas de consolidagdo empregadas, geralmente determinam as propriedades
mecanicas dos componentes de titdnio fabricados via metalurgia do p6. Os melhores
resultados s&o atingidos quando a microestrutura é refinada através de tratamento
térmico, conformacdo mecanica ou outras operagdes complementares. As
propriedades estaticas sdo afetadas moderadamente pela porosidade e pequenas
inclusbes, enquanto que as propriedades ciclicas como a fadiga, sdo estritamente

dependentes dos defeitos e da microestrutura. Os compactados obtidos através dos
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pos do tipo PE e PPL possuem propriedades de tracdo equivalentes aos produtos
fundidos e conformados de composi¢cao similar, embora as propriedades de fadiga
sejam geralmente inferiores. O comportamento em fadiga de compactados de pés PPL
podem ser equivalentes aos produtos conformados a quente, desde que o material

apresente densidade proxima a 100% [51].

2.4.5 — Caracterizagdo de Implantes Sinterizados

Uma das caracteristicas mais importantes dos materiais processados via
metalurgia do pdé € a sua porosidade, que geralmente n&o esta presente em grande
quantidade nos materiais fundidos ou conformados. Sabe-se que a presenca de poros
exerce forte influéncia nas propriedades mecanicas dos produtos sinterizados e o
efeito dos poros pode variar significativamente, dependendo da propriedade em
questdo. Assim, além da determinacdo dos pardmetros microestruturais, tais como:
fases, inclusdes, tamanho de grdo, a caracterizagdo de materiais porosos deve
também incluir varios paradmetros relacionados com os poros. A determinacao
experimental desses parametros pode ser complexa, dependendo da técnica utilizada,
que em geral sdo; técnicas de determinacdo de densidade, técnicas estereoldgicas por
analise de imagens via metalografia 6tica, microscopia eletrbnica e porosimetria de
mercurio.

As estruturas porosas possuem caracteristicas morfolégicas Unicas, que
influenciam o desempenho do implante em servigo. Assim, a caracterizagao fisica
qualitativa e quantitativa dos sistemas porosos assume um papel importante em
estudos de processamento de pds, na medida em que reprodutibilidade
microestrutural € uma meta a ser alcangada. As principais caracteristicas e
propriedades a serem avaliadas apos cada etapa de processamento de implantes

porosos sao apresentadas a seguir [58].

Matéria Prima — p9, fibra, ligante

Composicao quimica
Tamanho médio de particulas
Forma e porosidade das particulas

Superficie especifica

YV V V VYV VY

Distribuicdo de tamanho de particulas
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YV V.V V V V V V V V VYV VY

Compactado a Verde

Densidade a verde

Resisténcia a compresséao a verde

Produto Sinterizado

Microestrutura

Densidade aparente
Tamanho médio do poro
Porosidade percentual média
Distribuicdo da porosidade
Conectividade entre poros
Dureza aparente
Ductilidade

Resisténcia a tracao
Resisténcia a fadiga
Resisténcia a corroséo

Modulo de elasticidade

Os principais parametros relacionados com poros sao os seguintes [71,72].
Porosidade total — é a fragao de espaco vazio da amostra, determinado a partir
de medidas de densidade. E o parametro mais utilizado para caracterizar os
materiais sinterizados;

Distribuicdo da porosidade — a porosidade ndo é geralmente uniforme na
amostra devido ao enchimento heterogéneo da cavidade da matriz uniaxial e
de moldes de compactacao isostatica a frio, além da aplicagdo de pressao
irregular durante a compactacédo. No caso de misturas com ligantes, a mistura
inadequada dos componentes também pode ocasionar heterogeneidade na
porosidade. Os graficos para avaliagao da distribuicido da porosidade mostram
o tamanho médio de poro (ou faixa de tamanho de poro) versus a fragao
volumétrica de poros (frequéncia de poros) ;

Espacamento entre poros — a distancia entre poros individuais é fungcdo do
tamanho dos pos utilizados. Existem trés tipos de distancia; distancia ao longo
de uma linha randémica, ao longo de um plano randémico e a distancia média

no volume até o préximo poro;
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» Conectividade entre poros — os poros podem ser isolados e estar presentes de
forma dispersa na matriz (poros fechados) ou interconectos (poros abertos),
onde a porosidade existe na forma de uma rede conectada através de canais e
o material consiste em duas fases continuas, a fase metalica e a fase porosa.
A interconectividade entre poros ndo € possivel de ser estimada por técnicas
estereoldgicas, uma vez que uma imagem real da conectividade s6 pode ser
obtida através de representacéo tridimensional. Os poros abertos na superficie
podem ser determinados através de métodos de infiltragao, porém pode haver
ilhas de poros nao interconectos. Nesse caso, a avaliagdo pode ser feita a
partir de varias se¢des paralelas da amostra.

» Tamanho do poro — no caso de poros equiaxiais isolados, o tamanho médio
pode ser obtido através de técnicas estereoldgicas. No caso de poros
interconectos, sé pode ser medido o didmetro médio dos canais de
conectividade, uma vez que os poros sao extremamente grandes e irregulares.
O didmetro e a distribuicao desses canais também pode ser avaliado através
de porosimetro de mercurio.

» Forma do poro — é um fator que influencia as propriedades mecanicas devido
ao efeito “entalhe” exercido pelos poros, sendo fungdo do tempo e temperatura
de sinterizacdo. Tempos longos de sinterizagcdo em altas temperaturas
conduzem ao arredondamento dos poros. A forma do poro pode ser avaliada
através de analise metalografica de amostras com poros isolados e no caso de

poros interconectos e pode revelar a forma dos canais entre poros.
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2.5 - IMPLANTES CIRURGICOS COM REVESTIMENTO

Com o crescimento de cirurgias para reposigcao total de juntas ortopédicas,
artroplastia, observou-se que os resultados em curto prazo eram razoaveis, porém a
“performance” dos implantes em um periodo relativamente longo ndo era boa, sendo a
fixagdo dos componentes o problema principal. Os procedimentos em cirurgia com a
inser¢cdo de um implante junto ao tecido enfrentam o problema critico que é fixar o
implante no local apropriado existindo a possibilidade de ocorréncia do
desprendimento do implante (“implant loosening”) e a sua migragao para outro local.
Na década de 50 foram realizadas diversas tentativas para alcancar uma firme fixagao
dos implantes de juntas ortopédicas. Os métodos de fixagdo mecéanica de implantes
utilizados na ocasido apresentavam altas concentragcbes de tensdo na interface
parafuso/osso, provocando a reabsor¢do do osso e o consequente desprendimento do
implante nessa regiao [73].

O método que apresentou grande éxito foi o de Charnley [7], que em 1960
introduziu o uso do cimento acrilico de cura rapida a base de polimetil metacrilato. A
técnica cirdrgica inclui a formacao de cavidades no osso para a colocagao do cimento
na forma viscosa, que envolve completamente o implante e posteriormente é curado
no local da implantagdo. O procedimento foi adotado em larga escala, pois
comparativamente aos outros métodos de fixagdo, conservava o implante ancorado ao
0sso e resistia ao movimento relativo entre o cimento e o osso [38,74].

Posteriormente, alguns pesquisadores [7,74] observaram uma série de
problemas relacionados com o uso do cimento acrilico. Evidéncias clinicas
comprovaram que o material poderia ndo manter a fixagdo do implante por longos
periodos de tempo devido a uma série de causas, tais como: a alta temperatura da
reacao exotérmica autocatalitica de polimerizagao (até 105°C) que causa necrose
térmica nos tecidos adjacentes ao implante; a ocorréncia de uma cavidade entre o
cimento e o implante que é geralmente preenchida por tecido fibroso; a instabilidade
mecanica do sistema que esta relacionada ao movimento relativo entre o cimento e o
0ss0; a natureza fragil do cimento que causa trincas durante o processo de cura e
apo6s implantacao e a ligagao interfacial fraca com o osso e o implante. Esses fatores
podem causar aumento da tensao na interface implante/osso e dor com consequente
a falha do implante ou o desprendimento do implante, sendo necessaria uma nova
cirurgia.

Outras desvantagens que conduzem a instabilidade mecanica dos implantes
cimentados foram identificadas. A superficie desses implantes é geralmente bastante

polida o que dificulta a adesdo do cimento ao implante. Conseqluentemente a

62



transferéncia de tensdes do implante ao cimento é possivel apenas por compressao,
enquanto que as tensodes de tracdo ndo podem ser transferidas. As trincas existentes
no cimento também constituem em descontinuidade na transferéncia de tensées. Para
minimizar o risco de reabsorcdo do osso, a atividade fisica do paciente deve ser
restrita a movimentos com tensdes reduzidas. Assim, a técnica & recomendada
preferencialmente para pessoas idosas [74].

Em ortopedia, existem dois fatores que diferenciam dos outros tipos de cirurgia.
A primeira é o fato do implante ser fixado ao osso, que é uma substancia rigida que
pode também receber uma fixagdo mecanica (pinos e parafusos), enquanto que
tecidos macios ndo podem ser fixados dessa forma. A outra é o fato do osso ser parte
do sistema musculo-esquelético que € submetido a solicitacbes mais altas do que os
tecidos macios, o que aumenta a tendéncia de separagdo mecanica entre o implante e
0 0sso [37].

Varios autores reportaram a ocorréncia de 20 a 57% de desprendimento do
o0sso em implantes cimentados [8,7,74,75], com alta incidéncia em pacientes jovens e
ativos. Os fatores mecanicos sdo de grande importancia para o mecanismo de
desprendimento do implante ao osso, sendo influenciados por alguns fatores os quais
sdo desfavoraveis, tais como, o alto nivel de atividades e o alto peso do paciente.
Estudos para otimizagdo da técnica cirdrgica de cimentacdo e desenvolvimento de
novas formulagcdes de cimentos vém contribuindo para a reducéo dessa taxa.

Com relacao aos tipos de fixagado de implantes, a fixagdo do tipo mecénica
apresenta alta incidéncia de fratura do parafuso e de desprendimento do implante. O
uso de adesivos apresenta problemas do ponto de vista da biocompatibilidade dos
materiais utilizados, que de uma forma geral sao bastante reativos e provocam
irritacdo no tecido, com exceg¢do ao uso de adesivo a base de biovidros, que vem
apresentando excelentes resultados [37]. As principais técnicas de fixacdo de
implantes ortopédicos que ainda sao utilizadas atualmente, estao ilustradas na figura
2.11 [8].

No caso de implantes ortopédicos metalicos com fixagao através de cimentos,
dentre as principais causas de falhas reportadas na literatura, destacam-se aquelas de
natureza clinica, como a ocorréncia de infeccdes bacterianas, causas devido a técnica
cirurgica inadequada, sobrecarga prematura apds cirurgia, desenho ou formato
inadequado do implante, retracdo do osso e desprendimento do implante ao osso.
Essas falhas possuem origem quimica ou mecéanica e sao geralmente decorrentes de
cargas ciclicas aplicadas na interface osso/metal ou de tensdes devido a diferenca

entre o modulo elastico dos dois materiais [73].
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Figura 2.11 — Métodos de fixagdo de implantes ortopédicos: a — uso de
cimento; b — interferéncia direta; ¢ — fixagdo mecanica (parafuso ou similares); d —

superficie ou revestimento poroso; e — uso de material adesivo [8].

A analise das causas de falhas de implantes é importante para a avaliacdo do
sucesso da implantacdo, que pode ser verificado através de estudos clinicos dos
pacientes pela avaliacdo de fatores como dor, imobilidade, tempo de recuperacéo e
exames radiograficos para verificacdo da adesao do implante ao osso. Inicialmente, os
principais métodos utilizados para evitar a falha do implante foram; a otimizacdo do
processamento dos cimentos empregados, a modificagao do sistema de cementagao e
a modificacdo da condicdo da superficie do implante através de limpeza quimica ou
mecénica. A partir da década de 70 a técnica de revestimentos em implantes nao
cimentados passou a ser mais estudada devido ao seu potencial para fixagdo de
implantes num periodo longo e em pacientes jovens com maior indice de
atividade [73].

2.5.1 — Revestimentos

Atualmente, os implantes revestidos s&o largamente utilizados em
implantodontia e em artroplastia. Estes revestimentos podem ser porosos ou densos,
recobertos com um biomaterial bioativo (hidroxiapatita ou biovidro) ou com um material
bioinerte (alumina, titdnia ou titanio). Os implantes podem apresentar retencao bioativa
e/ou mecanica com o organismo. Na retencao bioativa, ocorre a ligagdo quimica entre o
implante e o organismo, que dependera do material e de suas propriedades superficiais.
Nos revestimentos com material bioativo a formagao e a maturagcado éssea ocorre em
um menor periodo de tempo, promovendo uma ligagdo com o tecido 6sseo através de
pontes de caélcio e fésforo. A ligagdo quimica entre o implante e as moléculas do
organismo ocorre por meio de forgas de Van der Wals e pontes de hidrogénio. Ja a

retencdo mecanica depende da geometria do implante e da microtopografia superficial do
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implante, que consiste na existéncia de poros, microcavidades ou ranhuras e das suas
respectivas dimensoes [76,77].

Os principais requisitos para os materiais a serem utilizados em revestimento de
implantes devem ser a boa resisténcia a corrosdo, além de propriedades fisicas e
mecénicas adequadas as solicitagdes impostas. Além disso, devem apresentar boa
biocompatibilidade, ou seja, ndo devem possuir elementos sensibilizantes com
capacidade de reabsorcao pelo organismo humano. Os agos inoxidaveis e as ligas Co-Cr
podem liberar ions metalicos correspondem a produtos de dissolugéo toxica e podem
produzir mudangas locais nos vasos sanguineos e modificagdes no suprimento de
sangue com necrose 0ssea e dos outros tecidos. Estes fatores fazem com que o titanio e
as ligas de titanio sejam escolhidos como os principais materiais para a fabricacdo de

revestimentos metalicos [8].

2.5.2 — Implantes e Revestimentos Porosos

Os inumeros casos de falhas em implantes ortopédicos cimentados conduziram
a proposi¢ao de implantes ndo-cimentados. Esses implantes apresentam a vantagem
da integracdo do tecido com a superficie ocorrer antes do material ser submetido a
solicitagdes mecanicas, de forma a maximizar o tempo necessario a osteointegragao e
maximizar a estabilidade interfacial do implante [13,78,79]. A superficie com estrutura
porosa passou a ser uma alternativa para as superficies de implantes com
macroperfuragdes utilizados até entao, apresentando como vantagens uma maior area
de contato entre o implante e o tecido adjacente, resultando em melhor e mais
uniforme interligacdo mecénica, melhor vascularizagao do tecido em contato com o
implante e fixagdo mais rapida do implante.

O implante nao cimentado revestido com estrutura porosa apresenta
irregularidades mais profundas (da ordem de 10 a 1000 um) do tipo canal ou poros
interconectos, quando comparados com os implantes com superficies rugosas. E
fabricado através de processos mais elaborados do que aqueles usados para a
criacdo de superficies rugosas, os quais sdo basicamente a metalurgia do po,
‘plasma-spray” e implantacdo idnica. Além dos implantes ortopédicos, outras
aplicagdes dos revestimentos porosos consistem em implantes dentarios e eletrodos
de marcapasso cardiaco, cuja fixagao ocorre através do crescimento de tecidos moles
no revestimento [76]. Quando o revestimento possui material com composicdo quimica
similar a do substrato € minimizada a possibilidade de ocorréncia de reagdes
eletroquimicas na estrutura implante/revestimento em contato com o meio corrosivo do

corpo humano [32,80].
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Os implantes totalmente porosos ndo sao apropriados para reposi¢ao de juntas
ortopédicas, as quais sdo submetidas a solicitagdbes mecanicas severas por um longo
periodo de tempo (mais de 20 anos), uma vez que a estrutura porosa apresenta
resisténcia mecénica e tenacidade inferior aos materiais densos. O sistema com
revestimento poroso e regido central densa possui menor rigidez e maior
biocompatibilidade. A camada superficial porosa pode agir como um meio de
transferéncia de tensdes mais efetivo do implante ao osso, reduzindo a concentracao
de tensdes em regides do 0sso. Além disso, a camada porosa possui intrinsecamente
maior capacidade de amortecimento, servindo para dissipar as cargas de impacto
devido a locomocgao do paciente [80].

Uma das caracteristicas do revestimento com estrutura metalica porosa é
permitir o crescimento do tecido 6sseo na superficie do implante. Esse efeito promove
a interligagcdo entre a estrutura porosa e os tecidos que crescem em direcdo aos
poros, incluindo o tecido &sseo, favorecendo a firme fixagdo do implante ao osso,
reduzindo ou eliminando o uso de cimentos ou adesivos. Quando um biomaterial com
superficie constituida por estrutura de poros abertos é implantado em contato com o
0ss0, além do aumento da area de superficie disponivel para a penetragao do o0sso, os
espacos vazios sao preenchidos por substancias quimicas, que atuam junto as células
do sangue e ao tecido adjacente ao implante. Essas substancias funcionam como
mediadores para a introdugao do tecido ésseo dentro dos poros apés a cirurgia. A taxa
de crescimento 6sseo também é um fator critico que assegura a eficiéncia de um
implante que deve ser mantido fora de fungao, inicialmente até que o crescimento
0sseo ocorra [81].

A formacido déssea e o remodelamento que ocorre na regidao adjacente ao
implante sdo funcdo do tipo de material e das suas caracteristicas de superficie. A
utilizagdo de materiais porosos para revestimentos com poros de tamanho
suficientemente grandes permite a penetragao do tecido ésseo no interior dos poros. O
grau de porosidade pode ser graduado para adaptar as diferentes propriedades fisicas
€ mecanicas na interface osso/implante. Os materiais devem ser fabricados através de
técnicas relativamente simples de forma a conferir reprodutibilidade dos parametros de
porosidade [81].

Um aspecto importante a ser considerado € a grande diferenga entre o médulo
elastico do osso e os materiais, que pode dar origem a concentra¢des de tensdo no
0sso junto as regides da extremidade do implante e como conseqiéncia a fratura do
0ss0. A estrutura porosa possui menor modulo de elasticidade devido a sua estrutura
de compdsito poro/material, conforme ja mencionado no item 2.4. O sistema que

possui menor rigidez resulta em um conjunto mecanicamente estavel [60,80].
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Implantes com superficies rugosas sao geralmente submetidos a maior
corrosao em meio fisiolégico do que implantes com superficies lisas, devido a sua
maior area superficial. Porém, no caso de implantes considerados autopassivados
como é o caso do titdnio essa possibilidade é remota. No caso do revestimento poroso,
a superficie irregular apresenta area superficial estimada em 5 a 10 vezes maior do que
os implantes com superficie lisa. Essa caracteristica influencia a incidéncia de iniciagdo
de trincas que possam conduzir a fratura do implante [19].

Outros fatores que devem ser considerados na prevencao da fratura do implante
sd0 as mudangas microestruturais que ocorrem como resultado do tratamento térmico a
altas temperaturas (ex. sinterizagdo), para formacgdo do revestimento poroso e a
degradacgao do implante através dos processos corrosivos que acumulam ions metalicos
no corpo humano. As taxas de corrosdo medidas sdo mais altas do que as superficies
nao porosas, porém nao existe indicacdo de que essas taxas sejam suficientes para
alterar na resposta sistémica “in vivo”, principalmente no caso de biomateriais com alta
resisténcia a corrosdo. Caso a penetracao do tecido 6sseo na superficie porosa seja bem
sucedida, o nivel de liberacao de ions é significativamente reduzido [82].

Para que o implante apresente alta vida util (maior do que 20 anos), os
produtos de corrosdo e desgaste ndo devem produzir efeitos adversos nos tecidos e a
resisténcia a fadiga deve ser suficiente para suportar as cargas ciclicas imposta. As
tensdes locais no revestimento poroso podem atingir até seis vezes a tensao nominal
aplicada. Diversos autores avaliaram que a resisténcia a fadiga de implantes de
Ti-6Al-4V com revestimento poroso é baixa devido principalmente a concentracdes de
tensao na interface substrato/revestimento e no proprio revestimento. A contaminagao
superficial por elementos como o oxigénio, o hidrogénio e o nitrogénio e o ataque
térmico devido ao tratamento de sinterizagado a altas temperaturas também é um outro
fator que reduz a resisténcia a fadiga do revestimento. O substrato, também pode ter a
resisténcia a fadiga reduzida através da modificacdo da microestrutura durante o
tratamento de sinterizacao [83].

O modo de fratura por fadiga dos revestimentos porosos é governado por um
processo sequencial no revestimento, que ocorre na seguinte ordem:
particula/particula, particula/substrato e nucleacao/propagacao no substrato. Uma das
formas de otimizar a resisténcia a fadiga de implantes porosos € modificar a geometria
da interface a fim de minimizar as concentracdes de tensdo. E importante também que
sejam utilizadas técnicas de deteccdo de trincas de fadiga (nucleagdo e de
propagacao), bem como a avaliagao do potencial de nucleagéo de trincas em multiplos

locais criticos tais como os pescocgos de sinterizacéo [83].
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Um outro fator a ser considerado na ocorréncia de fratura por fadiga de
implantes ortopédicos com superficie porosa é a necessidade de uma fixagao rigida
com a penetragao do tecido 6sseo nos poros e com auséncia de tecido fibroso entre o
implante e o osso. Dessa forma a deformacéo do implante sera minima, sendo essa

uma condi¢ao importante na prevencao de fratura por fadiga [84].

2.5.2.1 — Requisitos para o crescimento 6sseo

O termo “osteointegragao” se refere originalmente ao contato intimo do tecido
6sseo com a superficie do implante, enquanto que a expressao “penetragdo ou
crescimento 6sseo” (“bone ingrowth”) se refere a formacao do tecido 6sseo dentro da
estrutura porosa na superficie do implante. O termo “crescimento 6sseo” é usado para
qualquer formagao 6ssea em superficies rugosas (ndo-lisas) e para todas os tipos de
superficies porosas obtidas através de diversos processos de fabricagao [85].

Para que o implante possa ser estabilizado através do crescimento 6sseo na
estrutura porosa do revestimento, devem ser atendidos o0s seguintes requisitos: o
material deve ser bioinerte ou bioativo, deve apresentar estrutura porosa com tamanho
e morfologia de poro adequado e deve ser minimizado ou eliminado o movimento do
implante com relagao aos tecidos adjacentes. Existem evidéncias de que o movimento
relativo entre o osso e o implante induz a penetragado de tecido conectivo fibroso em
lugar do osso. Deslocamentos na regido da interface osso/implante maiores do que
30 um podem inibir o crescimento dsseo. Esse requisito impde a necessidade de um
programa de reabilitacdo apds a implantagdo que resulta em tensdo minima do
implante por um periodo inicial minimo de trés semanas [84].

A eficiéncia do revestimento poroso para fixacado biolégica do implante pode ser
medida a partir das propriedades da interface. A resisténcia de fixacdo de implantes
que contem revestimento poroso e que apresentam crescimento 6sseo dentro dos
poros €& geralmente maior do que a resisténcia dos implantes com superficie sem
poros. Implantes com superficies irregulares ou com uma Unica camada de
revestimento poroso ligada a um substrato, ndo resultam em fixagdo com forte
resisténcia a esfor¢os de tragéo [82]

A resposta fisiolégica a um implante com superficie porosa e 0s mecanismos
que possibilitam o crescimento 6sseo nessa superficie podem ser comparados com a
restauracao e cicatrizagdo de um osso com uma fratura ou defeito. O novo tecido
formado ocupa os espacos dos poros e em caso de osteogénese estavel, ndo existe a

formacao de tecido fibroso. Assim, o requisito de estabilidade inicial do implante poroso
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€ tdo necessario quanto o requisito de fixagdo rigida para promover a restauragéo
primaria da fratura [19,82].

Alguns autores sugerem que fatores fisicos como a tensdo citoplasmica
produzida pela adesdo da célula, pode induzir mais rapidamente adesdo da célula
osteogénica em poros de tamanhos grandes (100 — 2000 pum). Outro mecanismo
possivel pode ser a habilidade das superficies estabelecerem um ambiente suscetivel a
mineralizagdo. A formagao de novo osso depende de estrutura superficial que possa

promover a proliferacao celular [19].

2.5.2.2 — Revestimentos Porosos - Estado da arte

Uma série de materiais foi avaliada potencialmente para a formagao de
estruturas porosas. Os primeiros estudos a partir da década de 50 se concentraram
nos materiais ceramicos em parte devido a sua biocompatibilidade e maior resisténcia
a corrosdo. Esses estudos estimularam a pesquisa de uma série de sistemas porosos
ceramicos, metalicos e polimeros. Os materiais cerdmicos porosos estudados nessa
fase foram: aluminato de calcio poroso, titanato de calcio, zirconato de calcio, diéxido
de titania, alumina e compdsitos ceramico-polimeros [79,86].

Smith foi o primeiro a desenvolver em 1963 um material poroso suficientemente
resistente para ser utilizado em aplicagdes ortopédicas e também o primeiro a sugerir
que a estrutura porosa poderia ser mecanicamente biocompativel com o osso [79,87].
O material, denominado Cerosium, era um compdsito com matriz a base da mistura de
alumina, silica e carbonato de calcio com tamanho de poros na faixa de 1 — 25 um e
porosidade de 46%. Para aumentar a resisténcia da ceramica, os poros eram
parcialmente preenchidos com epoxi inerte. O modulo de elasticidade do compésito
era similar ao osso, baixa densidade e boa resisténcia a abrasdo. Contudo, nao foi
constatada osteointegracdo na superficie dos poros apds longo periodo de tempo,
uma vez que essa faixa de tamanho de poro era insuficiente para acomodar o tecido
0sseo, além do fato do epoxi se degradar em contato com os fluidos corpéreos.

Da mesma forma, varios tipos de polimeros porosos foram avaliados para
utilizacdo na fixagcado biolégica de implantes, a exemplo das esponjas de polivinil,
polisulfonato e polietileno. Esses materiais despertaram interesse porque oferecem a
vantagem de apresentarem baixo modulo elastico, que pode ser adaptado ao nivel do
0sso e boa biocompatibilidade. Pesquisas realizadas em 1972 para a investigagdo das
propriedades mecénicas da interface entre o material poroso € o osso, levaram ao
desenvolvimento de um compésito a base de teflon e fibra de grafite, denominado

Protoplast. Posteriormente, analises quantitativas desse material indicaram que o
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tamanho dos poros era insuficiente para a ocorréncia de crescimento 6sseo. Apods a
continuidade da pesquisa a partir de 1978, esse material foi patenteado e
comercializado para aplicagao em revestimentos de implantes ortopédicos [79,86].

O uso de materiais ceramicos e polimeros na forma porosa foi limitado devido a
sua intrinseca fragilidade, a dificuldade em atingir propriedades mecénicas adequadas
e a dificuldade de adesdo em implantes metalicos. A partir da década de 70, outras
ceramicas nao porosas comegaram a ser estudadas, tais como o tricalcio fosfato e a
hidroxiapatita. As pesquisas sobre implantes com revestimento poroso passaram a se
concentrar nos materiais metalicos, devido a maior facilidade de fabricacdo via

técnicas de metalurgia do p6 e fundicao [75,86].

2.5.2.2.1 — Revestimentos Porosos Metalicos

A primeira patente para o conceito de fixagdo biolégica através da penetragao
do tecido 6sseo ocorreu em 1909, quando Greenfield introduziu um material na forma
de uma trama ou rede metdlica para substituir a raiz artificial de um dente e sugeriu
que o 0sso cresceria ao redor e através dessa estrutura [86]. Contudo o conceito de
preenchimento ésseo dentro de poros s6 tornou a ressurgir a partir da década de
1940, através de pesquisas que buscavam materiais para a reconstru¢gao do 0sso a
fim de serem usados como enxertos e preenchimento de defeitos em tecidos moles
[88].

O uso de macroperfuragdes para otimizar a fixacdo de implantes ortopédicos
metalicos foi documentado pela primeira vez por Moore em 1952, que desenhou
implantes femorais da liga Vitallium (Co-Cr-Mo) com a haste envolvida por fios
metalicos de mesmo material, cujo objetivo era aumentar a area interfacial entre o
implante e o osso. Outras pesquisas vieram a comprovar que as chamadas macro-
irregularidades e macro-perfuragbes apresentavam limitagdes no sentido de promover
uma melhor estabilizacdo do implante. Apesar da documentacdo do crescimento
6sseo em regides perfuradas, na ocasido foram reportados desprendimentos do
implante devido ao seu movimento relativo ao osso [79].

Os primeiros revestimentos porosos metalicos fabricados utilizando técnicas de
metalurgia do po6 foram estudados por Welsh em 1963. Os pds da liga Vitallium foram
misturados em uma pasta aquosa com adigdo do ligante metil-celulose. Essa mistura
foi aplicada em um tarugo fundido da liga Vitallium. Apés a sinterizacao foi obtida uma
estrutura porosa com poros de didmetro de 50 a 100 um. O material foi implantado em

caes durante quatro meses e apods a remocado foi documentada a ocorréncia de
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crescimento 6sseo. A resisténcia interfacial do revestimento, avaliada por teste “push-
out”, foi estimada em 127 kg/cm? [40].

A técnica de processamento de fibras de titdnio em vez de pés foi
primeiramente documentada por Lueck e Galante em 1969/1971, utilizando fibras
com diametro de 0,2 mm para a fabricagdo de implantes porosos. As fibras foram
compactadas em matriz rigida e sinterizadas a vacuo, obtendo-se porosidade na
ordem de 35 a 55% em volume e tamanho de poro na ordem do didmetro da fibra.
Posteriormente foram feitos implantes femorais que consistiam em uma esfera de ago
inoxidavel acoplada a um eixo de titanio, revestido de uma camada de fibras de titanio
com densidade de 50% e tamanho médio de poro de 230 um. Apds a implantagdo em
cades no periodo de 3 a 12 meses, observou-se uma consistente osteointegragcéo e
firme estabilizagdo do implante. A principal desvantagem dessa técnica é a dificuldade
de aplicagao de fibras em implantes de formas complexas [38,40].

O desenvolvimento de revestimento a partir de p6 de hidreto de titanio através
da técnica de "plasma-spray" foi patenteado por Hahn e Palich em 1970 [89]. Foram
revestidos pinos de titdnio fundido, obtendo-se uma densidade na superficie de 50% e
tamanho de poro na faixa de 50 a 70 um. Os pinos foram implantados em ovelhas no
periodo de 2 a 6 meses e apds remogao foram submetidos a ensaio de cisalhamento.
A resisténcia da ligacdo revestimento/implante foi da ordem de 125 a 175 kg/cm? o que
levou a conclusao da ocorréncia de preenchimento 6sseo nos poros.

O interesse na producgao de implantes metalicos porosos a base de titanio foi
estimulado a partir das pesquisas de Hirschorn et al. Inicialmente foram produzidos
trés tipos de implante a base de titanio puro e de liga Ti-6Al-4V, através de técnicas de
metalurgia do p6: implante totalmente poroso, substrato soélido denso com
revestimento poroso e material poroso unido ao substrato sélido denso. O principal
objetivo do estudo foi obter dados sobre a resisténcia mecéanica e ductilidade do
material com porosidade variavel e avaliar o crescimento 6sseo a partir de ensaios “in-
vivo” [90]. Outra pesquisa realizada pelos mesmos autores estudou a fabricagdo de
implante poroso metalico de liga cobalto-cromo via metalurgia do pd. Essa pesquisa
introduziu a técnica de impregnagao de materiais porosos com fluidos lubrificantes ou
plasticos para reduzir o coeficiente de friccado e taxa de desgaste em aplicagdes do
material poroso em superficies de articulagdo de juntas ortopédicas [79]. Em 1973,
Hirchorn [38] desenvolveu um implante de protese femoral de acgo inoxidavel com
substrato e revestimento fabricado via metalurgia do pé. O implante apresentava
porosidade variavel do centro (79% da densidade tedrica do material) para a periferia
(18 — 23%). Apds implantacdo em cdaes, foi observado o crescimento 6sseo no

revestimento poroso e uma firme estabilizagao do implante.
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Durante a década de 70, foram realizadas uma série de investigagdes com o
objetivo de caracterizar de uma forma mais completa os materiais porosos metalicos e
polimeros a exemplo das ligas Co — Cr, pés e fibras de titanio, polietileno e
polisulfonato. Outras investigagbes abordaram aspectos biolégicos da fixacdo do
implante através do crescimento dsseo, incluindo: a influéncia do tamanho de poro e
espessura de revestimento; a resisténcia da fixagdo do implante, o efeito da idade do
paciente, o efeito do micromovimento do implante, a liberagao de ions metalicos, o
efeito de varios tipos de revestimentos porosos nas propriedades mecénicas do
substrato e a performance de componentes de reposi¢ao de juntas com revestimentos
porosos [79].

Até o final da década de 70, muitos estudos evidenciaram a eficacia da fixacao
biolégica. Implantes porosos foram fabricados e caracterizados em estudos
laboratoriais e ensaios “in vivo”. Apds resultados insatisfatérios de implantagbes de
longo prazo utilizando fixagdo com cimento, o interesse em investigacdes sobre
implantes com revestimentos porosos passou a ser crescente, embora a sua
introducdo clinica tenha sido cautelosa devido a alguns aspectos negativos
observados. A precisdo cirurgica passou a ser essencial para o contato inicial do
implante com o osso para que possa ocorrer penetragdo do 0Sso nos poros e as
consequéncias clinicas da liberacdo de ions e particulas metalicos eram ainda
desconhecidas [79].

Os estudos que envolvem experiéncias de implantagdo em animais sao
realizados utilizando implantes totalmente porosos ou implantes com revestimentos
porosos nao submetidos a carregamento funcional, através da sua insercdo em 0ssos
longos. Esses implantes sofrem carregamento estatico e ndo sdo submetidos a uma
solicitacao mecanica direta (carregamento dindmico). O carregamento direto do implante
ocorre através da solicitagdo do proprio osso durante a atividade fisica do animal. Como
decorréncia da auséncia de tensdo, que comprovadamente estimula a osteointegragao,
ocorre a inibicdo do crescimento 6sseo dentro dos poros.

Ducheyne et al. [74] realizou uma série de estudos sobre o processamento,
avaliacdo das propriedades mecanicas e biocompatibilidade de implantes porosos.
Uma de suas primeiras pesquisas avaliou o efeito do carregamento funcional dinamico
comparado com o carregamento estatico de implantes ortopédicos. Foram utilizadas
agulhas intramedulares para joelho de ago inoxidavel 316L com revestimento poroso
(poros de tamanho na faixa de 87 — 110 um), a base de fibras de mesmo material,
implantadas em ossos de cées. Foi observado crescimento 6sseo nos implantes

submetidos apenas a carregamento estatico. Esse resultado sugere que o tamanho
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critico de poro necessario para que ocorra crescimento ésseo com carregamento
dindmico é maior do que para carregamento estatico.

Posteriormente, Ducheyne et al. publicaram um trabalho sobre implantes com
revestimento poroso a partir da compactacao isostatica de fibras de ago inoxidavel em
um substrato denso do mesmo material [90]. Foi utilizada a técnica de pré-
compactacao uniaxial seguida de compactacao isostatica em moldes flexiveis, que
permitiu a obtencado de um gradiente de densidade do revestimento de 16% junto ao
substrato a 43% junto a superficie. A partir de um controle rigoroso das variaveis de
compactacao isostatica; material e espessura do molde, densidade das fibras,
espessura do revestimento e pressdo de compactagdo, obteve-se uma estrutura
porosa de fibras formada por uma rede continua de canais com o mesmo didmetro
médio ao longo da estrutura. Essa estrutura € comum quando se utiliza fibra metalica.

Em um trabalho divulgado em 1987, Ducheyne et al. [91] foi documentada a
fabricacdo de esponjas a partir de arames de titdnio com poros na faixa de 100 a 600
um, para preenchimento de espagos vazios de estruturas ésseas deficientes em
revisdes de cirurgias ortopédicas, como decorréncia da perda de osso trabecular e
cortical. A deficiéncia de osso € um dos maiores problemas em cirurgias de revisao de
artroplastias para substituicdo de implantes cimentados que falham principalmente
devido ao seu desprendimento, como consequliéncia do movimento entre o implante e
o cimento. O material foi implantado em coelhos por 24 meses e apos esse periodo
observou-se completa infiltragao celular nos poros do material.

Em trabalhos posteriores na década de 1990 [92,94] Ducheyne et al.
realizaram estudos paramétricos para a determinagdo de concentradores de tensédo
em revestimentos porosos e a sua influencia na resisténcia a fadiga dos implantes
femorais. Foi utilizado um modelo de elementos finitos para analisar a interface e
quantificar os parametros geométricos que afetam os concentradores de tensao
superficiais, para o caso de um modelo de revestimento poroso submetido a tensdes
de tragdo. Os parametros geométricos que aumentam o fator de concentragdo de
tensdes na interface substrato/revestimento foram os seguintes: decréscimo da razao
entre o raio do pescogo (jun¢ao entre uma particula e o substrato) e a area de contato;
decréscimo da distancia entre dois pescogos vizinhos e ocorréncia de ligacado entre
particulas vizinhas.

As pesquisas de Pilliar et al, constituiram em grande avangco no
desenvolvimento de implantes metalicos porosos fabricados através de técnicas de
metalurgia do pd, reunindo pesquisadores de varias areas da Universidade de
Toronto/Canada (Depto de Metalurgia e Ciéncias dos Materiais, Depto de Cirurgia,

Depto de Pereodontia, Depto de Biomateriais e Faculdade de Odontologia). Desde a
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década de 70 até os dias de hoje, as pesquisas abordaram os seguintes aspectos:
processamento do implante e avaliacdo da adesdo revestimento/osso [31,80,82];
cinética do crescimento 6sseo [20,31,33,80,82,94,95]; efeito da configuragdo do
revestimento poroso [95]; efeito da geometria do implantes dentarios [31,96]; efeito da
porosidade [97]; avaliacdao da resisténcia a corrosdo [82]; avaliagdo da interface
osso/implante [99]; efeito do movimento do implante [84]; desenvolvimento de
implantes dentarios [31-34,95,96, 99].

No inicio da pesquisa, Pilliar et al. [80] estudaram revestimentos porosos a
base de poés de liga Co-Cr-Mo em substrato de mesma liga. Os pds foram misturados
a um ligante de fase aquosa, necessaria para conferir ao revestimento compactado um
grau de resisténcia a verde antes da sinterizacdo. A mistura de pé em forma de pasta
semifluida foi colocada em barra cilindrica através de técnicas de imersao e “spraying”.
Apoés secagem, as amostras foram sinterizadas em tempos variaveis em atmosfera de
hidrogénio. A resisténcia ao cisalhamento estatico da interface substrato/revestimento
foi avaliada em 21 MPa e o conjunto submetido ao teste de adeséo “push-out” rompeu
a uma tensao de 14 MPa na interface osso/revestimento. Esses dados comprovaram a
forte ligacdo entre o revestimento e o substrato, aliados a osteointegracdo observada
apo6s quatro meses de implantacdo em cées.

Posteriormente Pilliar et al. [94] avaliou o efeito da configuracao da superficie
porosa na fixagdo de implantes de aco inox e liga Co-Cr-Mo. Foram utilizadas técnicas
de metalurgia do po6 e diferentes tamanhos de particulas, que resultaram em diferentes
faixas de tamanhos de poros. Apés implantacdo em fémur canino por 12, 18 e 24
semanas observou-se que o0s implantes revestidos com uma Unica camada de
particulas apresentaram uma morfologia que n&o permitiu o entrelagamento do tecido
0sseo, enquanto que os implantes revestidos com multiplas camadas de particulas
apresentaram porosidade interconecta e infiltracdo do tecido o6sseo, além de
apresentar maior resisténcia a tracao de fixagdo apos 12, 18 e 24 semanas de
implantagao.

Em 1983, Pilliar et al. [82] avaliou as propriedades mecanicas das ligas Co-Cr-
Mo e Ti-6Al-4V, incluindo a resisténcia a fadiga e resisténcia a corrosdo. A porosidade
era na faixa de 25 — 30% vol. e o tamanho de poro na faixa de 100 - 400 um. Para
possibilitar o crescimento dsseo, duas condicdes essenciais foram atendidas: tamanho
de poro maior que 50 um e movimento restrito do implante relativo ao osso adjacente.
Uma importante conclusao do trabalho foi o fato das irregularidades da superficie
porosa nao resultarem em regides preferenciais para iniciacdo de trincas e como

consequéncia as taxas de corrosdo e de resisténcia a fadiga ndo foram afetadas

74



significativamente em comparagdo com produtos ndo porosos de composi¢cao
similares.

Em trabalhos posteriores, Pilliar et al. investigou o efeito do movimento do
implante no crescimento 6sseo de implantes porosos de liga Co-Cr-Mo sinterizada
com poros na faixa de 50 a 400 um. O desprendimento da ordem de 28 um resultou
em fixagdo do implante através de crescimento 6sseo. Para situagées com movimento
excessivo inicial na interface implante/osso (maior que 150 um) a formagao do osso
dentro dos poros é inibida, ocorrendo o encapsulamento do implante com tecido
fibroso dentro dos poros [84].

Em continuidade a pesquisa da Universidade de Toronto, que inicialmente se
concentrou em implantes ortopédicos, teve inicio em 1983 um programa de pesquisa
para o desenvolvimento de implantes dentarios com revestimento poroso [31-
34,95,96,99]. Pilliar et al. descreveram em dois trabalhos estudos comparativos
realizados sobre implantes dentarios a base de liga Co-Cr-Mo [31], com configuragbes
de implante de formato cOnico e de liga Ti-6Al-4V [96], com revestimento poroso e
implante com rosca superficial (sistema Branemark). O objetivo da pesquisa foi avaliar
a substituicdo do implante com rosca pelo implante com revestimento poroso que
usualmente apresenta um tempo de fixagao inferior, enquanto que o implante com
rosca é colocado em dois estagios, sendo por esse motivo considerado um sistema
mais custoso. Os resultados mostraram que a resposta tecidual entre os dois tipos de
implante é muito diferente quando o implante sofre solicitacdo mecanica
imediatamente apds a implantagcao devido as forgcas de mastigagdo. Enquanto que nos
implantes com rosca foi observada uma capsula de tecido fibroso envolvendo o
implante, com decréscimo da resisténcia de fixacdo, nos implantes com revestimento
poroso ocorre o crescimento 6ésseo dentro dos poros e uma firme fixagdo do implante.
A explicagdo para esse comportamento diferenciado é o fato do revestimento poroso
permitir uma configuragdo tri-dimensional com o tecido ésseo, enquanto que o
implante com rosca, permite uma justaposicdo com o 0sso.

Em 1986 Deporter, Pilliar et al. [33] reportaram os resultados de implantacbes
de implantes de liga Ti-6Al-4V com revestimento poroso de mesma liga com formato
cbnico, a partir de pés de tamanho inferior ao de outras pesquisas, com a finalidade de
reduzir o tamanho total de poros e consequientemente o tamanho do revestimento e a
dimensao do implante. O percentual de tecido 6ésseo observado dentro dos poros com
tamanho de 50 a 200 um, apds quatro semanas de implantacdo na mandibula de
caes, foi similar ao observado em outras pesquisas comparativas. O formato do
implante foi modificado posteriormente [96], passando a ter revestimento poroso

apenas em dois tercos da raiz cdnica do implante, com a parte denominada colar
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transgigival (um tergco restante) usinada a fim de estimular a fixagdo do tecido
conectivo da gengiva, que se adere com maior facilidade a superficies lisas. Além
disso, essa regido do implante deve possuir uma superficie lisa, pois sofre
contaminacdo por placas de bactérias que se acomodam preferencialmente em
superficies porosas, podendo conduzir ao desprendimento do implante e a sua a
fratura, conforme observado em pesquisa anterior da mesma equipe. Os resultados
mostraram que apesar desse “design” evitar a adesdo de placas de bactérias, a
transferéncia de forgas na regido lisa (colar transgigival) fica reduzida na regido da
interface implante/tecido e como consequéncia ocorre a reabsorgéo do osso.

Em estudo subseqliente documentado em 1990 [99], o implante foi novamente
modificado com a incorporagéo de revestimento de hidroxiapatita (HAP) via processo
plasma-spray com espessura de 10 a 50 um, na regido lisa do colar transgigival. O
objetivo dessa modificagéo foi otimizar a adesdo osso/implante, na medida em que a
HAP é um material osteocondutivo que permite uma ligagdo quimica direta através da
interface HAP/osso e como conseqUéncia uma maior transferéncia de forcas nessa
regido. Apesar dos resultados mostrarem que os implantes permaneceram fixos no
periodo de implantagdo estudado (72 semanas), similarmente ao implante anterior
sem HAP, o exame histolégico qualitativo mostrou uma retencdo em um nivel mais
elevado do osso adjacente ao revestimento com HAP. Observou-se também que
ocorreu a reabsorcdo do revestimento de HAP pelo tecido 6sseo, reduzindo grande
parte da sua espessura que passou a ter 3 a 6 um. Embora a avaliacdo da
degradagao da HAP nao tenha sido objeto desse estudo, provavelmente a causa esta
relacionada ao processamento via “plasma-spray”, que potencialmente pode dar
origem a composicoes ndo estequiométricas, defeitos estruturais, variagbes
cristalograficas e contaminagao de impurezas.

Os estudos de Deporter, Pilliar et al., documentados em 1996 e 1999 [32,95],
divulgaram os resultados da implantagdo na regido da mandibula e do maxilar de
pacientes humanos (apos 3 a 4 anos de fung¢ao). O implante utilizado, constituido de
liga Ti-6AlI-4Nb e revestimento poroso de mesma liga, apds ser desenvolvido pela
Universidade de Toronto, passou a ser comercializado pela empresa EndoPore
Implant (Toronto e Ontario/Canada). Os resultados mostraram uma taxa de
sobrevivéncia de 94,8%, similar a outros sistemas, com a vantagem de possuir um
tamanho reduzido e um menor periodo de tempo inicial de cicatrizagdo do que o
recomendado por outros sistemas.

Em pesquisa recente Pilliar et al. [100] utilizou implantes de titdnio com
revestimento de Ti-6Al-4V sinterizado com poros de tamanho 50 — 200 um, fragao de

poros de 35 — 40% e com revestimento de titanio obtido via “plasma-spray” com
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poros irregulares de tamanho 20 — 25 um e 5 — 10% de fragdo de poros. O objetivo foi
investigar a dindmica inicial de reparo/regeneracdo do tecido adjacente a interface
osso/implante bem como a influéncia da geometria superficial do implante na formagao
desse tecido. Os implantes foram implantados em coelhos e a regido da interface
implante/osso foi avaliada histologicamente e mecanicamente apds 0, 4, 8 e 16 dias. A
fim de determinar a correlagdo entre a geometria superficial do implante, a
configuracdo mecanica local e a formagdo de tecido na interface, foram utilizadas
analises de elementos finitos e teoria da homogeneizagao. Com base na avaliagao
histolégica e da analise computacional, foi observada uma osteointegragdo mais
rapida nos implantes porosos sinterizados, quando comparado com os implantes
fabricados via plasma-spray, devido a existéncia de uma rede de poros com
interconectividade dimensional que promove uma configuracdo mecéanica local
favoravel a formacao do osso.

Pesquisadores da “Tulane University School of Medicine” e da empresa “Sulzer
Calciteck/California” [101,102] desenvolveram implantes dentarios de liga Ti-6Al-4V
com revestimento poroso de titanio puro fabricado via metalurgia do p6 a partir de pés
tipo esponja, denominado CSTi — “Cancellous Structured Titanium” (estrutura similar
ao osso trabecular) e com revestimento de hidroxiapatita. Esse material
posteriormente passou a ser utilizado em implantes ortopédicos de joelho e quadril. Os
dois tipos de implantes foram avaliados em 12, 16, 24 e 36 semanas apoés implantagao
na mandibula e fémur de cades. Os resultados da analise histolégica quantitativa
demonstraram que o revestimento CSTi apresentou crescimento 6sseo comparavel a
area de contato 6sseo com o revestimento de hidroxiapatita. Além disso, nao foi
observada a ocorréncia de tecido fibroso em contato com ambos tipos de
revestimentos e ndo foram observadas infec¢gdes na cavidade oral. A resisténcia a
fixagdo implante/osso foi equiparavel para os dois tipos de revestimentos de acordo
com o local da implantagao. A figura 2.12 mostra a similaridade entre a estrutura do
osso trabecular (60 a 70% de poros) e a microestrutura da superficie do revestimento
poroso de titanio (45 a 65% de poros), ambas com poros de tamanho na faixa 400 —
500 um. A figura 2.13a ilustra a se¢ao transversal do implante CSTi [102], mostrando a
regidao da interface revestimento/substrato e as figuras 2.13b e 2.13c ilustram
respectivamente a secao transversal de outros implantes com revestimentos
fabricados a partir fios de acgo inoxidavel 316 L [90] e de pds esféricos de liga
Co-Cr-Mo [80].
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Figura 2.12 — a — Estrutura do osso trabecular; b — Estrutura da superficie de

revestimento de titdnio “Cancellous Structured Titanium — CSTi” [103].

Figura 2.13 — Secdo transversal de implantes com revestimento poroso,

fabricado a partir de diferentes tipos de pds: a — pds tipo esponja de titdnio puro
(implante CSTi) [102]; b — fios de ago inoxidavel 316 L [43]; ¢ — pOs esféricos de liga
Co-Cr-Mo [80].

2.5.2.2.2 — Efeito da Porosidade

A “performance” de um sistema implante/revestimento poroso esta diretamente
relacionada com a morfologia do revestimento, mais especificamente com o volume e
com o tamanho de poros. Para que o tecido 6sseo possa crescer dentro dos poros da
superficie do implante, o poro deve possuir um tamanho minimo a fim de evitar a
formacao de tecidos macios sem que ocorra crescimento do tecido 6sseo dentro dos
poros [104,105]. Além do tamanho e percentual de porosidade (fragdo volumétrica de
poros), o material ideal para maior estabilidade do implante deve apresentar também
uma morfologia de poros adequada. A conectividade entre poros (porosidade
interconecta) é desejavel para assegurar adequada resisténcia do revestimento bem
como entre o revestimento e o substrato.

Vérias pesquisas tiveram como objetivo a determinacdo do tamanho ideal de
poros [9,29,79,88], embora os dados resultantes sejam controversos devido a

variagbes de material e variagbes em resultados de experiéncias “in vivo”. Alguns
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estudos variavam o tamanho de poro, porém nao fixavam a fragcdo de poros,
dificultando a determinagdo do efeito do tamanho de poro individualmente. Esses
estudos realizavam experiéncias em animais e de uma forma geral os implantes
avaliados nao eram funcionais, isto €, implantes que nao exercem a funcido a que se
destinam. E também dificil assegurar que todas as outras varidveis eram mantidas
constantes nesses estudos, tais como o percentual de porosidade e a estabilidade
inicial.

Estudos realizados em implantes porosos de calcio-aluminato concluiram que
para a ocorréncia do crescimento de osso mineralizado nos poros do material, o
tamanho minimo do poro deve ser de 100 um e a porosidade deve ser do tipo
interconecta. Contudo, esse material apresentou dificuldades devido a uma reagao de
hidratagcdo do material que retarda a mineralizacdo do tecido ésseo no interior e
adjacente aos poros [79].

Welsh em 1971 [50] mostrou em um estudo com revestimento metélico da liga
Vitallium que o tamanho de poro de revestimentos da ordem de 100 um permite o
crescimento 6sseo dentro dos poros e que poros da ordem de 150 um permitem a
formacao de tecido 6sseo. Esses poros assegurariam um grande numero de pontos de
fixagcdo por unidade de area e consequentemente uma alta resisténcia da ligacao
revestimento/implante.

O estudo de Klawitter e Hulbert, publicado em 1971, determinou o efeito do
tamanho de poros de amostras porosas de polisulfonato no crescimento 6sseo e a
resisténcia de fixagdo do material ao osso. Nao foi observada diferenca da resisténcia
interfacial entre amostras com tamanho de poros na faixa de 160 a 640 um [79].

Homsy documentou em 1972 [29] os dados obtidos a partir de diversos estudos
sobre materiais porosos, incluindo ceramicas (aluminato de calcio, compésito carbono-
carbono e Al,Os), ligas Co-Cr, ago inoxidavel, titanio e ligas de titdnio. Os tamanhos de
poros variavam de 0,1 a 1000 um e a fragdo de poros variava de 15 a 80%. Nessa
pesquisa, foi constatado a partir de ensaios “in vivo” que ocorre crescimento de tecidos
em materiais biocompativeis com tamanho de poro minimo de 20 um. Com o aumento
do tamanho do poro e do percentual de porosidade, observou-se o aumento do grau
de crescimento 6sseo nos poros, sendo que tamanho de poros maiores do que 100
um permitem a calcificagéo do tecido em estruturas 0sseas.

Em um estudo para avaliagdo do efeito da variacdo do tamanho de poro na
taxa de crescimento 6sseo em revestimentos porosos de liga Vitallium, Pilliar e Bobyn
[106] estudaram quatro faixas de tamanho de poros estudadas, entre 20 e 800 um. Na

menor faixa (20 — 50 um) observou-se que os poros sao muitos pequenos e ndo sao
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suficientes para permitir a calcificacdo do tecido ésseo. Nos revestimentos com a
maior faixa de tamanho de poros (400 — 800 um) foi observado o crescimento de
tecido fibroso na interface osso/revestimento e os poros eram muito grandes, de forma
que nao permitiam a infiltragdo consistente e uniforme de osso maduro no periodo de
implantagao (12 semanas). As faixas de tamanho de poros médios, 50 — 200 um e
200 — 400 pum, apresentavam o maior numero de pontos de contato com o o0sso, além
de apresentarem a maior resisténcia da ligacdo revestimento/implante (17 MPa), em
um menor periodo de tempo (oito semanas). O resultado principal da pesquisa foi a
proposicdo de que uma maior taxa de crescimento dsseo e consequente estabilizacao
do implante ocorre com poros faixa de tamanho de 50 a 400 um.

Cameron et al. inicialmente estudou implantes com revestimento poroso de liga
Co-Cr-Mo com poros da ordem de 50 — 150 um, onde foi observado o crescimento
6sseo nos poros. Apesar do resultado favoravel, observou-se que a grande diferenca
entre 0 modulo de elasticidade do osso e do implante, produzia uma deformagao
diferencial na interface osso/implante com estimativa de micromovimento com
extensdo de 25 um do implante em relacdo ao osso. Esses autores concluiram que
esse deslocamento contribui para a redugdo do efetivo tamanho de poro e mudou a
faixa de tamanho de poro para 100 — 300 um, obtendo um crescimento ésseo nos
poros mais rapido e mais efetivo [79].

Algumas pesquisas [18] constataram que o tamanho de poro 6timo para o
crescimento 6sseo depende do material. Enquanto que implantes porosos de titanio
apresentaram um tamanho médio de poro 6timo da ordem de 100 um, para implantes
de aco inoxidavel o tamanho 6timo foi de 10 a 40 um. Esses pequenos poros apesar
de ndo apresentarem uma penetracdo maxima do osso, permite uma maior retengao
mecénica. Foi observado também que a rugosidade superficial em menor escala é
importante para a integragdo do osso com a superficie do implante, indicando que
outros mecanismos além da retencdo mecanica podem determinar as reacdes entre o
tecido 6sseo e o material.

O efeito do tamanho do poro na resisténcia a fixagao do implante ao osso foi
investigado em uma série de pesquisas [32,79,85]. Enquanto que um estudo a partir
de materiais com poros na faixa de 150 a 400 um mostrou que nao existe relagao
entre o tamanho do poro e a resisténcia de fixagao, outro estudo [107] avaliou que
poros na faixa de 175 a 325 um apresentam um decréscimo de crescimento 6sseo e
de resisténcia de fixagao, avaliada por testes do tipo “push-out”, com o aumento do

tamanho do poro.
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V. Savitch et al. [9] avaliou a influéncia na forma se tamanho das particulas de
pos de titanio esféricos e tipo esponja no tamanho do poro e a influéncia do tamanho
dos poros na resisténcia a coesao de implantes cilindricos porosos de titanio. Os
implantes foram inseridos em o0ssos de caes por trés meses. Os resultados indicaram
que tanto a forma das particulas quanto o seu tamanho influenciam o tamanho médio
final de poros, sendo que quanto maior o tamanho dos pds de titdnio maior é o
tamanho dos poros e que o po tipo esponja resulta em maior tamanho de poros do que
0s pos esféricos. A resisténcia a coesdo aumenta com o tamanho de poro na faixa de
50 a 250 um atingindo o valor maximo de 27 MPa, a partir do tamanho de poro de
250 um até 450 um a resisténcia a coesao decresce com o tamanho de poro.

Nao apenas os paradmetros de porosidade como também a microtopografia da
superficie do poro exerce influéncia na fixagdo do osso ao implante. Em pesquisa
realizada pela empresa suiga Sulzer Medica/Sui¢a, com o objetivo de determinar a
influéncia da superficie do poro no processo de crescimento do osso dentro dos poros
em implantes porosos de titanio, foi constatado que nas amostras obtidas a partir de
particulas esféricas o osso apenas preenche os poros. Contudo, nas amostras obtidas
a partir de particulas do tipo esponja, onde além da macroporosidade existe uma alta
rugosidade ou microporosidade na superficie dos poros, ocorre um contato intimo do
o0sso com a superficie do implante [9]. A figura 2.14 mostra fotomicrografias da sec¢ao
transversal da interface revestimento/osso (fase cinza) de implantes submetidos a
ensaios histologicos, mostrando a penetragdo do tecido 6sseo nos poros dos

revestimentos.

Figura 2.14 — Fotomicrografia em MEV da interface revestimento/osso de

implantes. a — Revestimento de liga Co-Cr-Mo [110]; b — Revestimento de titanio [103].

Experiéncias com implantes submetidos a fadiga de baixos ciclos [108],
demonstraram que poros esféricos isolados com fragdo volumétrica na ordem de
< 6% aceleram temporariamente o crescimento de uma trinca de fadiga pequena,

como resultado de zonas de plasticidade induzidas pelos poros. Uma vez que a trinca
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se estende além dos limites da zona plastica de um poro isolado, ocorre uma
desaceleragdo, com taxas de propagagado similares as observadas em materiais
completamente densos com tamanho de grdo da mesma ordem. Contudo quando os
poros sao interconectados, as trincas pequenas se propagam em taxas de
crescimento mais elevadas quando comparados com o material denso similar.

Considerando a influéncia da porosidade nas propriedades de corrosdo, foi
observado que poros pequenos e isolados em amostra quase totalmente densa,
promovem o esvaziamento do estoque de oxigénio, o qual é crucial para a
manutencao do filme 6xido estavel. Em amostras com maior porosidade, a morfologia
de poro aberta e interconecta possibilita que os gases fluam livremente, suprindo o
oxigénio necessario para a passivacado [68,78]. Em um estudo para avaliagdo das
caracteristicas de corrosdo de implantes com revestimento poroso e implantes densos,
utilizando testes “in vitro”, observou-se que o aumento da taxa de corrosao observada
nos implantes porosos néo foi proporcional ao aumento da area superficial devido a
porosidade [109].

Varios estudos realizados para verificar a influencia da porosidade nos
revestimentos metalicos porosos indicam que o tamanho de poro ideal para fixacdo do
implante continua indefinido. A fragdo volumétrica de poros adequada no sentido de
promover uma forte fixagdo biolégica do revestimento poroso pode variar na faixa de
30 a 90%, dependendo do tipo de aplicagao [5,110]. A faixa de tamanho de poros ideal
para implantes porosos foi referenciada pOr varios autores segundo os dados
fornecidos pela pesquisa de Bobyn [106], que concluiu que com a faixa de 50 a
400 um é possivel atingir a maxima resisténcia interfacial do revestimento em um
menor periodo de tempo. Pesquisas posteriores fixaram o limite minimo de tamanho

de poro de 100 um e o maximo de 500 um, para adequada fixagdo do implante [5].

2.5.2.2.3 — Processos de Fabricagcao

Atualmente existem diversas técnicas para formacgao de estruturas porosas. Os
principais objetivos dessas técnicas sao: proporcionar boa compatibilidade, através da
selecdo adequada do material de revestimento, proporcionar uma boa fixagdo do
implante pelo crescimento do osso dentro dos poros, com a obtengao de porosidade
apropriada e atingir a maxima resisténcia de adesdo. Com relagdo a este ultimo
aspecto é necessario considerar ndo apenas o revestimento, mas o completo sistema
que envolve o implante metalico, o revestimento e o osso. As forcas de compressao,
tracdo, flexdo e torcdo que agem no implante sao transmitidas ao osso pelo

revestimento poroso, atraves de tensdes de compressao, tragédo e cisalhamento [7].
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Varias técnicas tém sido utilizadas para a obtencao de revestimento metalico
poroso, as principais sao: deposi¢ao com vapor (PVD e CVD), fundigdo (VMC - “void
metal composite”), técnicas de “spray” térmico, “difusion bonding” e consolidacao de
pos metalicos e fibras via metalurgia do p6 [13,76]. O processamento via metalurgia do
po se encontra descrito no item 5.2.2.4 deste capitulo.

O processo VMC utiliza a mistura de pdés de baixo ponto de fusdao como
magnésio ou calcio, com pds de titdnio ou ago inoxidavel. A mistura € compactada ao
substrato em um recipiente a vacuo com alta taxa de energia e temperatura da ordem
de 500°C e as particulas de Mg ou Ca sao vaporizadas em tratamento a vacuo a
1000°C. O revestimento poroso é entdo submetido a anodizagado eletrolitica para
formacao de filme 6xido passivo e finalmente a sinterizacdo a 1400°C. O processo é
complexo e caro, porém possibilita um elevado controle do tamanho do poro [49].

A deposicao utilizando vapor pode ser feita pela técnica PVD (Physical Vapor
Deposition) ou CVD (Chemical Vapor Deposition). Na técnica PVD, ocorre um
aquecimento da ordem de 600°C enquanto que na técnica CVD, ocorre reagéo entre o
vapor depositado e o substrato, podendo o aquecimento atingir temperaturas da ordem
de 800 a 1200°C.

O revestimento com “spray” térmico (aspersao térmica) € um termo genérico de
um grupo de processos de tratamento de superficie em que metais, ceramicos e
polimeros, na forma de po, barra ou lamina sao aquecidos a temperaturas elevadas e
lancados contra uma superficie, fazendo-se uma deposicdo em camadas. As
propriedades do revestimento dependerdo da técnica de deposigcdo empregada e do
material depositado. Dentre as técnicas de deposi¢cado de materiais com “spray” térmico
destacam-se: spray térmico com combustdo de alta velocidade, plasma spray, plasma
spray com chama, spray com arco elétrico. A técnica “plasma — spray” envolve a fusao
parcial de pos-metalicos em uma chama de plasma e esse produto € transportado
para o substrato através de um gas em um campo elétrico. Essa técnica cria
revestimentos texturizados descritos como porosos, porém a porosidade resultante
nao é extensivamente interconecta quando comparado com os revestimentos obtidos
por técnicas de metalurgia do pdo. A eficacia desses dois tipos de revestimentos vai
depender das caracteristicas geométricas do revestimento, bem como da sua
integridade mecanica e fixagdo com o substrato [111].

As empresas americanas “Biomet (Warsaw/Indiana)”, “DePui (Warsaw/Indiana)”,
“Howmedica”, “AstroMet” e a empresa alema “Aesqulap” fabricam implantes com
revestimento poroso sinterizado a partir de pds de titanio ndo esféricos, utilizando a
técnica plasma-spray. Foi observado que a anisotropia de poros no revestimento,

principalmente na diregdo paralela a interface, limita a regeneragéo do tecido ésseo a
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nivel mais profundo, dificultando o escamento livre de sangue do tecido 6sseo que cresce
dentro dos poros. Nesse sentido, outros processos de fabricagdo de revestimentos
porosos, como a metalurgia do pd, vém despertando a atengédo desses fabricantes. As
empresas “Johnson & Johnson Orthopedics (News Brunswick/New Jersey)” e “Richards”
fabricam implantes ortopédicos com revestimentos porosos sinterizados a partir de pos-
esféricos de titdnio, a empresa “Zimmer (Warsaw/Indiana)” fabrica implantes com
revestimentos sinterizados a partir de fibras de titdnio e a empresa Sulzer Medica/Suica
fabrica implantes com revestimentos sinterizados a partir de pdés de titanio do tipo
esponja [9,75].

O processo denominado “difusion bonding” é utilizado para unir o substrato ao
revestimento, através de um tratamento em alta temperatura em forno a vacuo, com
simultanea aplicacdo de pressdo. Nesse caso tanto o substrato quanto o revestimento,
sdo0 obtidos anteriormente por qualquer um dos processos disponiveis. O ciclo térmico
adotado é geralmente o mesmo do processamento do implante. O principal objetivo da
técnica é criar uma ligacdo metalurgica forte entre o implante e o revestimento, sem
alterar as caracteristicas microestruturais de ambos, o que é feito com ajuda da presséo

aplicada que reduz as temperaturas de tratamento [112].

2.5.2.2.4 — Processamento via Metalurgia do P6

As solicitagbes de altas cargas localizadas preferencialmente em juntas do
quadril e joelho, sugerem a combinacdo de estruturas compostas de um nucleo
metalico sélido com um revestimento superficial de material poroso. Na estrutura
porosa metalica obtida através de técnicas de metalurgia do pd, a porosidade pode ser
graduada desde uma camada superficial com alta porosidade até um substrato com
alta densidade, conferindo ao implante resisténcia apropriada para suportar
solicitagbes mecanicas, além de construir uma rede de porosidade tridimensional que
permite o crescimento do osso dentro dos poros. A ligacdo do substrato ao
revestimento poroso é do tipo metdlica, que confere boa resisténcia da interface
implante/osso [76,80].

O revestimento poroso metdlico apresenta a possibilidade de fabricacdo de
formas de formato complexo, utilizando diversas técnicas a exemplo da compactacao
isostatica e a aplicacdo de revestimentos utilizando uma pasta aquosa com a adicéo
de ligantes e a adequagao do tamanho dos pos confere microestrutura geralmente
uniforme e homogénea, reduzindo a corrosdo causada pela auséncia de

homogeneidade microestrutural [38,90].
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As técnicas convencionais de sinterizacdo muitas vezes envolvem altas
temperaturas, as quais afetam significativamente a microestrutura e propriedades do
material do substrato. A fim de avaliar os possiveis efeitos da sinterizacdo em
substratos que possuem microestrutura fina e alta resisténcia mecéanica, foram
realizados estudos em implantes com revestimento poroso de ligas Co-Cr-Mo e
Ti-6Al-4V. Os resultados mostraram que, caso os tratamentos sejam realizados com
parametros adequados e controle de temperatura rigoroso, as caracteristicas do
substrato ndo sio alteradas [13]. Alguns métodos para reducédo da temperatura de
sinterizagdo vem sendo investigados, como a modificagdo da composic¢ao, a aplicagao
simultdnea de pressao e temperatura e a utilizagdo da técnica de “difusion bonding”
para unir revestimentos obtidos previamente ao substratos [76].

O processamento de revestimentos porosos via metalurgia do pé consiste na
mistura de p6é metalico, fibras ou fios metalicos picados, com ou sem adicdo de um
aglomerante inorganico e colocagédo dessa mistura na superficie do implante seguida
por uma operacao de sinterizacio. Esse processo desenvolvido por Pilliar [80, 82, 88],
permite o controle da espessura e uniformidade do revestimento que pode ser
aplicado em implantes de formatos variados, além e permitir uma boa resisténcia a
verde do revestimento, possibilitando o seu manuseio durante as etapas de
processamento.

Para assegurar uma ligagao eficiente entre o revestimento e o substrato é
importante a metodologia de aplicagdo dos pds ao substrato. Um processo muito
utilizado para revestimento de implantes com formas complexas consiste na aplicagao
de uma suspensdo de pds-metalicos com um aglomerante orgénico, através de
imersao, pintura, “spray-térmico” ou técnicas de metalurgia do p6. O aglomerante
também pode ser aplicado primeiramente na superficie do substrato, seguido da
aplicagdo do p6 metalico. A composicao e a viscosidade do aglomerante sao fatores
importantes no sentido de estabelecer o contato particula/substrato durante a
sinterizagao [88].

A aplicacdo dos pos através de técnicas de metalurgia do pd pode ser feita
através de compactacao uniaxial ou compactacao isostatica a frio, sendo que esta
ultima possui a vantagem de utilizagdo em superficies curvas. Uma ligacdo ao
substrato mais efetiva pode ser feita através de sinterizacdo sob pressao, processo
que utiliza temperatura de sinterizacdo mais baixa com aplicacdo simultdnea de
pressao [88].

Apdés a compactagdo o conjunto é submetido a sinterizagdo em condigbes
adequadas que dependem das caracteristicas do pd, tais como: composi¢cao quimica,

tamanho, forma e distribuicdo de particulas. Pés com granulometria grosseira
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requerem temperaturas mais altas e/ou tempos de sinterizacdo mais longos para
atingir as propriedades desejadas. O ajuste da porosidade do revestimento pode ser
feito por meio da selecao da faixa de tamanho de particulas adequada e pelo controle
das condicoes de sinterizagcdo. Durante a operagcao de sinterizacdo as particulas
metalicas se ligam umas nas outras e ao substrato sélido por difusdo no estado sélido
e evaporacgao/ condensacdo. Com o aumento da temperatura de sinterizagao ocorre o
crescimento do pescogco formado entre as particulas e entre as particulas e o
substrato, o que resulta em maior resisténcia ao cisalhamento da interface
substrato/revestimento e maior resisténcia a fadiga.

Novas técnicas de processamento de pds-metalicos e novas aplicagbes vem
surgindo para implantes porosos e revestimentos porosos. Alguns exemplos sao os
implantes desenvolvidos por pesquisadores do Powder Metalurgy Research Institute of
Belarus, tais como: discos de titanio poroso para tratamento de tumores e doencas
degenerativas da coluna vertebral (figura 2.15), filtros de ago inoxidavel e titanio para
limpeza de coagulos de sangue para transfusdo armazenado por longo periodo de
tempo e eletrodos cardiacos com ponta porosa para estimulagdo de parametros de
pulso. Outra pesquisa [113] desenvolveu um protétipo de implante dentério utilizando
uma parte de titdnio puro no qual foram compactados pés de titdnio puro via
compactacgao por descarga elétrica. A figura 2.16 mostra o protétipo e a microestrutura
porosa do revestimento. A porosidade obtida, com poros de tamanho na faixa de 91-
173 um na regiao central e de 124 -188 um na superficie, foi considerada adequada

para o crescimento ésseo dentro dos poros.
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Figura 2.15 — a, b — llustragdo esquematica dos discos da coluna vertebral e o
preenchimento de cavidade por implante poroso de titanio; ¢ — Discos de titanio poroso

para tratamento de tumores e doencgas degenerativas da coluna vertebral [114].
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Figura 2.16 — a — Protétipo de implante dentario com revestimento de titanio
puro fabricado por compactagcao por descarga elétrica; b — Micrografia da secao

transversal do revestimento poroso [113].

2.5.2.2.5 - Caracterizagao de Revestimentos Porosos

A resisténcia mecanica da ligacdo substrato/revestimento depende do sistema
estrutural como um todo. As forgcas que agem no implante sdo transmitidas do
revestimento ao osso através de tensbes de tragcdo, compresséo e cisalhamento. As
tensbes de tracdo e cisalhamento tendem a quebrar a continuidade do osso que
cresce em diregédo aos poros [115].

Muitos estudos foram realizados com o objetivo de avaliar a resisténcia estatica
e dindmica da interface entre revestimentos porosos de titdnio e os substratos [91,
106,112,116,117]. A maioria dos estudos para avaliagao de resisténcia da interface se
concentra na ligagcao do implante ao osso ou do implante ao cimento acrilico. Embora
a interface osso/implante possua grande importancia clinica, a interface
substrato/revestimento é também significativa em termos da confiabilidade e
durabilidade do implante. O ideal é que a interface substrato/revestimento seja tao
forte quanto a interface osso/implante.

Alguns testes foram normalizados para determinagao da resisténcia de ligagao
da interface entre o substrato/revestimento. Especificamente para revestimentos
porosos sinterizados existem as normas ASTM F1044-87, que avalia a resisténcia ao
cisalhamento da interface e ASTM F1147-88, que avalia a resisténcia a tragcao da
interface. Esses testes sdo utilizados para avaliar o efeito das caracteristicas da
interface que apresentam concentradores de tensdo, que consistem em
descontinuidade da interface substrato/revestimento. A norma ASTM C633-93 foi
desenvolvida para revestimentos obtidos através de técnicas do tipo “spay-térmico”,
sendo aplicavel a revestimentos maiores do que 20 um, porém revestimentos muito

finos (< 1 um) ndo podem ser avaliados dessa forma [115]. Outros métodos existentes
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bastante utilizados devido a sua simplicidade sao o teste do risco (“Scratch test”) para
revestimentos com pequena espessura e o teste da fita (ASTM D 3359-92/“Tape test”),
para revestimentos com espessura maior de 125 um.

Devido a complexidade da definigdo do tamanho de poro de implantes porosos
e a diversidade de tipos de revestimento, a medicdo do tamanho de poro através de
técnicas normalizadas e a comparagao entre os dados obtidos por diversas pesquisas
vem sendo dificultada. Devido a diferente natureza dos revestimentos porosos, alguns
estudos reportam o tamanho médio do poro e a espessura do revestimento, enquanto
que outros documentam a faixa de porosidade percentual. O poro é definido como
qualquer espaco ou intersticio formado por trés ou mais particulas esféricas ligadas
entre si. A forma do poro é idealizada como sendo esférica e a sua quantificacdo é
feita pela medida do seu didmetro. Dentre as técnicas mais utilizadas estdo a
metalografia convencional em conjunto com as técnicas estereoldgicas, a microscopia
eletrénica de varredura e o uso do porosimetro de mercurio [117].

O estudo de Hamman [118] comparou técnicas de medi¢cdo usadas para
quantificar os parametros de porosidade de quatro revestimentos porosos obtidos via
metalurgia do p6é com os seguintes materiais: liga Co-Cr-Mo com pd em duas faixas
granulométricas, titanio puro e liga Ti-6Al-4V. Os resultados mostraram que apesar de
existir uma certa variagao de valores médios de tamanho de poro e porosidade entre
as diversas técnicas usadas e se¢des metalograficas estudadas, as técnicas utilizadas
se mostraram adequadas para a caracterizacdo dos revestimentos estudados. A
metodologia adotada por Hamman foi a seguinte:

» Analise metalografica com seg¢bes plana, transversal e obliqua;

» Técnicas estereoldgicas através de sistemas de anadlise de imagens —
método de interseccdo linear e método de definicdo da regido de interesse pelo
proprio operador através de um tragador de contornos, ambos para determinagao do
tamanho do poro;

» Técnica estereolégica através de sistemas de andlise de imagens -
método para determinacdo do percentual médio de porosidade através da infiltragao
de resina epoxi no revestimento poroso e contagem de area pela diferenca dos niveis
de cinza entre as regides metalicas e ndo metalicas.

Além da avaliacdo das propriedades de materiais sinterizados, descritas no
item 4.5 deste capitulo, os revestimentos porosos também sao avaliados quanto as

suas caracteristicas especificas, listadas abaixo [118].
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1 — Andlise microestrutural do revestimento

» Tamanho do poro — faixa e média

» Porosidade média em volume

» Gradiente de tamanho do poro através do revestimento

» Espessura do revestimento

2 — Superficie
» Contaminacao
» Topografia — rugosidade

» Superficie especifica

3 — Interface revestimento/implante
» Resisténcia a tracao

» Resisténcia ao cisalhamento

» Moddulo de Young

4 — Interface osso/implante

» Testes histologicos
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CAPITULO Il
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ll. MATERIAIS E METODOS

3.1 - MATERIAS-PRIMAS

A matéria prima utilizada para o processamento do revestimento poroso foi o
po de titanio puro de duas procedéncias. A descricao detalhada dos pds de titanio, dos
materiais que compde os substratos utilizados para aplicagado do revestimento e dos
ligantes utilizados na mistura com os pds de titanio, é apresentada a seguir.

» P6 de titanio puro importado da Micron Metals, fabricado pelo processo HDH
(hidrogenacgao/dehidrogenacéo).
Especificacdo — Titanio-050 HDH
Faixa granulométrica — - 20 + 325 mesh
» P6 de titdnio puro fabricado pelo CTA/IAE/AMR (Centro Técnico
Aeroespacial/lntitulo de Aeronautica e Espaco/Divisdo de Materiais).

Especificagdo — Titanio finos de esponja

Faixa granulométrica — - 20 + 325 mesh

O CTA atua no desenvolvimento de processos de fabricacdo de pos e ligas de
titdnio e do seu processamento via metalurgia do po. Esse material serve também de
base para o po6 de titdnio obtido pelo processo HDH (hidrogenac¢ao/dehidrogenacéao)
utilizado para a fabricagao dos substratos cedidos para essa pesquisa.

» Substratos

Foram utilizados substratos para aplicagcdo do revestimento com diferentes
formatos e fabricados por diferentes processos, com o objetivo de avaliar a influéncia
da forma e das caracteristicas superficiais do substrato na aderéncia do revestimento..
A fim de aumentar a rugosidade superficial e eliminar a camada contaminada por
lubrificantes utilizados na conformagao mecanica, a superficie dos substratos 1 e 2 foi
submetida a lixamento com lixa 120.

As figuras 3.1 e 3.2 mostram as fotografias dos substratos utilizados, cujas
especificagdes sdo apresentadas a seguir

Substrato 1 — Chapa de titadnio puro conformado por laminagao, fabricado
pela empresa CAMACAN Ltda., com espessura de 11 mm. A chapa foi utilizada na
forma como recebida e com a superficie submetida a lixamento com lixa 120.

Substrato 2 — Corpo de prova de se¢ao quadrada (1,5 x 1,5 cm) de titanio
puro, com densidade relativa de 87,13%, fabricado a partir do processamento de pos
de titanio puro tipo esponja/CTA em tese de mestrado do PEMM/COPPE/UFRJ [119].
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Figura 3.1 — Substratos utilizados para a aplicacdo do revestimento com vista
de topo: a — substrato 1, superficie como recebida; b — substrato 1, superficie lixada;

¢ — substrato 2 como recebido.

Substrato 3 — Corpo de prova cilindrico de titdnio puro conformado por
extrusdo, com didmetro de = 6,9 mm, fabricado pela empresa CAMACAN Ltda.

Substrato 4 — Corpo de prova cilindrico de liga Ti-6Al-7Nb com didametro de
=~ 5,3 mm, densidade relativa de 89,9% e 92,2%, em dois lotes de amostras, fabricado
pelo CTA/IAE/AMR a partir do processamento de pds elementares de titanio puro (tipo
HDH), aluminio e nidbio, utilizando a seguinte rota: compactagdo uniaxial,
compactacao isostatica de pré-forma compactada e sinterizagdo. Foram fornecidos 2
lotes de corpos de prova [120].

Substrato 5 — Corpo de prova cilindrico de titdnio puro com didmetro de =
5,3 mm, densidade relativa de 99,7%, fabricado pelo CTA/IAE/AMR a partir do
processamento de pos de titanio puro tipo HDH ultrafinos com redugao de tamanho de
particulas via moagem, utilizando rota similar a dos tarugos de liga Ti-6Al-7Nb. Esses
substratos foram utilizados em duas formas, no estado compactado e sinterizado
[121].

» Ligantes

Os ligantes foram adicionados ao p6 de titdnio com a finalidade de conferir uma
porosidade superior com relagdo a compactagdo com auséncia de ligante utilizando a
mesma pressao. A especificacdo dos ligantes utilizados é apresentada a seguir.

= Mistura de pds nas seguintes propor¢cdes em massa: 75% parafina+ 20% cera

de carnauba + 5% acido estearico. A mistura € comumente utilizada na industria para

0 processamento de pos de titanio via moldagem por injegao [122];
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a b c d

Figura 3.2 — Substratos cilindricos: a — substrato 3 como recebido (Ti puro

conformado); b — substrato 4 (Ti-6Al-7Nb); c — substrato 5 (Ti puro compactado); d —

substrato 5 (Ti puro sinterizado).

= Naftaleno — p6 com tamanho médio de particula 144 pum, separado por
peneiramento. Esse material vem sendo utilizado para conferir porosidade no
processamento de hidroxiapatita [114];

= Uréia na forma de granulos e na forma de pd, ambos separados em faixas
granulométricas por peneiramento. O material foi recebido na forma de granulos que
foram quebrados em particulas que foram entao peneiradas. Esse material vem sendo
usado para a fabricagdo de espumas metdlicas de titdnio [64]. A figura 3.3 mostra
fotografia em MEV do ligante na forma de pé e granulo. Observa-se pela morfologia da

superficie do granulo que € composto por um aglomerado de particulas.

Figura 3.3 — Fotografia em MEV do ligante uréia: a — p6; b — granulo.
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3.1.1 — Caracterizagado das Matérias Primas

3.1.1.1 — Analise Quimica

A analise quimica quantitativa dos pds de titanio e dos substratos foi realizada
utilizando as técnicas discriminadas a seguir. Os substratos tipo 2, 4 e 5, fabricados
por metalurgia do p6é ndo foram analisados por falta de material, porém os pés de
titAnio puro utilizados para a fabricagao desses substratos, bem como os pés de
aluminio e nidbio utilizados para a liga Ti-6Al-7Nb vem sendo sistematicamente
analisados pelo CTA.

» Nitrogénio e oxigénio: em aparelho LECO TC 436 por fusdao da amostra em
ambiente de gas inerte e absor¢gdo por condutividade térmica e absorcdo por
infravermelho;

» Hidrogénio: em aparelho LECO CHN 2000 por ignigcdo a 900°C em forno com
atmosfera de oxigénio, sendo o hidrogénio convertido em vapor de agua e medido em
célula de infravermelhos. Foi adicionada a amostra um aditivo de fusdo pelo fato do
equipamento ser adequado para materiais organicos, no entanto ndo havia material de
referéncia com matriz equivalente para validar o ensaio.

» Carbono e enxofre: em aparelho LECO 044 por combustao direta e absorgao
em célula de infravermelho;

» Magnésio e sodio: espectrometria de absorgéo atdémica;

» Ferro: dissolugdo em H,SO4 e posterior medida por espectrometria de
absorcao atdmica;

» Silicio: espectrometria de fluorescéncia de raios-X.

3.1.1.2 — Determinagao da Morfologia dos Pos

A morfologia dos pés de titdnio e dos ligantes foi avaliada qualitativamente por

microscopia eletrénica de varredura (MEV), em equipamento Carl Zeiss, modelo 940A.
3.1.1.3 — Distribuicao Granulométrica dos Poés
A distribuicdo granulométrica dos pds de titdnio conforme recebidos e o
tamanho médio das particulas foram determinados por peneiramento, segundo a

norma ASTM B214-86. Os poés de titdnio também foram analisados em equipamento

de Andlise de Particulas a Laser (CILAS), porém os resultados ndo se mostraram
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satisfatorios uma vez que nao foi possivel obter a suspensao do p6é adequada, devido
ao fato do tamanho maximo de particula ser superior ao permitido pelo equipamento.
Os pos de titdnio e os ligantes naftaleno e uréia, foram separados por
peneiramento para o processamento dos revestimentos e amostras porosas, de
acordo com as faixas de tamanho de particulas descriminadas na tabela 3.1. Os
ligantes que compde a mistura, parafina + cera de carnauba + acido estearico, foram
usados conforme recebidos, cujos tamanhos de particulas ndo sao informados pelos
fabricantes. A separacdo dos pés de titdnio e dos ligantes em faixas estreitas de
tamanho teve a finalidade de se obter revestimento com porosidade controlada em

diversos niveis.

Tabela 3.1 — Tamanho de particula dos materiais utilizados.

MATERIAL TAMANHO DE PARTICULA
mesh um

P6 de titanio finos de esponja — CTA 20 - 325 44 - 840
P6 de titanio finos de esponja — CTA 40 - 30 420 - 590
P6 de titanio finos de esponja — CTA 45 - 40 350 - 420
P6 de titanio finos de esponja — CTA 70-50 210 — 297
Po6 de titdnio HDH — MM 100 - 80 149 — 177
Parafina/acido estearico/cera de carnauba —
ligante 1 * *
Naftaleno em pé — ligante 2 ~149 ~100
Uréia em granulos — ligante 3 16-12 1190 — 1680
Uréia em p6 — ligante 3a <20 < 840
Uréia em p6 — ligante 3b 35-30 500 - 590
Uréia em pé — ligante 3¢ <40 <420

* Nao foi determinado o tamanho das particulas.

3.1.1.4 — Massa Especifica Aparente dos Pés

Os valores de massa especifica de pds metalicos sao utilizados na etapa de
compactacdo de pods para a determinacdo do volume de pd solto necessario para
ocupar a cavidade de uma matriz de compactagao uniaxial e a cavidade de um molde
flexivel para compactacao isostatica. A determinagdo da massa especifica de pds é
realizada em um equipamento denominado Fluximetro de Hall, segundo a norma
ASTM B 212-77.
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3.1.1.5 — Densidade Batida dos Poés

O ensaio de densidade batida determina a densidade do p6 apds efetuado um
numero de batidas em um recipiente que contenha o p6, de forma tornar o volume do
p6 constante. A densidade batida € utilizada para determinar o volume de p6 para
enchimento de moldes para compactacéo isostatica a frio, apés empacotamento do p6
por batimento. O ensaio foi realizado em um cilindro graduado contendo o p6 a ser
ensaiado. Na medida em que ndo se dispbe de aparato mecanico para efetuar a
batida do cilindro, conforme especificado na norma ASTM B 527-70, este foi colocado
em um dispositivo de madeira onde o cilindro graduado fica confinado. As batidas
foram feitas manualmente durante trés minutos e apds esse procedimento foi

determinado o volume do pé.

3.1.1.6 — Compressibilidade dos Pés

A analise da compressibilidade dos pds determina a relagcéo entre a pressao de
compactacao e a densidade da amostra compactada, sendo geralmente representada
por um gréfico, densidade x pressdo de compactacéo. A partir dos resultados dessa
analise é possivel obter o comportamento do pé sob compactagao uniaxial e os limites
maximo e minimo de pressdo que o material pode ser submetido. A analise da
compressibilidade em compactagao uniaxial dos pés de titanio foi realizada segundo a
norma ASTM ISO 3927/1985, no ambito de uma tese de mestrado [171].

A compressibilidade dos pdés com relacdo a compactacao isostatica nao foi
realizada, na medida em que essa técnica foi utilizada para o processamento de
revestimento poroso aplicado em substrato sinterizado, ndo sendo possivel medir a

densidade do revestimento aderido ao substrato por meio dos métodos usuais.

3.1.1.7 — Determinacgao da Massa Especifica dos Substratos

Para a determinacdo da massa especifica dos substratos tipo 2, 4 e 5,
fabricados por metalurgia do p¢ foi utilizado o método de medigcdo do volume € massa

da amostra (método da geometria), em paquimetro com precisdo de 0,01 mm, uma

vez que as amostras tém formatos cilindricos e ndo apresentavam distor¢des.
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3.1.1.8 — Determinac¢ao da Rugosidade dos Substratos

O ensaio para medi¢cao da rugosidade aritmética média (RA) da superficie do
substrato foi realizado através de um perfildmetro marca VEECO/Esloan, modelo
TEKTAK 2A, com a finalidade de avaliar a influéncia desse parametro na adesao do
revestimento ao substrato. Foram feitas trés varreduras de 1 mm para cada substrato
e determinada a média desses valores. Nao foi realizado ensaio no substrato tipo 5 no
estado compactado, pelo fato das particulas de pés nao estarem consolidadas,

podendo-se induzir a erros de medigéo.

3.1.1.9 — Determinacgao da Dureza dos Substratos

O ensaio de dureza aparente dos substratos foi realizado em durémetro marca
IDENTEC. A escala utilizada foi Rockwell B (HRB), segundo a norma ASTM E 18 — 02,
para as amostras fundidas e a norma ISO 4498 — 1, para as amostras fabricadas via
metalurgia do pé. Foram realizadas seis medidas de dureza para cada amostra. A
dureza dos revestimentos n&o foi determinada, devido a grande quantidade, tamanho
e distribuicao irregular dos poros, que em muitos casos distorcem a forma e o tamanho
da impressao de dureza, nao sendo possivel fazer uma impressao representativa do
material. Nao foi realizado ensaio no substrato tipo 5 no estado compactado, uma vez

que a norma nao prevé o ensaio de material com particulas de pds nao consolidadas.

3.1.1.10 — Analise Microestrutural do Substrato

A andlise metalografica dos substratos foi realizada para a determinagédo da
microestrutura antes e depois da etapa de sinterizacdo do revestimento, a fim de
avaliar a influéncia da sinterizagdo do revestimento. A revelagao dos contornos de
graos foi feita por ataque quimico na temperatura ambiente utilizando a mistura de 100
ml de H,O destilada, 2 ml HF (40%) e 5 ml H,O, (30%). O ataque quimico foi feito a
temperatura ambiente por 20 segundos para revelagdo do contorno de graos. As
amostras foram cortadas em secdo transversal e apds a preparagao metalografica a
caracterizacdo microestrutural foi realizada em microscopio o6tico (Olympus,
modeloBX60M), equipado com camara digital, pela qual foi realizada a aquisigdo de
imagens digitais (8 bits — TIFF).
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3.1.1.11 - Sinterabilidade dos Pés

Os parametros de sinterizacao dependem do po utilizado e das caracteristicas
do forno. Nas primeiras fases para a obtencido do revestimento, tomou-se como base
o processamento de pds finos de esponja de titAnio de mesma procedéncia (fabricado
pelo CTA), que utilizou o mesmo forno de sinterizagdo [172]. Nessa pesquisa, o
objetivo era atingir alta densidade das amostras apds sinterizagdo. O ciclo térmico
constou de taxa de aquecimento a 10°min, temperatura de 1400°C e patamar de 1
(uma) hora.

E sabido que os materiais porosos necessitam de uma temperatura de
sinterizacao inferior aos materiais densos, na medida em que possuem um numero
inferior de pontos de contato entre particulas. Quanto mais alta for a temperatura de
sinterizagao, maiores serdo os danos ocasionados na microestrutura do substrato, a
exemplo do aumento do tamanho de grdo e consequentemente, das suas
propriedades mecanicas. Dessa forma, foram testadas temperaturas de sinterizagao
inferiores (1100 °C, 1200 °C e 1300°C) em amostras sem substrato, para avaliacdo da
sinterabilidade dos pds finos de esponja e determinagdo da temperatura minima para
se atingir o estagio intermediario de sinterizacdo. Esse estagio permite a completa
consolidacdo dos pds sem que ocorra crescimento do grédo do revestimento e do
substrato. O resultado das sinterizagbes serviu de base para os pés HDH, cuja

sinterabilidade nao foi avaliada.

3.2 - PROCESSAMENTO DOS POS

O processamento dos pos para obtencdo do revestimento foi realizado
segundo a rota: mistura de pds, compactacao uniaxial e/ou compactacgao isostatica a
frio e sinterizacdo. Foram realizadas diversas fases para o processamento de
revestimentos porosos. Paralelamente foram obtidas algumas amostras porosas sem
revestimento a fim de determinar a densidade aparente por métodos que nao podem
ser utilizados para o revestimento, uma vez que este se encontra aderido ao substrato,
e também para a analise quimica de elementos intersticiais apds sinterizacdo. Em
cada uma dessas fases, que se encontram detalhadas no item 3.2.1, procurou-se fixar
alguns parametros enquanto que outros variavam, a fim de se determinar a influéncia
de varios fatores na microestrutura final do revestimento, tais como: parametros de
processamento dos pds, tipo e rugosidade do substrato, morfologia e tamanho das
particulas de p6 de titanio e dos ligantes. Nas primeiras fases utilizou-se apenas um

tipo de pd: o pod de titanio tipo finos de esponja. Na medida em que se comprovou a
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viabilidade do processamento do revestimento pela rota utilizada, passou-se a utilizar

os dois pés, finos de esponja e HDH, a titulo de comparagao.

Mistura

A mistura dos pos de titanio sem adicédo de ligantes foi feita manualmente com
a finalidade de homogeneizacéo da distribuicdo granulométrica dos pdés. No caso de
misturas com ligantes, a mistura foi realizada em um misturador tipo convectivo
TURBULA-TDC, com velocidade de rotacdo de 42 RPM, com a finalidade de
homogeneizagcao dos poés de titdnio com os ligantes e quebra de aglomerados de
particulas que afetam a sinterabilidade dos pds. Observou-se que a uréia é separada
do p6 de titdnio durante a mistura, o que nao ocorre com o naftaleno que adere
facilmente as particulas de titdnio. Para as primeiras misturas com uréia, foi
adicionado um solvente (acetona) aos granulos e pds de uréia a fim de umedecer o
ligante e favorecer a aglomeragao dos poés de titanio na sua superficie. Posteriormente
foi utilizado como solvente o éter de petréleo, uma vez que a acetona evapora
rapidamente, perdendo a sua fungao e resultando na separagéo entre o p6 de titanio e

do ligante durante e apds a mistura, anteriormente ao preenchimento do molde.

Compactacgao

Para a compactacdo uniaxial dos revestimentos foi utilizada uma matriz
retangular (secdo de 3,0 x 1,2 cm), no caso do substrato tipo 1 (chapa de titanio
conformado) e em matriz de se¢ao quadrada (sec¢ao de 1,56 cm), no caso do substrato
tipo 2 (corpo de prova de titdnio com se¢édo quadrada fabricado via metalurgia do po).
A compactagao foi realizada em prensa hidraulica (capacidade nominal de 100
toneladas) com pressoes de 190 e 245 MPa para a chapa e 190 e 387 MPa para o
corpo de prova quadrado. O procedimento para a obtencdo dos revestimentos via
compactacao uniaxial foi o seguinte: os substratos foram cortados com sec¢ao igual a
da matriz rigida utilizada: sec¢ao retangular para o substrato tipo 1 e se¢do quadrada
para o substrato tipo 2. Em seguida o substrato foi inserido na cavidade da matriz; o
po colocado na parte superior do substrato e nivelado ao longo da se¢ao; a presséo foi
aplicada pelo movimento do pun¢ao superior.

No caso dos revestimentos obtidos por compactagao isostatica a frio, o
diametro interno do molde utilizado inicialmente foi de 12 mm, para os substratos
cilindricos fundidos (tipo 3). Para o substrato cilindrico fabricado via metalurgia do p6 o
molde de 12 mm resultou em espessura do revestimento maior do que 1 mm. Foi

entdo testado o molde com 8 mm no qual ndo foi possivel a compactacido do
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revestimento, devido provavelmente ao grande tamanho da particula de titdnio em
relagdo ao espago disponivel entre o substrato e o molde. O molde com didmetro
interno de 10 mm foi entdo testado e resultando em espessura do revestimento menor
do que 1 mm, sendo entéo utilizado até o fim da pesquisa.

A espessura de revestimentos porosos ainda néo é padronizada por norma,
ficando a cargo do tipo e tamanho do implante e do tipo de revestimento. De uma
forma geral, os implantes com revestimentos porosos apresentam espessura na faixa
de 300 um a 1 mm. No caso dos implantes dentarios, que possuem formato cilindrico
com diametro inferior a 5 mm, a espessura do revestimento ndo pode ser muito grande
para que o substrato possua tamanho suficiente para resistir as solicitagdes impostas.

O procedimento da compactacgao isostatica a frio foi o seguinte: o substrato
cilindrico foi centralizado no interior do molde flexivel de silicone (mangueira de
silicone), com a rolha do mesmo material fixada em um dos lados. O p6 foi vazado
cuidadosamente através de um funil e, apds o preenchimento, a rolha do outro lado foi
fixada ao molde. Foram feitas algumas batidas do molde nos dois lados para
assentamento e homogeneizacao do pé. A figura 3.4 mostra o molde preenchido com
0 po e substrato, selado nas extremidades. A compactacao foi realizada do INT em
uma prensa IP 4-2260 fabricado pela Autoclave Engineers Inc. e pela prensa marca
Paul Weber/Alemanha do CTA.

Dentre os materiais para o molde e a rolha, os quais foram testados
previamente, o silicone apresentou adequada transferéncia de carga, conferindo boa
resisténcia a verde aos compactados. Foram utilizadas pressées da ordem de 150 a
450 MPa a fim de obter diferentes niveis de porosidade do revestimento. A minima
pressao de compactagao para a obtencido de revestimento poroso com resisténcia a
verde adequada ao manuseio variou para os pos sem uso de ligante e para as
misturas com os trés tipos de ligante utilizados. Apesar do material do molde ter sido o
mais adequado, dentre os materiais testados, com a aplicagdo de baixas cargas
(menor do que 200 MPa) os pos aderiam ao molde e nao ao substrato, o que limitou a
obtencdo de revestimentos com alta porosidade sem uso de ligante, que é ideal na
medida em que nao deixa residuo. Com uso de ligantes observou-se que, utilizando-
se um alto percentual de ligante (acima de 40%), o manuseio de amostras é dificil
podendo também ocorrer a desintegragao do revestimento e a sua aderéncia ao molde

e nao ao substrato.
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Figura 3.4 — Molde flexivel para compactacao isostatica a frio — CIP.

Sinterizagao

A etapa de sinterizagdo foi realizada em forno a vacuo com resisténcia de
grafite fabricado pela Thermal Technology, modelo ASTRO, ilustrado na figura 3.5,
utilizando vacuo de 10° a 107 Torr. Tendo em vista que o titdnio € um metal que
possui alta reatividade em relacdo a grande maioria dos materiais, o cadinho tubular
utilizado para colocagcdo das amostras foi de titnio puro, a fim de evitar a
contaminagéo do material sinterizado.

O ciclo térmico utilizado na etapa de sinterizagdo dos pos sem ligante foi o
seguinte: aquecimento de 10°C /minuto até a temperatura sinterizacdo de 1400°C;
patamar de sinterizagdo de 1 hora. Posteriormente a temperatura de sinterizagao foi
reduzida para 1200°C adequando o parametro. Na sinterizacdo das amostras com
ligante, o ciclo térmico foi ajustado, com um patamar na temperatura de decomposicao
do ligante inferior a temperatura de sinterizagdo. Assim o ciclo térmico para todas as
misturas utilizadas foi o seguinte: aquecimento lento até a temperatura de
decomposicao do ligante (o controle do forno ndo é exato nessa faixa de temperatura
para determinacdo da taxa de aquecimento); patamar de 1 hora na temperatura;
aquecimento de 10°C /minuto até a temperatura sinterizagdo de 1200°C; patamar de

sinterizagao de 1 hora.
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Figura 3.5 — Forno a vacuo com resisténcia de grafite.

No ciclo térmico utilizado na etapa de sinterizagcao dos pdés com uso de ligante
foi acrescida a etapa de eliminacao do ligante (“debiding”). Inicialmente, foi utilizada
uma mistura de ligantes a base de parafina, cera de carnauba e acido estearico, cuja
temperatura de evaporagao é aproximadamente 400°C [119]. A cera é dificil de ser
separada através de peneiramento e a mistura dos trés ligantes é de dificil
homogeneizagao. Esse material foi substituido entdo pelo naftaleno, que é de facil
manuseio, uma vez que o po de titdnio adere facilmente as particulas do ligante,
porém ocorre a sua sublimagao a temperatura ambiente durante as etapas de mistura
e compactacio, que pode causar mal estar devido a sua inalagao, além de perda de
massa. Além disso, o naftaleno apresenta alta temperatura de evaporagdo em
atmosfera de vacuo (400°C) e auto-ignicdo a 525°C, o que exige um controle rigido da
taxa de aquecimento.

O principal problema dos ligantes utilizados em metalurgia do pé é o fato da
temperatura de decomposicao desses materiais estar na faixa de 350 a 600°C, na qual
a reatividade de muitos materiais é alta, a exemplo do titanio. Nesse caso, podem
ocorrer reagdes do poé de titAnio com os componentes que constituem os ligantes. A
uréia € um ligante utilizado para a obtencado de esponjas metalicas de materiais com
alta reatividade, como o titanio, o ago inoxidavel e as superligas, devido a sua baixa
temperatura de decomposigao (150 a 200 °C). Por esse motivo esse material passou a
ser utilizados em substituicdo aos outros ligantes. Com relagdo ao manuseio desse

ligante, um problema verificado foi a dificil mistura com o p6 de titanio que nao adere a

102



sua superficie, sendo necessario a utilizacdo de um solvente para aumentar a sua

molhabilidade e consequentemente a homogeneizagdo da mistura [64].
3.2.1 — Obtencgdo do Revestimento e de Amostras Porosas

Segue abaixo o detalhamento das diversas fases de processamento, que sao
apresentadas na ordem em que foram realizadas. Os resultados obtidos em cada fase
foram determinantes na especificacdo dos parametros de processamento e matéria-
prima da fase seguinte. A tabela 3.2 apresenta a nomenclatura das amostras de
acordo com a fase de processamento, os paradmetros dos pos e de processamento
utilizados em cada uma das fases.

Fase A — Amostras A1 e A2

»  Objetivo — (a) Avaliagao da viabilidade de compactagao uniaxial utilizando
substratos fabricados por diferentes processos; (b) Avaliagdo do efeito da rugosidade
superficial do substrato na aderéncia do revestimento;

> Substratos — chapa de titanio puro conformado e corpo de prova de
secao quadrada/MP;

> Revestimento — pé de titanio finos de esponja conforme recebido;

> Pressdes de compactacao — 200 a 400 MPa; sinterizagao a 1400°C.

Fase B — Amostras B1, B2, B3, B4, B5, B6, B7, B8

> Objetivo — (a) Avaliagao da viabilidade de compactagao isostatica e do
efeito da pressao de compactacgao; (b) Avaliacdo do efeito do tipo de substrato e
condicao da superficie na adesao do revestimento;

> Substratos — corpo de prova cilindrico de titanio puro conformado e corpo
de prova cilindrico de liga Ti-6Al-7Nb;

> Revestimento — p6 de titanio tipo finos de esponja (210 a 297 um);

> Pressbes de compactagao — 200 a 450 MPa; sinterizacdo a 1400°C.

Fase C — Amostras C1, C2

> Objetivo — Avaliagdo do aumento do tamanho do pé de titanio;

> Substrato — corpo de prova cilindrico de liga Ti-6Al-7Nb;
> Revestimento — pé de titanio finos de esponja (420 a 590 um);
>

Pressdes de compactagao — 200 e 300 MPa; sinterizagao a 1400°C.

Fase D — Amostras D1, D2, D3
> Objetivo — Avaliagdo da variagdo da temperatura de sinterizagdo com
pressado de compactacao constante (sinterabilidade do po6);

> Amostra porosa sem substrato;
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> P6 de titanio finos de esponja conforme recebido;

> Pressao de compactagcao — 200 MPa; sinterizacdo — 1100°C /1200°C
/1300 °C.

Fase E — Amostras E1, E2

> Objetivo — (a) Avaliagao da adicdo do ligante tipo 1 (parafina + cera +
acido estearico); (b) Ajuste dos parametros de temperatura e pressao;

> Substrato — corpo de prova cilindrico de liga Ti-6Al-7Nb;

> Revestimento — pé de titanio finos de esponja (350 a 420 um) e ligante
tipo 1;

> Pressdo de compactagdo — 300 MPa; retirada do ligante a 450°C e
sinterizagao a 1200°C.

Fase F — Amostras F1, F2, F3, F4, F5, F6

> Objetivo — (a) Avaliacdo da adicdo do ligante tipo 2 (naftaleno); (b)
Introducgéo dos pos tipo HDH para comparagao com os pdés finos de esponja;

> Substrato — corpo de prova cilindrico de liga Ti-6Al-7Nb;

> Revestimento — p6 de titanio finos de esponja (350 a 420 um) e HDH (pds
de 149 a 177 um) e ligante tipo 2 (125 a 250 um);

> Pressdo de compactagdo — 300 MPa; retirada do ligante a 450°C e
sinterizacdo a 1200°C.

Fase G- Amostras G1, G2, G3, G4, G5

> Objetivo — (a) Avaliacdo da adi¢cao do ligante tipo 3 (uréia em granulos).
Foram obtidas amostras porosas sem substrato e amostras com substrato e
revestimento.

> Substrato — corpo de prova cilindrico de liga Ti-6Al-7Nb;

> Revestimento — p6 de titanio finos de esponja e HDH (149 a 177 um) e
ligante tipo 3 (granulos — 1190 a 1680 um);

> Pressdo de compactagdo — 300 MPa; retirada do ligante a 170°C e
sinterizagao a 1200°C.

Fase H — Amostras H1, H2, H3, H4, H5, H6, H7, H8,H9, H10

> Objetivo — (a) Avaliagao da adigao do ligante tipo 3a (uréia em pé); (b)
Comparagdo de amostras porosas (sem substrato) com amostras com substrato e
revestimento; (b) Ajuste da pressédo de compactagao;

> Substrato — corpo de prova cilindrico de liga Ti-6Al-7Nb;

> Revestimento — p6 de titénio finos de esponja e HDH (144 a 177 um) e
ligante 3 (< 840 um);
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> Pressdo de compactagdo — 300 MPa (amostras H1 a H6) e 250 MPa
(amostras de H7 a H10); retirada do ligante a 170°C e sinterizacao a 1200°C.

Fase | — Amostras I1, 12, 13, 14, 15

> Objetivo — (a) Redugéo de tamanho de pds de uréia para uniformizagao
da porosidade ; (b) Utilizagdo de substrato de titdnio puro com alta densidade.

> Substrato — corpo de prova cilindrico de liga Ti-6Al-7Nb e corpos de prova
cilindricos de titanio puro compactados e sinterizados;

> Revestimento — p6 de titanio finos de esponja e HDH e ligantes tipo 3b e
3c (500 — 590 um e <420 um);

> Pressdo de compactagdo — 300 MPa; retirada do ligante a 170°C e
sinterizagao a 1200°C.

Fase J — Amostras J1 e J2

> Objetivo — (a) Otimizagao da mistura com modificagdo do solvente;

> Substrato — Sem substrato;

> Revestimento — pé de titdnio HDH e ligante tipo 3b (500 — 590 um);

> Pressédo de compactagao — 250 e 300 MPa; retirada do ligante a 170°C e

sinterizagao a 1200°C.

3.3 — CARACTERIZAGAO DAS AMOSTRAS SINTERIZADAS

3.3.1 — Analise Quimica

A andlise quimica quantitativa foi realizada de acordo com as técnicas
especificadas no item 2.1.2.1 deste capitulo, cujo principal objetivo foi determinar
contaminagao de elementos intersticiais durante o processo de sinterizacdo. Somente
uma das amostras porosas sem substrato, com mistura do ligante uréia foi analisada,
uma vez que nao havia quantidade suficiente de material das amostras com a mistura
de ligantes parafina/acido estearico/cera de carnauba e amostras com naftaleno. Nas
amostras revestidas ndo é possivel retirar o revestimento em quantidade suficiente
para a analise. Os elementos analisados foram o Nitrogénio e o Oxigénio. O Carbono
e o Enxofre ndo foram analisados por falta de material, ja que foram feitas poucas
amostras porosas sem substrato e a amostra tem baixo peso. O Hidrogénio nao foi

analisado por falta de disponibilidade de equipamento.
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Tabela 3.2 — Dados da matéria prima para o revestimento, substrato e

parametros de processamento do revestimento.

AMOSTRA

SUBSTRATO

REVESTIMENTO

PROCESSAMENTO

Chapa* Camacan

Temperatura — 1400°C

A1 P6 Ti esponja — 44 — 840 um
Ti puro Pressao — 245 MPa
CP quadrado
A2 _ a P6 Ti esponja — 44 — 840 um Temperatura — 1400°C
Ti puro Pressédo — 383 MPa
CP cilindrico Temperatura — 1400°C
B 1 P6 Ti esponja— 210 a 297 um
Camacan Ti puro Pressao — 200 MPa
CP* cilindrico Temperatura — 1400°C
B2 P6 Ti esponja— 210 a 297 um
Camacan Ti puro Pressao — 450 MPa
CP* cilindrico Temperatura — 1400°C
B3 P6 Ti esponja — 210 a 297 um
Camacan Ti puro Pressao — 200 MPa
CP* cilindrico Temperatura — 1400°C
B4 _ P6 Ti esponja— 210 a 297 um
Camacan Ti puro Pressao — 300 MPa
CP* cilindrico Temperatura — 1400°C
B5 P6 Ti esponja — 210 a 297 um
Camacan Ti puro Presséao — 400 MPa
CP cilindrico/CTA Temperatura — 1400°C
B6 P6 Ti esponja — 210 a 297 um
Ti-6AI-7Nb Pressdo— 200 MPa
CP cilindrico/CTA Temperatura — 1400°C
B7 P6 Ti esponja— 210 a 297 um
Ti-6AI-7Nb Pressdo— 300 MPa
CP cilindrico/CTA Temperatura — 1400°C
B8 P6 Ti esponja — 210 a 297 um
Ti-6AI-7Nb Pressédo — 400 MPa
CP cilindrico/CTA Temperatura — 1400°C
C1 P6 Ti esponja — 420 a 590 um
Ti-6AI-7Nb Pressédo — 200 MPa
CP cilindrico/CTA Temperatura — 1400°C
C2 P6 Ti esponja — 420 a 590 um
Ti-6AI-7Nb Presséo — 300 MPa
D1 Temperatura — 1100°C,
D2 Sem substrato P6 Ti esponja — 420 a 590 um 1200°C e 1300°C
D3 Pressdo— 200 MPa
E 1 CP cilindrico/CTA | P6 Ti esponja — 350 a 420 um + | Temperatura — 1100°C
Ti-6Al-7Nb 30% Ligante 1 Pressédo — 300 MPa
E 5 CP cilindrico/CTA | P6 Ti esponja — 350 a 420 um + | Temperatura — 1100°C
Ti-6Al-7Nb 40% Ligante 1 Press&o — 300 MPa
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AMOSTRA SUBSTRATO REVESTIMENTO PROCESSAMENTO

F 1 CP cilindrico/CTA | P6 Ti esponja — 350 a 420 um + | Temperatura — 1200°C
Ti-6Al-7Nb 5 % Ligante 2 Press&o — 300 MPa

Fo CP cilindrico/CTA |P6 Ti esponja — 350 a 420 um + | Temperatura — 1200°C
Ti-6Al-7Nb 10% Ligante 2 Pressao — 300 MPa

3 CP cilindrico/CTA | P6 Ti esponja — 350 a 420 um + | Temperatura — 1200°C
Ti-6Al-7Nb 20% L2 Pressao — 300 MPa

Fa CP cilindrico/CTA |P6 TiHDH — 149 a 177 pum Temperatura — 1200°C
Ti-6Al-7Nb + 5% Ligante 2 Pressao — 300 MPa

Fs CP cilindrico/CTA | P6 Ti HDH — 149 a 177 um Temperatura — 1200°C
Ti-6AI-7Nb +10% Ligante 2 Pressao — 300 MPa

Fo CP cilindrico/CTA |P6 TiHDH — 149 a 177 pum Temperatura — 1200°C
Ti-6Al-7Nb +20% Ligante 2 Pressao — 300 MPa

o1 CP cilindrico/CTA |P6 Ti esponja— 149 a 177 um + | Temperatura — 1200°C
Ti-6Al-7Nb 10% Ligante 3 Press&o — 250 MPa

CP cilindrico/CTA |P6 Ti esponja— 149 a 177 um + | Temperatura — 1200°C
G2 Ti-6Al-7Nb 20% Ligante 3 Presséao — 250 MPa

CP cilindrico/CTA |P6 Ti esponja— 149 a 177 um + | Temperatura — 1200°C
3 Ti-6Al-7Nb 30% Ligante 3 Press&o — 250 MPa

- CP cilindrico/CTA |P6 Ti HDH - 149 a 1770 um + Temperatura — 1200°C
Ti-6Al-7Nb 10% Ligante 3 Pressao — 250 MPa

G5 CP cilindrico/CTA |P6 TiHDH — 149 a 1770 um + Temperatura — 1200°C
Ti-6Al-7Nb 20% Ligante 3 Presséao — 250 MPa

H 1 CP cilindrico/CTA |P6 Ti esponja— 149 a 177 um + | Temperatura — 1200°C
Ti-6Al-7Nb 30% Ligante 2 Press&o — 300 MPa

H o Sem subsiralo P6 Ti esponja—149 a 177 um + | Temperatura — 1200°C
30% Ligante 2 Pressédo — 300 MPa

H3 Sem substrato P6 TiHDH — 149 a 177 um + Temperatura — 1200°C
30% Ligante 2 Pressdo— 300 MPa

Ha CP cilindrico/CTA |P6 Ti esponja— 149 a 177 um + | Temperatura — 1200°C
Ti-6Al-7Nb 40% Ligante 2 Press&o — 300 MPa

s Sem subsiralo P6 Ti esponja—149 a 177 um + | Temperatura — 1200°C
40% Ligante 2 Pressédo — 300 MPa

P6 TiHDH -149a 177 um + Temperatura — 1200°C

H6 Sem substrato

40 % Ligante 2

Pressao — 300 MPa
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AMOSTRA SUBSTRATO REVESTIMENTO PROCESSAMENTO
H 7 CP cilindrico/CTA |P6 TiHDH — 149 a 177 um + Temperatura — 1200°C
Ti-6Al-7Nb 40 % Ligante 3a Press&o — 250 MPa
P6 Ti esponja—149 a 177 um + | Temperatura — 1200°C
H8 Sem substrato
40% Ligante 3a Presséo — 250 MPa
Ho CP cilindrico/CTA |P6 TiHDH — 149 a 177 pum + Temperatura — 1200°C
Ti-6Al-7Nb 50% Ligante 3a Pressao — 250 MPa
P6 Ti esponja—149 a 177 um + | Temperatura — 1200°C
H10 Sem substrato
50% Ligante 3a Presséo — 250 MPa
y CP cilindrico/CTA |P6 Ti esponja— 149 a 177 um + | Temperatura — 1200°C
Ti-6AI-7Nb 30% Ligante 3b Pressdo — 250 MPa
P CP cilindrico/CTA |P6 Ti esponja— 149 a 177 um + | Temperatura — 1200°C
Ti-6Al-7Nb 40% Ligante 3b Pressao — 250 MPa
'3 CP cilindrico/CTA |P6 Ti HDH — 149 a 177 pum + Temperatura — 1200°C
Ti-6Al-7Nb 30% Ligante 3b Pressao — 250 MPa
L4 CP cilindrico/CTA |P6 TiHDH — 149 a 177 pum + Temperatura — 1200°C
Ti-6Al-7Nb 40% Ligante 3b Pressao — 250 MPa
5 CP cilindrico/CTA |P6 TiHDH — 149 a 177 pum + Temperatura — 1200°C
Ti-6Al-7Nb 30% Ligante 3c Press&o — 250 MPa
P6 TiHDH — 149 a 177 um + Temperatura — 1200°C
J1 Sem substrato
40% Ligante 3b Presséo — 250 MPa
P6 Ti HDH — 149 a 177 um + Temperatura — 1200°C
J2 Sem substrato

40% Ligante 3b

Pressao — 300 MPa

* Substrato com superficie preparada com lixa 120;

Ligante 1 — parafina/acido estearico/cera de carnauba (em po);

Ligante 2 — naftaleno em po¢;

Ligante 3 — uréia/granulos (1190 — 1680 um); 3a — uréia /p6 (< 840 um);

3b — uréia em pé (500 — 590 um); 3¢ — uréia em po (< 420 um).

3.3.2 — Analise da Superficie do Revestimento

A analise topografica da superficie dos revestimentos foi realizada com a

finalidade de visualizar a morfologia da porosidade. Foi utilizado um microscopio

eletrénico de varredura (MEV), marca Carl Zeiss, modelo 940A.
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3.3.3 — Analise Metalografica

As amostras compostas de substrato e revestimento sinterizado apresentaram
dificuldades na sua preparagao metalografica, uma vez que os substratos apresentam
dureza superior ao revestimento, além do fato do revestimento possuir porosidade que
varia de 5 a 85% da densidade tedrica do material. Essa porosidade retém material
abrasivo, que passa de uma fase de polimento para a outra, introduzindo riscos e
defeitos na amostra. Dessa forma, foi desenvolvida uma metodologia de preparagao
de amostras especifica para esse material, que foi adaptada aos métodos usuais de
preparacido de amostras a base de titanio.

As amostras foram cortadas em secdo transversal e apds a preparacao
metalografica foram realizadas observacbes para a caracterizagcdo microestrutural em
microscopio 6tico (Olympus, modelo BX60M), equipado com camara digital, pela qual
foi realizada a aquisicdo de imagens digitais (8 bits — TIFF). A secao transversal das
amostras também foi analisada em microscépio eletrénico de varredura (MEV). O
ataque quimico para visualizagao das fases e contornos de gréo nao foi realizado uma
vez que o tamanho do poro pode aumentar durante esse ataque e o objetivo principal
da pesquisa é a caracterizagdo da porosidade. O aumento do tamanho de gréo
durante a sinterizacao nao é esperado para as amostras sinterizadas nesse trabalho,
tendo em vista que foi utilizado o estagio intermediario do ciclo de sinterizagéo, para

obtencgao de estrutura porosa, onde nao ocorre crescimento de grao.

3.3.4 — Analise Quantitativa da Porosidade

Andlise quantitativa da porosidade do revestimento foi feita utilizando o
programa IMAGE-PRO PLUS (Media Cybernetics). Foram obtidas em média dez
imagens para cada amostra a partir da seg¢do transversal do revestimento e das
amostras porosas sem substrato, para determinacao dos seguintes parametros: fracao
volumétrica de poros, tamanho de poros, espessura do revestimento, porosidade na
area da interface substrato/revestimento. A partir dos resultados da fragdo volumétrica
de poros, os dados de cada amostra foram transpostos para uma planilha e
representados em graficos de distribuicdo do tamanho de poros que representa
frequéncia de poros x tamanho de poros. Esses graficos permitem a visualizagdo da
freqUiéncia de poros dos revestimentos que se situa na faixa de tamanho
recomendavel para o crescimento 6sseo. O detalhamento da determinagdo dos

parametros de analise quantitativa de poros é apresentado a seguir.
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» Fragao volumétrica de poros — a metodologia para a obtengédo da fracdo de
poros foi a mesma para as amostras com porosidade até 50 % onde os poros eram
circundados pelo material e para as amostras com alta porosidade interconecta, maior
que 50%, onde a porosidade envolve o material. Foram detectadas as regides
escuras, correspondentes aos poros, para a contagem da fragao volumétrica de poros
e analisados 10 campos distintos por amostra.

» Tamanho de poros — o tamanho minimo de poros foi delimitado como sendo
2,9 um, uma vez que abaixo desse valor alguns defeitos poderiam ser computados
como poros. Tendo em vista que as amostras com maior fragdo de poros apresentava,
além da macroporosidade, uma microporosidade da ordem de 3 a 8 um, proveniente
dos poros das particulas de titanio, o tamanho médio do poro nio é representativo da
porosidade da amostra. Dessa forma, foi determinado apenas o tamanho maximo do
poro, que em alguns casos representou um defeito ou poros preenchidos com resina
de embutimento que se fraturou, aumentando o seu tamanho. Por esse motivo, além
do tamanho do poro foi representado também o gréafico de distribuicdo de tamanho de
poros.

» Distribuicdo do tamanho de poros — foi determinada a partir da representagao
do tamanho do poro versus a sua freqiiéncia (numero de poros) para cada amostra em
grafico de barras. O gréafico permite visualizar a quantidade de poros existente que
possui tamanho na faixa adequada aos requisitos dos implantes cirirgicos. A
metodologia adotada foi a seguinte: colocagdo dos dados de tamanho de poros em
planilha exel; conversao dos valores em pixels para a escala métrica (um); contagem
do numero de poros em cada faixa de tamanho de poro (freqliéncia de poros);
plotagem do grafico. Os graficos foram feitos apenas para amostras com poros
fechados, uma vez que nao foi possivel realizar essa metodologia para as amostras
com porosidade interconecta.

» Espessura do revestimento — a espessura dos revestimentos depende do
espaco entre o molde e o substrato, além dos parametros compactagao e sinterizagao.
Na medida em que foram utilizados moldes e substratos com diferentes diametros, a
espessura do revestimento sé pode ser comparada entre as amostras que
apresentavam as mesmas dimensdes de molde e substrato e mesma pressédo de
compactacado. Nas amostras submetidas a compactacao isostatica a frio, a espessura
dos revestimentos ndo se apresentou homogénea ao longo da segao transversal das
amostras, tendo em vista que a centralizacado dos substratos era feita manualmente e

estes, muitas vezes ficavam inclinados em relacdo ao seu eixo vertical durante o
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enchimento de p6 no molde. Para cada uma das amostras, foram feitas 10 medidas de
espessura do revestimento e determinado o valor médio.

» Relacao entre defeitos e poros da interface substrato/revestimento e a fragao
volumétrica de poros do revestimento — esse parametro foi determinado para algumas
amostras que apresentaram micrografias adequadas a metodologia de analise
estabelecida, com a finalidade de avaliar quantitativamente a adesao do revestimento
ao substrato. A metodologia adotada foi a seguinte: delineamento de uma linha na
interface substrato/revestimento; contagem do somatério dos segmentos de linha que
sao constituidas de defeitos (poros e outras descontinuidades); divisao do valor desse
somatério pelo comprimento total da linha obtendo-se o percentual de defeitos na
interface; divisdo do percentual de defeitos pela fragcdo volumétrica de poros do
revestimento. Nas amostras com alta porosidade (fase G em diante) nao foi possivel
fazer essa determinacio, uma vez que a interface era composta de poucos pontos de

contato, prejudicando a analise quantitativa.

3.3.5 — Determinacao da Massa Especifica

Para a determinacdo da massa especifica do revestimento n&o foi possivel a
utilizacdo do método convencional com medigdo do volume e massa da amostra
(método da geometria), devido ao fato da amostra ser composta de substrato e
revestimento com materiais e densidades distintas.

Foram feitas tentativas de analise das amostras porosas sem substratos em
Picnometro de hélio, porém a massa das amostras foi insuficiente para a realizagdo do
ensaio, que exige 10 g/amostra. Também nao foi possivel analisar essas amostras em
Porosimetro de mercurio, devido a limitagdo da técnica em relagédo a espessura da
amostra que deve ter no maximo 0,5 mm, a qual nao foi possivel obter com as
técnicas de corte disponiveis. Essas duas técnicas medem a porosidade aberta
(interconecta). Outra tentativa foi a determinacdo da massa especifica das amostras
porosas sem revestimento pelo método de Archimedes, porém devido ao alto
percentual de poros que contém gases os resultados obtidos nao foram significativos.
Nesse caso, o procedimento recomendado é recobrir as amostras com parafina (ou
material similar), conforme determina a norma ASTM B 328 — 92, o que nao foi feito
para evitar contaminagdo que pudesse ser detectada em andlise posterior (analise
quimica ou MEV). Dessa forma, a fragcao volumétrica de poros foi o unico indicativo da

densidade e porosidade dos revestimentos e das amostras porosas.
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CAPITULO IV
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IV - RESULTADOS E DISCUSSAO

4.1 — CARACTERIZAGAO DAS MATERIAS PRIMAS

4.1.1 — Analise Quimica

Os resultados da analise quimica dos pos de titanio e dos substratos estao

apresentados nas tabelas 4.1 e 4.2, respectivamente. De acordo com a especificacado

ASTM B 265, detalhada no item 3 do capitulo Il, o p6 HDH se enquadra na

classificacdo “Grau 2”. O pd de titanio tipo finos de esponja se enquadra na

classificagdo “Grau 17, exceto pelo teor de hidrogénio que é superior no caso de todas

as especificacdes do titdnio puro Grau 1 a 4 (H — 0,015%). Tendo em vista que o

equipamento utilizado para a determinagdo do teor de hidrogénio é especifico para

materiais organicos, a analise devera ser refeita em equipamento adequado a

materiais inorganicos. O corpo de prova cilindrico conformado e a chapa de titanio

puro conformada, se enquadram na classificagao “Grau 1” de acordo com a referida

norma.
Tabela 4.1 — Composigcéo quimica dos pés de titanio finos de esponja e HDH.
POS DE TEOR %
TITANIO N o) Na S c Fe Cl Mg Si
Finos de | 0,004 |0,078| --- |0,021|0,018|0,181| --- [0,280| 0,280 | 0,040
esponja
HDH 0,014 {0,223 0,006| --- |0,021|0,052| --- -- 0,006 | ---
HDH '’ 0,040 {0,250 0,03 | --- | 0,02 | 0,04 | 0,02 | 0,04 | 0,02 | 0,01
' Especificagéo de fabrica — Micron Metals.
Tabela 4.2 — Composigao quimica dos substratos.
SUBSTRATOS DE TEOR %
TITANIO PURO (0] Ni S Al \") Fe Si Ti
Tipo1 -Chapa |0,009|0,138| --- |0,002|0,011|0,224 | 0,04 | 0,137 |0,323 | Bal.
Tipo 3-CP 0,011]0,114 | 0,03 |0,001|0,012| 0,16 | 0,04 | 0,11 --- | Bal.
cilindrico
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4.1.2 — Morfologia dos Pés

As figuras 4.1 e 4.2 apresentam respectivamente as micrografias do pé de
titdnio finos de esponja e do p6 de titdnio HDH conforme recebidos. A figura 4.3
mostra o pé de titanio finos de esponja e HDH, separados em faixas estreitas de
distribuicdo granulométrica para o processamento do revestimento poroso. Os dois
tipos de pods de titdnio apresentam formato irregular e poroso, de acordo com a
especificagao “British Standard 2955 — Glossary of Terms Relating to Powders”. Porém
0 po tipo finos esponja apresenta maior porosidade e rugosidade superficial do que o
p6 HDH, que possui uma superficie mais lisa, conforme pode se observar nas figuras
4.1 e 4.2. As particulas do p6 HDH apresentam uma forma mais arredondada do que o
po finos de esponja e, como consequéncia um fator de forma (dimensdo maxima da
particula dividida pela dimensdo minima) mais préximo a um (01). Essa avaliagao €&
qualitativa, na medida em que nao foram realizadas medi¢gdes da porosidade e

rugosidade superficial dos pés.

:“icron \

24

Figura 4.1 — Morfologia das particulas do p6 de titdnio finos de esponja,

conforme recebido.

Figura 4.2 — Morfologia das particulas do pd de titdnio HDH, conforme

recebido.
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Figura 4.3 — Pés de titanio apds separacgio: a — finos de esponja (350 — 420
pm); b — finos de esponja (210 — 297um); ¢ — HDH (149 — 177 um).

4.1.3 — Distribuigdao Granulométrica dos Pé6s

Os graficos apresentados nas figuras 4.4 e 4.5 mostram a distribuicdo
granulométrica dos pds de titanio finos de esponja e HDH, respectivamente, conforme
recebidos. Observa-se que a distribuigdo granulométrica dos pés finos de esponja é
mais ampla do que a dos pés HDH e que o grafico dos pds finos de esponja apresenta
um corte acima de 840 um devido ao peneiramento dos pds. Os pés finos de esponja
e HDH apresentam tamanho médio de particulas da ordem de 272 um e 120 um,

respectivamente, obtido pelo valor relativo a 50% na curva cumulativa (soma
percentual).
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Figura 4.4 — Distribuigdo granulométrica do p6 de titanio finos de esponja obtida
por peneiramento.
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Figura 4.5 — Distribuicdo granulométrica do p6 de titanio HDH obtida por

peneiramento.
4.1.4 — Massa Especifica Aparente dos Pés

Os valores da massa especifica aparente dos pos de titanio finos de esponja e
p6 HDH foram respectivamente 1,12 g/cm® e 1,65 g/cm®, que representam
respectivamente 24,9% e 36,7% da massa especifica tedrica do titanio (4,5 g/ cm®). O
p6 HDH apresenta maior massa especifica devido ao fato de sua superficie ser mais
lisa do que os finos de esponja e a forma da particula ser mais arredondada,
possibilitando um deslizamento das particulas com maior facilidade e
consequentemente um empacotamento mais eficiente. No caso da obtencédo de
materiais com alta densidade o ideal é utilizar um pé com maior massa especifica,
enquanto que para obtengdo de materiais porosos o ideal é utilizar pés com baixa

massa especifica.

4.1.5 — Densidade Batida dos Poés

Os valores da densidade batida dos pds de titAnio sdo respectivamente
1,45 g/cm® para os pds finos de esponja e 1,83 g/cm® para os pés HDH. Observa-se
que assim como o valor da massa especifica € maior para o pé6 HDH, a densidade
batida também apresenta valor superior para esse pd, devido maior capacidade de

empacotamento das particulas.
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4.1.6 — Compressibilidade dos Poés

A figura 4.6 mostra as curvas de compressibilidade dos pds de titanio para
compactagdo uniaxial. O po6 tipo finos de esponja atinge densidade relativa
ligeiramente mais elevada do que o p6 HDH, com a pressado de compactagdo 100
MPa. Esse comportamento se deve provavelmente por apresentar morfologia mais
heterogénea e distribuicao granulométrica mais ampla. Os pés finos de esponja e
HDH, quando submetidos a uma pressdo minima de 150 MPa, apresentam massa
especifica relativa de 64% e 61% com relagdo a massa especifica do titanio puro. Com
o0 aumento da pressao, a massa especifica relativa tende a um valor maximo a partir
de 700 MPa até 800 MPa, atingindo valores de 90% e 87% para o po finos de esponja
e HDH, respectivamente. A maior compressibilidade do p6 finos de esponja se deve
provavelmente ao fato de apresentar um menor teor de elementos intersticiais (grau 1)

do que o p6 HDH (grau 2), conforme composi¢ao quimica descrita na tabela 4.1.
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Figura 4.6 — Curvas de compressibilidade dos pds finos de esponja (CTA) e
HDH (MM — Micron Metals).

4.1.7 - Rugosidade dos Substratos

A tabela 4.3 apresenta a rugosidade da superficie dos substratos antes da
aplicacéo do revestimento conforme nomenclatura descrita no item 3.1 do Capitulo lll.
O lixamento da superficie dos substratos tipo 1 e 3 eliminou a camada contaminada
com lubrificantes utilizados na conformacao deixando a superficie dos materiais mais
limpa e brilhante, porém a sua rugosidade foi mantida aproximadamente no mesmo
nivel, em vez de aumentar conforme esperado. Os valores relativos aos substratos

tipo 4 foram superiores aos dos outros substratos, provavelmente devido aos poros
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localizados na sua superficie. A diferenca entre os dois valores obtidos para amostras
fabricadas em lotes diferentes é provavelmente devida a irregularidade da distribuigao

de poros ao longo do segmento analisado.

Tabela 4.3 — Rugosidade dos substratos.

SUBSTRATO RUGOSIDADE
RA — um
1 — Chapa de titanio puro conformado (como recebida) 0,48
1 — Chapa de titanio puro conformado (com lixa 120) 0,47
2 — Corpo de prova de seg¢ao quadrada 1,86
3 — Corpo de prova cilindrico de titdnio puro (como recebida) 1,30
3 — Corpo de prova cilindrico de titdnio puro (com lixa 120) 1,08
4 — Corpo de prova cilindrico de liga Ti-6Al-7Nb* 3,22 -5,52
5 — Corpo de prova cilindrico de titanio puro/sinterizado 1,62

* Valores obtidos a partir de amostras fabricadas em lotes diferentes.

4.1.8 — Analise Microestrutural do Substrato

A figura 4.7 apresenta as micrografias dos substratos tipo 2, 4 e 5, conforme
recebidos, anteriormente a aplicagdo do revestimento. Os substratos 1 e 3, que séo a
chapa e corpo de prova cilindrico de titdnio puro conformados por laminagdo e
extrusao, respectivamente, foram submetidos a varios ataques quimicos especificos
para titanio, contudo nao foi obtido éxito na revelagdo da sua microestrutura e
contorno de graos. O substrato tipo 4 (liga Ti-6Al-7Nb) apresenta microestrutura do
tipo Widmanstatten, formada pela nucleagdo e crescimento da fase a (lamelas
brancas) na fase [ (regides escuras entre as lamelas). As regidbes escuras
arredondadas s&o os poros. Os substratos tipo 2 (CP/se¢ao quadrada de titanio) e 5
(CP cilindrico de titanio puro) apresentam microestrutura composta por fase a com o

contorno de gréo delineado pelo ataque quimico e poucos poros.
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Figura 4.7 — Micrografias dos substratos: a — tipo 2 (CP/se¢do quadrada de
titdnio); b — tipo 4 (CP cilindrico de Ti-6Al-7Nb); ¢ — tipo 5 (CP cilindrico de titanio
puro). Ataque quimico — 100 ml de H,O destilada, 2 ml HF (40%) e 5 ml H,O, (30%).

4.1.9 — Dureza dos Substratos

A tabela 4.4 apresenta o resultado do ensaio de dureza Rockwell B dos
substratos medido antes e apds a etapa de sinterizacao e o percentual de redugéo da
dureza apods a sinterizagcdo do revestimento. Os valores foram convertidos para a
escala Vickers, de acordo a norma ASTM E140 — 02. O substrato 5 ndo apresenta o
valor de dureza apos sinterizagdo, uma vez que o revestimento ndo aderiu ao
substrato e portanto nao ocorreu essa etapa. Comparando-se a dureza dos substratos
medida antes da sinterizagdo, observa-se que a dureza do substrato 5 é mais alta do
que a dos outros substratos: titdnio puro conformado (substratos 1 e 3), titanio puro
(substrato 2), liga Ti-6Al-7Nb (substrato 4). Os substratos 2 e 4 também foram
fabricados via metalurgia do pé, porém o substrato 5 foi processado via metalurgia do
po a partir de pés muito finos, que resulta em uma microestrutura de graos pequenos,
em comparagdo com o0s outros processos, conforme mostra a sua micrografia na

figura 4.7c.
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A reducao da dureza apods a sinterizagao variou bastante de acordo com o tipo

de substrato. Essa variagao esta relacionada com o processo de fabricagdo, com a

microestrutura inicial do substrato e com os parametros de sinterizagdo. E sabido que

altas temperaturas e tempos de sinterizagdo do revestimento podem ocasionar

crescimento de grao do substrato. Isso pode ser confirmado com a menor redugao de

dureza apés sinterizagcdo do substrato tipo 4 com a diminuigdo da temperatura de

sinterizagcdo de 1400°C para 1200°C. A diferenga entre os valores de dureza das

amostras na fase inicial do substrato 4 se deve ao fato de terem sido fabricadas a

partir de lotes diferentes.

Tabela 4.4 — Valores de dureza Rockwell B dos substratos e redugao da dureza

apos sinterizagao.

DUREZA (HRB)
SUBSTRATO ANTES DA APOS REDUCAO
SINTERIZAGAO | SINTERIZAGAO %
1 - Chapa de titanio puro conformado | 89,5 (177 HV") 78,0 12,84
2 - CP de sec¢ao quadrada de titanio 90 (180 HV") 86,5 6,5
puro sinterizado
3 - CP cilindrico de titanio puro 87,2 (171 HV1) 83,2 4.6
conformado
4 - CP cilindrico de liga Ti-6Al-7Nb 96,8 (215 HV") 90.3 6,7
sinterizado (lote 1)?
4 - CP cilindrico de liga Ti-6Al-7Nb 92,6 (198 HV") 88,43 4,5

sinterizado (lote 2)*

5 - CP cilindrico de titanio puro

sinterizado

111,6 (279 HV')

' _ Dureza na escala Vickers;

2 _ Revestimento sinterizado a 1400 °C;

% _ Revestimento sinterizado a 1200°C.

4.1.10 — Sinterabilidade dos Pés

A sinterabilidade dos pés do tipo finos de esponja foi avaliada na etapa D,

conforme parametros descritos na tabela 3.2 do capitulo lll. A figura 4.8 apresenta a

microestrutura das amostras D1, D2 e D3, que foram compactadas sem substrato com
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pressao de 200 MPa e sinterizadas nas temperaturas 1100°C, 1200°C e 1300°C,
respectivamente. A microestrutura da amostra D1 (figura 4.8a) apresenta em algumas
regides 0s pescogos entre particulas ndo formados ou nao totalmente consolidados.
Na micrografia amostra D2 (figura 4.8b), com maior aumento, observa-se os
pescocos ja estdo consolidados e a amostra ainda apresenta porosidade interconecta.
A estrutura de poros das amostras D1 e D2 é tipica das fases inicial e intermediaria de
sinterizagao, respectivamente. Na micrografia da amostra D3 (figura 4.8c), observa-se
alguns poros fechados que ja comegam a apresentar formato esferoidizado, o que
significa que se atingiu o estagio final de sinterizacdo. A grande variagdo do tamanho
de poros observada, principalmente na amostra D1, se deve ao fato da distribuicao
granulométrica dos poés de titanio utilizados nessa fase (p6 finos de esponja) ser
ampla, no estado conforme recebido. Esses resultados indicam que a temperatura de
1200°C é a mais indicada para a obtengdo de amostras porosas, podendo ser utilizado

também para o p6 HDH, uma vez ambos tipos de pds apresentam morfologia similar.

Figura 4.8 — Micrografias das amostras da fase D sinterizadas a diferentes
temperaturas: a — D1 (1100°C); b — D2 (1200°C); ¢ — D3 (1300°C).
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4.2 - CARACTERIZAGAO DAS AMOSTRAS SINTERIZADAS

4.2.1 — Analise quimica

O resultado da analise quimica das amostras porosas sinterizadas com a
mistura de poés de titdnio HDH com ligante uréia, foi de 0,291% de oxigénio e 0,165%
de nitrogénio. No caso do nitrogénio o valor encontrado é bastante superior ao
encontrado na andlise quimica do p6 HDH como recebido (0,014%) e também superior
a especificacéo do titanio puro Grau 1 e 2 (max. 0,03%) e Grau 3 e 4 (max. 0,05%),
conforme a classificagdo apresentada na tabela 2.3 do capitulo Il. Quanto ao oxigénio,
o valor encontrado se enquadra na especificagao de titanio puro Grau 3 (max. 0,35%),
enquanto que o p6é HDH inicial possui 0,223% e se enquadra na especificagdo Grau 2,
conforme resultado apresentado na tabela 4.1 deste capitulo.

Uma vez que a uréia possui a formula CO (NH,),, o aumento significativo dos
teores de oxigénio e principalmente do nitrogénio indicam que ndo ocorreu remogao
completa do ligante na fase inicial da sinterizagéo, realizada a 170°C por 1 hora.
Alguns fatores que podem ter afetado a etapa de remog¢ao do ligante foram a oscilagéo
da temperatura de retirada do ligante, uma vez que o forno utilizado na sinterizagao
nao permite um controle exato dos parametros de sinterizacdo na faixa de temperatura

utilizada, e o pequeno tempo nesse patamar.

4.2.2 — Analise Macro e Microestrutural

A fim de facilitar a comparagdo dos resultados das diversas fases, as
fotografias das amostras e os resultados da analise da superficie do revestimento e
analise metalografica serdo apresentados seqlencialmente para cada fase. A
nomenclatura das amostras se encontra descrita no item 3.2 do Capitulo IlI.

A técnica de compactacio uniaxial ndo se mostrou adequada para a obtencao
do revestimento, no caso dos substratos tipo 1 e 2. No caso do substrato 5 ndo houve
adesdo dos pos de titAnio na etapa de compactagdo e portanto também nao foi
possivel a obtencao do revestimento. Dessa forma, apenas no caso dos substratos
n°® 3 e 4 foi estudada a metodologia de processamento para obtengéo do revestimento
poroso.

Fase A

Essa fase foi a primeira experiéncia para a obtencao de revestimento poroso e
teve como objetivo principal a avaliagdo da viabilidade da compactagéo uniaxial e a

utilizacado de substratos fabricados por diferentes processos. O efeito da rugosidade
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superficial dos substratos na adesao do revestimento também foi avaliado, tendo em
vista que os substratos foram fabricados por diferentes processos com diferente
rugosidade superficial. A figura 4.9 mostra as fotografias das amostras A1 e A2,
compostas respectivamente por revestimento/substrato do tipo 1 (chapa de titanio puro
conformada) e revestimento/substrato do tipo 2 (CP/secdo quadrada de titdnio puro
sinterizado). A micrografia apos sinterizagdo do revestimento das amostras A1 e A2
esta ilustrada nas figuras 4.10 e 4.11, respectivamente.

Observa-se na figura 4.9a que o tamanho de grao da chapa de titanio é visivel
em escala macrografica, provavelmente devido ao seu aumento durante a etapa de
sinterizagdo, embora nao tenha sido possivel comparar com o material como recebido.
Na amostra A1 compactada com menor pressao (190 MPa) nao se obteve adesdo do
revestimento ao substrato. O revestimento da amostra A1, compactado com carga de
245 MPa, apresentou adesao parcial ao substrato que nao é visivel nas figuras 4.9a e
4.9b, porém nas micrografias correspondentes (figura 4.10), nota-se que existem
poucos pontos de contato do revestimento com o substrato. O preenchimento da
superficie do substrato foi completo, mas para isso foi utilizada uma grande
quantidade de pd e o revestimento apresentou espessura maior (1,4 mm), quando
comparado com a espessura usual de revestimentos porosos.

A amostra A2 compactada com menor pressao (190 MPa) também nao obteve
adesao do revestimento ao substrato, porém com pressao de 387 MPa ocorreu
adesao do revestimento ao substrato na etapa de compactacido. Isso pode ser
confirmado pelas micrografias correspondentes (figura 4.11), onde se observam
regides de contato ao longo da interface substrato/revestimento (com auséncia de
poros) e ndao apenas pontos isolados. O preenchimento dos pds na superficie do
substrato nao foi completo, apresentando uma falha no canto inferior esquerdo com
auséncia de revestimento, conforme pode ser verificado na figura 4.9b. Essa falha
ocorreu pelo fato do preenchimento de p6 na superficie do substrato ser heterogéneo,
devido a aplicagdo do p6 do tipo manual e auséncia de um dispositivo automatico,
usualmente utilizado na industria, que nivela a quantidade de p6 aplicada.

A microestrutura do revestimento das amostras A1 e A2 (figuras 4.10 e 4.11)
consistiu de poros de tamanhos variados, devido provavelmente a ampla distribuicao
granulométrica dos pés de titanio utilizada. A provavel origem dos poros de maior
tamanho é a evolugdo microestrutural dos contatos entre particulas durante a
sinterizagdo. Os poros pequenos (< 5 um) tem provavel origem na porosidade interna

dos p6s de titanio na forma como recebida.
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c
Figura 4.9 — Fotografias das amostras da fase A: a — amostra A1; b — amostra

A1 (fotografia em estereoscopio); ¢ — superficie do revestimento da amostra A2.
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Figura 4.11 — Micrografias da secao transversal da amostra A2.
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Fase B

Essa fase teve como objetivo a avaliagdo da viabilidade de utilizagdo da
compactacéao isostatica, do efeito da pressdo de compactacao e do efeito do tipo de
substrato e condi¢do da superficie na adesao do revestimento. A figura 4.12 ilustra as
fotografias de amostras da fase B, com revestimento obtido a partir de pés finos de
esponja (210 a 297 um), com substrato tipo 3 (CP cilindrico de titdnio puro
conformado) e com substrato tipo 4 (CP cilindrico de Ti-6Al-7Nb sinterizado). As
microtopografias da superficie dos revestimentos estio ilustradas na figura 4.13 e as
micrografias da secao transversal das amostras na figura 4.14.

Observa-se na figura 4.12 que algumas amostras apresentam forma cilindrica
regular enquanto que outras estdo inclinadas em relagao ao eixo vertical. Isso se deve
ao enchimento de forma manual, no molde onde o substrato é centralizado. No
momento em que o pé preenche o espago entre o substrato e 0 molde, muitas vezes o
substrato sofre uma inclinagdo que ndo pode ser corrigida durante o enchimento do
molde. Outra distor¢do observada em algumas amostras é devida ao contato com as
rolhas que possuem maior dureza e transmitem pressao de forma diferente, fazendo
com que as extremidades sofram uma deformacao diferente do restante da amostra.
Para contornar esse problema, coloca-se um pouco de p6é antes de inserir o substrato

no molde e apds o enchimento.

a b c d

Figura 4.12 — Fotografias das amostras da fase B com substrato tipo 3

(amostras B1, B2, B4) e tipo 4 (amostra B8): a — amostra B1; b — amostra B2; ¢ —

amostra B4; d — amostra BS8.

A microtopografia da superficie dos revestimentos compactados com diferentes
pressbes nado apresenta diferenca significativa, conforme se observa nas figuras
4.13a,b,c (aumento 50X), relativa as amostras B1 e B6, compactadas com pressao de
200 MPa e amostra B2, compactada com pressao de 450 MPa. Observa-se na
amostras B1 e B3 com maior aumento (figuras 4.13d e 4.13e), que alem de poros da

ordem de 20 a 40 um, existem poros pequenos da ordem de 5 a 10 um, cuja origem
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sdo provavelmente os poros das particulas de titanio. Os pescogos entre as particulas
estdo consolidados, no caso de todas as amostras dessa fase, conforme ilustra a

figura 4.13e com maior aumento.

" Micron
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Figura 4.13 — Microtopografia em MEV da superficie das amostras da fase B
com substrato tipo 3 (amostras B1, B2) e tipo 4 (amostra B6): a, d — amostra B1; b—

amostra B2; ¢ — amostra B6; e — amostra B3.

A partir das micrografias das amostras B1 e B3 que possuem substrato tipo 3
(CP de titdnio puro conformado) com superficie como recebida e superficie lixada,
respectivamente, é possivel comparar a regido da interface substrato/revestimento e a
influéncia da condicdo da superficie na adesao do revestimento. A amostra B1 (figura
4.14a,b,c) apresenta linhas descontinuas na interface sem adesdo do revestimento,
enquanto que a amostra B3 (figura 4.14d,e) apresenta maior nimero de pontos de
contato do revestimento com o substrato. Dentre as amostras compactadas com carga
mais baixa, 200 MPa, a amostra B6 (figuras 4.14f,g) com substrato do tipo 4 (CP de Ti-
B6AI-7Nb sinterizado), apresenta interface substrato/revestimento com auséncia de
linhas de descontinuidades. As amostras B2 e B8 (figuras 4.14h,i), compactadas com

carga mais alta (450 e 400 MPa), apresentam poros esferoidizados.
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Figura 4.14 — Micrografias da secao transversal de amostras da fase B com

substrato tipo 3 (amostras B1, B2, B3) e tipo 4 (amostra B6, B8): a, b, c — amostra B1;

d, e —amostra B3; f, g — amostra B6; h — amostra B2; i — amostra B8.
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Apoés a realizagao da fase B foi feita uma tentativa de utilizar um molde com
diametro interno de 8 mm em substituicao do molde com 12 mm, com a finalidade de
reduzir a espessura do revestimento. Durante a compactacdo, o revestimento foi
fragmentado aderindo ao molde e nao ao substrato (tipo 4/ CP cilindrico de Ti-6Al-7V),
conforme se observa na figura 4.15, que mostra o interior do molde apds
compactacao. Esse resultado foi atribuido ao espago reduzido entre o substrato e o
molde que nao foi suficiente para acomodar as camadas de particulas de pés de
titdnio com tamanho na faixa de 210 — 270 um. A partir dessa experiéncia passou-se a

ser utilizar um molde de tamanho intermediario, com 10 mm de didmetro interno.

substrato
revestimento

Figura 4.15 — Fotografia do interior do molde mostrando o revestimento

fragmentado que aderiu ao molde e nao aderiu ao substrato.

Fase C

O objetivo dessa fase foi a avaliacdo da influéncia do aumento do tamanho de
particula do p6 de titanio finos de esponja no aumento do tamanho dos poros apés
sinterizagdo. A figura 4.16 ilustra as fotografias de amostras da fase C, com substrato
tipo 4 (CP cilindrico de Ti-6Al-7Nb) e p6 de titdnio com tamanho na faixa de 420 a
590 um. As microtopografias da superficie dos revestimentos e as micrografias da
segdo transversal relativas a essas amostras estao ilustradas nas figuras 4.17 e 4.18,
respectivamente. Observa-se na figura 4.17a que os poros na superficie da amostra
C1, compactada com pressao de 200 MPa, sao maiores do que o da amostra B1,
compactada com a mesma pressdo, devido ao aumento do tamanho dos pds de
titanio. O tipo de porosidade também se modificou em relacdo as amostras da fase B.
Nas micrografias relativas a amostra C1 (figura 4.18b), observa-se que embora
existam redes de poros sendo delineadas, grande parte dos poros sao do tipo fechado

e nao foi obtida porosidade interconecta ao longo do revestimento. Como nédo é
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possivel reduzir a pressdo de compactacao e também nio é possivel aumentar o
tamanho de particulas, devido ao pequeno espacgo existente entre o molde e o
substrato, passou-se a estudar a possibilidade de utilizacdo de um ligante adicionado
a mistura, a fim de possibilitar 0 aumento do tamanho de poros e a obtencédo de

porosidade interconecta.

1cm
a b

Figura 4.16 — Fotografias de amostras da fase C: a — amostra C1; b — amostra

C2.
a b

Figura 4.17 — Microtopografia em MEV das amostras da fase C: a, b —

amostra C1.
a b

Figura 4.18 — Micrografias da seg&o transversal das amostras da fase C: a,b —

amostra C1.
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Fase E

Essa fase teve como objetivo a avaliagado da adi¢ao do ligante tipo 1 (parafina +
cera + acido estearico) e ajuste dos parametros de temperatura e pressao. A figura
4.19 ilustra as fotografias de amostras da fase E, com substrato tipo 3 (CP cilindrico de
Ti-6Al-7Nb) e mistura de pds de titanio finos de esponja com ligante tipo 1. As
micrografias da secao transversal, relativas as amostras com 30% (amostra E1) e 40%
de ligante (amostra E2) estao ilustradas na figura 4.20. O tamanho dos poés de titanio
foi reduzido para 350 a 420 um, que € uma faixa intermediaria com relagéo aquelas
utilizadas nas fases B e C, para adaptacdo ao tamanho do pds da mistura de ligantes
que possuem tamanhos variados. Com a adicado de ligante a porosidade fica menos
dependente do tamanho do p6 e da pressdo de compactacdo e espera-se que o
aumento do tamanho de poro e da fracdo volumétrica de poros ocorra em fungao do
ligante.

Observa-se na figura 4.19 que o revestimento das duas amostras aderiu
apenas parcialmente ao substrato e também que ocorreu remogao de particulas do
revestimento, durante a retirada do molde, tornando a sua superficie bastante
irregular. Na microestrutura das amostras E1 e E2 (figura 4.20) nota-se que em
algumas regides os pontos de contato entre as particulas ndo formaram o pescogo
caracteristico da sinterizacao de pds e em outras regides 0s pescogos apresentaram
crescimento incipiente. Esse resultado pode ter sido causado pela alta viscosidade da
mistura de ligantes, cuja principal aplicacédo é a moldagem por injegdo de pds que
necessita de grande fluidez da mistura e alto percentual de ligante. Sabe-se também
que sistemas mal misturados podem apresentar alta viscosidade [59]. No caso dos
ligantes utilizados nessa pesquisa, seria adequada a homogeneizacdo do tamanho
das particulas dos ligantes para evitar a aglomeracdo dos componentes da mistura e

um estudo da variagao percentual dos ligantes e dos parametros de processamento.

Figura 4.19 — Fotografias das amostras da fase E com ligante, parafina, cera de

carnauba e acido estearico: a — amostra E1; b — amostra E2.
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Figura 4.20 — Micrografias da segdo transversal das amostras da fase E com
ligante, parafina, cera de carnauba e acido estearico: a, b — amostra E1; ¢ — amostra
E2.

Fase F

Considerando os resultados da fase anterior, o objetivo dessa fase foi avaliar a
adicao do ligante tipo 2 (naftaleno), bem como a introdugdo de p6 tipo HDH para
comparagao com o po finos de esponja. A figura 4.21 ilustra as fotografias de
amostras da fase E, com substrato tipo 3 (CP cilindrico de Ti-6Al-7Nb) e ligante tipo 2
(naftaleno). A mistura de po6 finos de esponja com 5, 10 e 20% de ligante corresponde
as amostras F1, F2 e F3, respectivamente, e a mistura de pds tipo HDH com 5, 10 e
20% de ligante, corresponde as amostras F4, F5 e F6, respectivamente. As
microtopografias da superficie dos revestimentos relativas as amostras F1, F2, F3 F4,
F5 e F6 estao ilustradas na figura 4.22 e as micrografias da secao transversal das
amostras estdo ilustradas na figuras 4.23. Nas amostras F5 e F6 nota-se que parte do
revestimento se desprendeu do substrato, enquanto que nas amostras F1, F2 e F3,

apenas nas extremidades ocorreu desprendimento de particulas do revestimento.
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Figura 4.21 — Fotografias das amostras da fase F com ligante naftaleno:

a — amostra F1; b — amostra F2; ¢ — amostra F3; d — amostra F4; e — amostra F5; f —

amostra F6.

A microtopografia da superficie das amostras F1, F2 e F3 (figuras 4.22a,b,c)
apresenta poros de grande tamanho (maior que 100 um), devido ao maior tamanho do
po de titanio (350 a 420 um), quando comparado com as amostras F4, F5 e F6 (figuras
4.22d,e,f), que foram fabricados com p6s de menor tamanho (149 a 177 um). Observa-
se na microestrutura das amostras dessa fase (figura 4.23) que a interface
substrato/revestimento nao apresenta linhas de descontinuidade. As amostras
fabricadas com p6 finos de esponja (figura 4.23a,b,c) possuem maior heterogeneidade
na distribuicdo de tamanho de poros, quando comparado com as amostras fabricadas
com p6 HDH (figura 4.23a,b,c), o que pode estar relacionada com a mistura nao

uniforme entre o pé e o ligante.
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Figura 4.22 — Microtopografia em MEV das amostras da fase F com po finos de
esponja e ligante tipo 2 (naftaleno): a — amostra F1; b — amostra F2; ¢ — amostra F3; d

— amostra F4; e — amostra F5; f — amostra F6.

Nas misturas com mais de um componente, o tamanho e a forma das
particulas influenciam significativamente a homogeneidade da mistura. A mistura com
maior tamanho de particula e particula com formato mais uniforme (ou menos
irregular), tende a apresentar uma maior homogeneidade de mistura [59]. Cada um
dos pos utilizados apresenta uma dessas caracteristicas, o po finos de esponja possui
maior tamanho de particula e o pé HDH possui formato mais uniforme. Na medida em
que tanto os ligantes quanto as quantidades utilizadas sdo os mesmos para os dois
tipos de pd e que houve variagao tanto no tipo como no tamanho de particulas do pé
de titanio, o fato de terem sido variado dois parametros simultaneamente dificulta a
comparagao entre os resultados obtidos. O pé HDH apresentou o pior resultado com
relagdo a adesao do revestimento, enquanto que o po finos de esponja apresentou o
pior resultado com relagdo a homogeneidade microestrutural. O baixo percentual de
ligante utilizado, de 5 a 20%, pode também dificultar a distribuicdo dos componentes
da mistura, conforme se verifica na micrografia da amostra F4 com 5% de ligante
(figura 4.23), que apresenta poros dispersos de maior tamanho do que o das amostras

F5 e F6, com maior teor de ligante, provavelmente devido a aglomeracgao do ligante.
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Figura 4.23 — Micrografia da seg&o transversal das amostras da fase F com pos
finos de esponja e ligante naftaleno: a — amostra F1; b — amostra F2; ¢ — amostra F3;

d— amostra F4; e — amostra F5; f — amostra F6.

Fase G

Essa fase teve como objetivo avaliar a adicdo da uréia como ligante, na forma
de granulos com tamanho na faixa de 1190 a 1680 um, conforme recebido. O tamanho

de poé de titdnio foi mantido na faixa de 149 a 177 um, em vez de se utilizar um
tamanho mais proximo dos granulos de uréia, com a finalidade de formar uma
estrutura de pdés ao redor dos granulos com alto grau de consolidagdo e
consequentemente com alta resisténcia mecéanica. Esse modelo teve como referéncia
0 processamento de espumas metalicas de titanio com poros de grande tamanho e
propriedades mecanicas compativeis com diversos tipos de aplicagbes [37].

A figura 4.24 ilustra as fotografias de amostras da fase G, com substrato tipo 3
(CP cilindrico de Ti-6Al-7Nb) e ligante tipo 3 (uréia). A mistura de p6 finos de esponja
com 10, 20 e 30% de ligante corresponde as amostras G1, G2 e G3, respectivamente,
e a mistura de pé HDH com 10 e 20 % de ligante, corresponde as amostras G4 e G5,
respectivamente. Algumas amostras foram feitas sem substrato, a exemplo da
amostra G2 (figura 4.24). Essas amostras foram fraturadas durante a compactacéo,

provavelmente devido a alta relacdo h/d (2,2) do compactado. N&o houve
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arrancamento de particulas do revestimento em todas as amostras dessa fase, que

apresentaram superficie com forma regular, incluindo as amostras fraturadas.

a b c

Figura 4.24 — Fotografias das amostras da fase G com ligante uréia/granulos:

a —amostra G1; b —amostra G2; ¢ — amostra G3.

A microtopografia da superficie dos revestimentos relativas as amostras G1,
G2, G4 e G5 estdo ilustradas na figura 4.25, onde se nota que os pos de titanio
aderiram aos granulos de uréia, de tal forma que os poros apresentaram o tamanho e
a forma inicial do ligante. Nesse sentido, a técnica de imersdo do ligante em um
solvente (acetona) foi eficiente, aumentando a molhabilidade do ligante com relacéo
aos poés de titdnio. Uma vantagem do uso da uréia foi o fato da pressédo de
compactacdo minima, para obtencao das amostras com densidade a verde adequada
ao manuseio, ter sido inferior (250 MPa), com relacado as misturas com os outros dois
ligantes testados (300 MPa). A vantagem nesse caso é que com menor pressdo de
compactagdo € possivel utilizar uma menor quantidade de ligante para se obter a
mesma porosidade. A microscopia 6tica das amostras nao foi realizada, uma vez que
a distribuicdo dos granulos ndo foi homogénea devido ao seu grande tamanho,

conforme mostra a figura 4.24.
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Figura 4.25 — Microtopografia em MEV das amostras da fase G com ligante tipo

3 (uréia/granulos): a — amostra G1; b — amostra G2; ¢ — amostra G4; d — amostra G5.

Fase H

Na fase anterior constatou-se que o espaco existente entre o substrato e o
molde era, muitas vezes, inferior ao tamanho dos granulos. A fim de reduzir a relagao
entre o espaco util de compactacdo e o tamanho dos granulos, estes foram
desintegrados na forma de particulas e peneirados para serem utilizados nesta fase e
em fases posteriores. Assim, o objetivo principal dessa fase foi a avaliagao da adicao
do ligante tipo 3a (uréia em p6é com tamanho < 840 um) e a comparacao entre
amostras porosas (sem substrato) com amostras com substrato e revestimento. A
figura 4.26 ilustra as fotografias de amostras da fase H, com substrato tipo 3 (CP
cilindrico de Ti-6Al-7Nb), p6 finos de esponja ou pé HDH, ligante tipo 1 (naftaleno) ou
ligante tipo 2 (uréia em pd). A mistura de po6 finos de esponja com 30 e 40% de
naftaleno e 40 e 50% de uréia corresponde as amostras H1, H2, H4, H5, H8 e H10 e a
mistura de pé6 HDH com 30, 40% de naftaleno e 40, 50% de uréia corresponde as
amostras H3, H6, H7, H9, conforme descricdo das amostras na tabela 3.2 do capitulo
[ll. As microtopografias da superficie dos revestimentos e amostras porosas estdo
ilustradas nas figuras 4.27 e 4.28 e as micrografias da segéao transversal das amostras

estdo ilustradas na figuras 4.29 e 4.30.
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Todas as amostras sem substrato fraturaram na etapa de compactacio, da
mesma forma que as amostras similares da fase G. Observa-se na figura 4.26, que as
amostras com ligante naftaleno (figura 4.26a,b,c,d) apresentaram formato regular,
enquanto que as amostras com ligante uréia apresentaram remoc¢ao de particulas na
sua superficie ou de parte no revestimento. Comparando o uso da uréia nessa fase
com a fase G, observou-se que ocorreu separagao entre as particulas de uréia e os
pos de titanio na etapa de enchimento do molde, resultando em heterogeneidade da

mistura e como decorréncia a fragmentagao da superficie das amostras.

1cm

e f g
Figura 4.26 — Fotografias das amostras da fase H com ligante tipo 2 (naftaleno)
e ligante tipo 3 (uréia em pod): a — amostra H1; b — amostra H2; ¢ — amostra H4; d —

amostra H5; e — amostra H7; f — amostra H 9; g — amostra H10.

Comparando as microtopografias das amostras, verifica-se que aquelas
processadas com p6é HDH possuem formato de poro mais arredondado (figuras
4.27c¢,d,g,h), do que as amostras com po finos de esponja (figuras 4.28a,b,e,f), tanto
para as misturas com naftaleno quanto para as misturas com uréia. As amostras com
30% de naftaleno misturadas com po6 finos de esponja e HDH (figuras 4.27a,b,c,d) ndo
apresentam diferenca significativa em sua microtopografia, nos aumentos observados
(50X e 100X). O mesmo aconteceu com as amostras com 40% de naftaleno (figuras
4.27e,f,g,h). Da mesma forma, ndo se observa aumento do tamanho de poro entre as

amostras com 30 e 40% de naftaleno. Com relagao as amostras com ligante uréia, as
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amostras com p6é HDH (figuras 4.28a,b,e,f), apresentaram nitidamente um tamanho de
poro maior do que as amostras com po finos de esponja (figuras 4.28c,d,g,h).

Nas micrografias das amostras processadas com po finos de esponja e ligante
naftaleno (30% e 40%), observa-se que as amostras com substrato e revestimento
(figuras 4.29a,c) apresentam alto percentual de poros, enquanto que as amostras
porosas sem substrato (figuras 4.29b,d) apresentam porosidade inferior, comparando-
se amostras com o mesmo teor de ligante. As amostras porosas com ligante uréia
também apresentam porosidade inferior com relagdo as amostras com substrato e
revestimento com o mesmo teor de ligante, conforme se observa nas figuras 4.30a,b
(40% de uréia) e 4.30c,d (50% de uréia).

A partir da analise metalografica ndo é possivel identificar aumento da
porosidade entre as amostras com 30% e 40% de naftaleno e entre as amostras com
40 e 50% de uréia. Também nao é possivel avaliar alguma diferenca entre as
amostras com po6 finos de esponja e p6 HDH. Todas as amostras apresentam alta
quantidade de poros (fragdo volumétrica), do tipo interconecta além de poros de

menor tamanho (< 20 um). Devido ao alto teor de ligante e grande tamanho de

particula de uréia (<840 um), apesar do peneiramento, as amostras H7 e H9 formaram

revestimentos com apenas 1 ou 2 camadas de poros (figuras 4.29a,c).
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Figura 4.27 — Microtopografia em MEV das amostras da fase H com ligante
naftaleno: a, b — amostra H1 (30%); ¢, d — amostra H3 (30%); e, f — amostra H5 (40%);
g, h — amostra H6 (40%).
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Figura 4.28 — Microtopografia em MEV das amostras da fase H com ligante
uréia/pé: a, b — amostra H7 (40%); ¢, d — amostra H8 (40%); e, f — amostra H9 (50%);
g, h —amostra H10 (50%).
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Figura 4.29 — Micrografias da amostras da fase H com ligante naftaleno: a —
amostra H1 (30%); b — amostra H2 (30%); ¢ — amostra H4 (40%); d— amostra H5
(40%).

Fase |

A fase | teve como objetivo a redugcao de tamanho de particula de uréia para
uniformizacdo da porosidade e a utilizacdo de substrato de titdnio puro com alta
densidade, nas formas compactada e sinterizada (tipo 5). Foi também utilizado o
substrato de liga Ti-6Al-7Nb sinterizado (tipo 4). Apds a etapa de mistura dos pos,
observou-se que a mistura se apresentava heterogénea, com separagao entre o po de
titAnio e a uréia devido a diferengca de densidade entre as particulas. O problema, ja
identificado na fase anterior, foi atribuido a rapida evaporacdo do solvente utilizado
(acetona), resultando na separacdo dos componentes durante as etapas de mistura e
enchimento do molde. Esse comportamento ocorreu provavelmente pelo fato da uréia
na forma de po, utilizada nessa fase (tipo 3b — 500 — 590 um, 3c — < 420 um) e na
fase H (tipo 3a — < 840 um), apresentar menor tamanho de particula que possui maior
superficie especifica, com relagcdo a uréia em granulos usada na fase G (1190 —
1680 um). Além do granulo ter maior tamanho, € composto de um aglomerado de

particulas, possuindo maior capacidade de absorcdo do solvente do que o po6 de uréia.
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Por esse motivo a aderéncia do pé de titdnio ao granulo foi superior ao das particulas
de uréia.

300 pm

OFigura 4.30 — Micrografias das amostras da fase F com ligante uréia em pé: a
— amostra H7 (40%); b — amostra H8 (40%); ¢ — amostra H9 (50%); d— amostra H10
(50%).

A figura 4.31a ilustra o molde, o substrato tipo 4 e a mistura de pds apds
compactagdo de uma amostra, com vista do topo do molde, onde se nota que a
mistura de pds se encontra fragmentada e que o revestimento ndo aderiu ao substrato.
Nas amostras compactadas com o substrato 5, também n&o ocorreu aderéncia da
mistura de pos ao substrato (ou ocorreu aderéncia parcial), conforme ilustra a figura
4.31b com parte do revestimento de uma amostra com substrato do tipo 5

(compactado) e a figura 4.31c com aderéncia parcial do substrato 5 (sinterizado).
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Figura 4.31 — Fotografias de amostras mostrando a falta de aderéncia do
revestimento; a — topo do molde; b — substrato compactado e parte do revestimento; c

— interior do molde com aderéncia parcial do revestimento.

Foi feita a tentativa de aumentar a quantidade de solvente na mistura a fim
otimizar a aglomeracgao dos pds de titanio ao ligante, porém apenas as amostras com
substrato tipo 4 (Ti-6Al-7Nb) apresentaram revestimento com aderéncia ao substrato
adequada ao seu manuseio. As amostras com substrato tipo 5 (compactadas e
sinterizadas), ndo apresentaram adesdo do revestimento ao substrato, o que indica
que outros fatores também poderiam estar influenciando, além da mistura de pés, a
exemplo da baixa rugosidade desse substrato. A mistura de p6 finos de esponja com
30 e 40% de uréia tipo 3b e p6 HDH com 30 e 40% de uréia tipo 3b, corresponde as
amostras 11, 12, 13 e 14, respectivamente. A mistura de pé6 HDH com 30% de uréia tipo
3c corresponde a amostra 15. Nas fotografias das amostras, ilustradas na figura 4.32,
com substrato tipo 3 (CP cilindrico de Ti-6Al-7Nb), observa-se que em todas as
amostras ocorreu remogao de particulas na etapa de retirada do molde, ao longo do

revestimento e principalmente nas regides que ficam em contato com a rolha.
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Figura 4.32 — Fotografias das amostras da fase | com ligante uréia/po:

a —amostra |11; b — amostra I3 ; ¢ — amostra 14 ; d — amostra I5.

As microtopografias da superficie dos revestimentos da fase | estao ilustradas
na figura 4.33. Devido a remocao das particulas na superficie, a porosidade se
apresentou heterogénea e a microtopografia pode nao ser representativa da
porosidade das amostras. Na amostra 12 (figura 4.33c,) percebe-se um tamanho de
poro muito superior com relacdo a amostra |1 (figura 4.33a), tipico de particulas que
foram arrancadas da superficie, porém as duas amostras possuem o mesmo teor de
uréia. Comparando as amostras 13 e 15 que possuem o mesmo teor de ligante, porém
com tamanhos de particula de uréia diferentes, ndo é possivel observar diferenca
significativa entre as microtopografias (figuras 4.33d,e). Na microtopografia da amostra
I5 com maior aumento, observa-se pescogos entre as particulas, que indicam que
ocorreu a consolidacdo dos pods, apesar dos problemas de mistura mencionados
anteriormente.

A figura 4.34 mostra as micrografias relativas as amostras 11, 13 (figuras
4.34a,b), processadas com poé finos de esponja e 30 e 40% de uréia, respectivamente.
As micrografias relativas as amostras 15, 14 (figuras 4.34c,d), processadas com pé
HDH e 30 e 40% de uréia, respectivamente, correspondem as figuras 4.34c e 4.34d.
Observou-se em todas as amostras algumas regides da interface
substrato/revestimento com linhas de descontinuidade, que indicam que a adeséo do
revestimento ndo foi boa, a exemplo das micrografias nas figuras 4.34a e 4.34d.
Comparando as amostras com 30% de uréia e 40% de uréia verificou-se que as
amostras com maior teor de uréia nao apresentavam necessariamente maior
porosidade, devido provavelmente a heterogeneidade de distribuicdo de poros
observada em algumas regides do revestimento de todas as amostras. Todas as
amostras possuem revestimento com microestrutura de microporos fechados e

macroporos interconectos (poros abertos), porém algumas regides apresentam
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diferentes proporgdes entre os tipos de poros (microporos ou poros abertos), em
relagado ao restante do revestimento, conforme ilustra a figura 4.34b. As figuras 4.34a e
4.34c mostram algumas regides dos revestimentos das amostras 11 e 14 que se
apresentaram homogéneas. A heterogeneidade microestrutural observada, bem como
as linhas de descontinuidades na interface substrato/revestimento, podem estar
relacionadas com as dificuldades na mistura dos pds de titanio e uréia mencionadas
anteriormente. Nao foi verificada diferenca significativa entre a microestrutura das

amostras processadas com po finos de esponja e pé HDH.

3 A >
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Figura 4.33 — Microtopografia em MEV das amostras da fase | com ligante
uréia/po: a, b — amostra 11 (30%-3b); ¢ — amostra 12 (40%-3b); d — amostra 13 (30%-

3c); e, f— amostra 15 (30%-3c).
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Figura 4.34 — Micrografias da sec&o transversal das amostras da fase | com

ligante tipo 3 (uréia/pd): a — amostra I1; b — amostra 13; ¢ — amostra 14; d — amostra I5.

Fase J

A finalidade dessa fase foi a otimizacido da mistura de pds de titanio e uréia em
po, com modificacdo do solvente para éter de petroleo, a fim de melhorar a aderéncia
do po6 de titanio as particulas de uréia e otimizar a distribuicdo de poros ao longo do
revestimento. Nessa fase foi processada apenas a amostra porosa, na medida em que
nao havia mais disponibilidade de substratos tipo 4 e que os substratos tipo 5 ndo
apresentaram aderéncia ao revestimento na fase anterior. A figura 4.35 mostra a
fotografia das amostras J1 e J2, correspondentes a mistura de p6 de titanio HDH com
40% de uréia, compactados com pressdao de compactagao de 250 MPa e 300 MPa,
respectivamente. As microtopografias da superficie dos revestimentos estio ilustradas
na figura 4.36 e as micrografias da sec¢ao transversal das amostras estao ilustradas na
figura 4.37.

Na figura 4.35 observa-se que as amostras dessa fase foram fraturadas na
etapa de compactagéo, assim como as amostras porosas sem substrato de outras
fases. Nao foi observado remocgao de particulas na superficie, apds a retirada do
molde, sendo visivel a uniformidade da superficie das partes das amostras J1 e J2 que

apresentam tamanho e forma similares. As microtopografias das amostras 11 e 12 com
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baixo aumento apresentam aspecto similar. Com maior aumento, observa-se os
pescocos formados entre as particulas, que indicam a consolidagao do material.

A microestrutura da amostra é composta por poros pequenos fechados e
macroporos interconectos (poros abertos), similar as amostras das fases H e |. Porém,
ao contrario das amostras da fase H e |, observou-se que a distribuicao de poros ao
longo do revestimento se apresentou homogénea em toda a extensdo da segado
transversal das amostras, conforme ilustra as micrografias das amostras J1 e J2
(figuras 4.37a,b,c,d). Esse resultado é conseqiéncia da otimizacdo da etapa de

mistura com melhor aderéncia do pé de titanio ao ligante.

a b

Figura 4.35 — Fotografias das amostras da fase J com ligante tipo 3b (uréia/po):

a —amostra J1; b —amostra J2.
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Figura 4.36 — Microtopografia em MEV das amostras da fase J com ligante tipo

3b (uréia em péd): a, b — amostra J1; ¢, d — amostra J2.

D

Figura 4.37 — Micrografias da sec&o transversal das amostras da fase | com

ligante tipo 3 (uréia/pd): a, b — amostra J1; ¢, d — amostra J2.
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4.2.3 — Analise Quantitativa da Porosidade

A tabela 4.5 ilustra os resultados da analise quantitativa da porosidade dos
revestimentos e amostras porosas. O tamanho minimo e maximo dos poros das
amostras das fases H, | e J ndo foram determinados, devido a sua porosidade do tipo
interconecta (poros abertos) com alguns poros de pequeno tamanho (poros fechados).
Para a porosidade aberta, um parédmetro importante a ser determinado é a
conectividade dos poros, por meio de analise estereoldgica volumétrica a partir de
varias segdes consecutivas de amostras metalograficas. Nao foi possivel realizar essa
analise no escopo dessa pesquisa.

Comparando-se a fragdo volumétrica das amostras sem uso de ligantes (fases
B e C), que foram sinterizadas numa mesma temperatura, verifica-se que a pressao de
compactacao é o fator mais importante na obtengao da porosidade final. A porosidade
variou no minimo de 46% (amostras B6, B7 e B8) até o maximo de 79% (amostras C1
e C2), com o aumento da pressdo de 200 MPa para 400 MPa. A maior fragcdo
volumétrica de poros e o maior tamanho de poro obtido foi o da fase C, cujas amostras
foram processadas utilizando p6 de titanio de maior tamanho (420 a 590 um), o que
atesta que quanto maior o tamanho das particulas do pd, maior € o tamanho do poro e
maior € a porosidade. O tamanho maximo de poro em alguns casos varia de acordo
com a pressao aplicada, porém em outros casos essa variagdo nao € coerente, a
exemplo das amostras B6, B7 e B8. Isso se deve provavelmente a existéncia de poros
de grande tamanho cuja origem sao defeitos do compactado a verde (aglomerados).
Nesse sentido, o grafico de distribuicdo de tamanho de poros é mais eficiente para a

visualizagéo do tamanho médio de poros.
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Tabela 4.5 — Resultados da analise quantitativa de poros: tamanho de poro,

fragado volumétrica de poros, densidade relativa (DT) e espessura do revestimento.

TEOR (%) PRESSAO TAMANHO | FRACAO DE | ESPESSURA
AMOSTRA | -TIPO DO DE DE PORO POROS DO
LIGANTE ' | COMPACTAGAO | MIN. - MAX. | -DT?(%) |REVESTIMENTO
(MPa) (um) (pm)
B1 200 39-91,3 | 19,3-280,7 1045
B2 450 3,1-384 | 59-94,1 1031
B3 200 29-794 | 20,8-792 1051
B4 300 29-649 | 10,8-2892 1018
B5 400 29-575 | 43-957 1141
B6 200 3,2-557 | 14,7-853 1179
B7 300 29-776 | 7,9-92,1 1101
B8 -—- 400 3,1-43,5 8,4-916 1034
C1 200 2,9-2221 | 236-76,4 1140
C2 300 6,8—210,0 | 15,7 —84,3 1214
F1 5— tipo 2 300 29-527 | 15,9-84,1 580
F2 10 —tipo 2 300 2,9-856 17,0 — 83,0 630
F3 20 —tipo 2 300 2,9-51,3 17,3 -82,7 685
F4 5 —tipo 2 300 2,9-82,0 13,7 - 86,3 561
F5 10 — tipo 2 300 29-477 10,5-89,5 642
F6 20 —tipo 2 300 29-73,3 14,3 - 85,7 727
H1 30 — tipo 2 300 82,5-17,5 976
H23 30 — tipo 2 300 45,0 — 55,0
H3® 30 — tipo 2 300 49,0 - 51,0
H4 40 — tipo 2 300 75,5 — 24,5 895
H5° 40 — tipo 2 300 70,6 — 29,4
H6® 40 — tipo 2 300 42,8 - 57,2
H7 40 — tipo 3a 250 - 66,3 — 33,7 749
H8® 40 — tipo 3a 250 - 59,2 -40,8 -
HO 50 — tipo 3a 250 88,6 — 11,4 715
H10° 50 — tipo 3a 250 -—- 58,4 - 41,6 ---
11 30 — tipo 3b 250 66,9 — 33,1 773
12 30 — tipo 3b 250 82,0 - 18,0 782
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TEOR (%) PRESSAO DE | TAMANHO | FRACAO DE| ESPESSURA
AMOSTRA | -TIPODO |COMPACTAGAO| DE PORO POROS DO
LIGANTE ' (MPA) MIN. - MAX. | -DT?(%) |REVESTIMENTO
(um) (um)
13 40 —tipo 3b 250 - 40,1 - 59,9 786
14 40 —tipo 3b 250 - 61,7 — 38,3 855
15 30 —tipo 3¢ 250 - 74,4 — 25,6 769
J13 40 —tipo 3b 250 -— 62,3 - 37,7 -
J23 40 —tipo 3b 300 - 60,2 — 39,8 -

! Ligante 2 — naftaleno em po; ligante 3a — uréia /p6 (< 840 pum); ligante 3b —
uréia em po (500 — 590 um); ligante 3¢ — uréia em po (< 420 pum);
2Densidade relativa das amostra porosas e revestimentos;

® Amostras porosas sem substrato.

As amostras da fase F, processadas com o ligante naftaleno, apresentaram
fragdo volumétrica de poros maxima da ordem de 17,35%, inferior a fragdo maxima da
fase B sem uso de ligante (20,8%). As amostras processadas com p6 de titanio HDH
apresentaram valores de fracdo volumétrica de poros inferiores as amostras com pé
finos de esponja. Pelo fato dos teores de ligante utilizados terem sido baixos, deduz-se
que o efeito da adigado do ligante pode ter sido anulado pelo efeito da maior presséo de
compactagado, 300 MPa, quando comparado com as amostras sem uso de ligante
compactadas a 200 MPa. Além do teor de ligante, outra razdo para a baixa fragdo de
poros dessas amostras € o pequeno tamanho das particulas de naftaleno (100 pum),
aliado a contragao natural do compactado durante a sinterizagcdo. Tanto a fragao
volumétrica quanto o tamanho maximo de poros ndo se apresentaram consistentes
com o teor de ligante utilizado, embora a diferenga do teor de ligante entre uma
amostra e outra tenha sido pequena. Verificou-se uma diferenga significativa em
algumas dessas amostras, em relacdo as fases anteriores, devido a obtengado de
porosidade interconecta, embora essa conectividade ainda seja incipiente (figuras
4,23d,e,f). A conectividade entre os poros em misturas com componentes organicos,
de uma forma geral, é formada pela volatilizagdo desses componentes, que causa o
arraste dos gases aprisionados entre os pds na compactagao.

As amostras da fase H com teor de 30% de naftaleno apresentaram fracao
volumétrica na ordem de 45,0 a 82,5%, que sao valores muito superiores as amostras
da fase F com 20% de naftaleno (14,29% e 17, 35%). Esse resultado pode indicar que
maiores teores do ligante conferem a mistura um comportamento diferente com maior

volatilizacdo dos ligantes durante a sinterizacdo. Comparando os resultados das
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amostras com diferentes teores de ligante (de mesmo tipo), observa-se que nem
sempre a amostra com maior teor de ligante apresenta maior fragao volumétrica de
poros. A causa dessa inconsisténcia pode estar relacionada com a mudanca do tipo
de estrutura onde nas fases iniciais, sem uso de ligante, os poros sao envolvidos por
material e no caso das amostras com ligante o material é circundado por poros
apresentando porosidade interconecta. Dessa forma, a andlise da fragao volumétrica
das amostras pode induzir a um erro maior do que o erro habitual em analise
quantitativa. Um resultado consistente, foi o fato de todas as amostras porosas
apresentaram valores inferiores de fragdo volumétrica, quando comparadas com as
amostras com substrato e revestimento com mesmo tipo e teor de ligante. Isso indica
que a resposta ao ciclo de processamento utilizado é diferente quando o molde é
preenchido com a mistura de pds, com relagcdo ao molde preenchido com substrato
envolvido pela mistura de pds. Nao foi identificada diferenga significativa entre os
resultados das amostras processadas com po6 finos de esponja e HDH.

Os valores da fragdo volumétrica das amostras da fase | ndo apresentaram
consisténcia com relacdo ao teor de ligante das amostras, devido provavelmente a
dificuldade encontrada na etapa de mistura com a separagao entre as particulas do pé
de titdnio e o ligante, que deu origem a heterogeneidade microestrutural identificada
na analise metalografica. Contudo observa-se que o nivel de porosidade é similar ao
da fase H (min. 42,8 e max. 88,6) com minimo de 40% e maximo de 82%. Nao foi
possivel identificar a influéncia da redugcdo do tamanho da particula de uréia na
porosidade das amostras devido a heterogeneidade microestrutural observada.

A fracdo volumétrica das amostras da fase J foi coerente com a analise
microestrutural e com a variagdo da pressao de compactagdo. A amostra compactada
a menor pressao apresentou maior fragdo volumétrica de poros. O resultado mais
importante nessa fase foi a homogeneidade microestrutural obtida, como resultado de
modificacdo na metodologia da etapa de mistura dos pés.

A tabela 4.6 ilustra o resultado da analise quantitativa de defeitos e poros da
interface substrato/revestimento (n° de poros e defeitos/fragdo volumétrica de poros do
revestimento) e a avaliagao qualitativa da adesao do revestimento ao substrato, com
base na analise metalografica das amostras. Observa-se que nas fases sem uso de
ligante (B e C) a relagéo de poros e defeitos na interface para amostras com diferentes
tipos de substrato se encontra na mesma faixa de valores, apesar de terem sido
submetidas a diferentes pressdes de compactagao. Esse resultado indica que o tipo
de substrato/condigdo da superficie e consequentemente a sua rugosidade, influencia
a adesao do revestimento, independente dos parametros de processamento, e que

quanto maior a rugosidade do substrato melhor é a adesao do revestimento.
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Tabela 4.6 — Resultados da analise quantitativa da relacdo entre poros e

defeitos da interface e a fracdo volumétrica de poros do revestimento.

PRESSAO DE POROSE |RUGOSIDADE | ADESAO AO
AMOSTRA | COMPACTACAO |DEFEITOS NA DO SUBSTRATO
(MPA) INTERFACE | SUBSTRATO (um)
(%) (um)
B1 200 3,4 1,30 ruim
B2 450 3,1 1,30 boa
B3* 200 2,8 1,08 boa
B5* 400 2,8 1,08 boa
B6 200 1,9 3,22 otima
B8 400 1,4 3,22 otima
C1 200 2,5 3,22 otima
C2 300 20 3,22 otima
F1 300 4,2 5,562 otima
F2 300 4.1 5,62 otima
F3 300 3,3 5,62 otima
F4 300 4,3 5,62 otima
F5 300 8,0 5,62 otima
F6 300 6,0 5,62 otima

* Superficie lixada.

As amostras compactadas com alta carga (acima de 400 MPa) apresentaram
adesao qualitativa boa ou étima, provavelmente devido ao melhor acomodamento dos
pos na superficie do substrato. Nas amostras das fases B e C, os menores valores
encontrados da relagdo de poros e defeitos na interface foram os das amostras B6,
B8, C1 e C2, cujo substrato foi o tipo 4 (liga Ti-6Al-7Nb sinterizada), que possui a
maior rugosidade dentre os substratos (nas fases sem uso de ligante) e como
consequUéncia maior aderéncia ao substrato. Outro resultado importante esta
relacionado ao fato de que as amostras de todas as fases (B, C, F) com substrato do
tipo 4 (liga Ti-6Al-7Nb sinterizada) apresentarem adesdo ao substrato considerada
6tima, em termos qualitativos. Esse resultado esta relacionado com a alta rugosidade
dos substratos sinterizados, quando comparados com os substratos de titanio fundido
(tipo 3) das amostras B1, B2, B3 e B5. Contudo, ndo apenas a rugosidade superficial
pode afetar a adesao do revestimento, uma vez que o maior valor dentre as amostras

das fases B e C foi o da amostra B1 com substrato tipo 3 (titAnio fundido
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sinterizado/superficie como recebida) que foi também a Unica amostra com adeséao
qualitativa considerada ruim. Essa amostra apresentou rugosidade um pouco superior
ao das amostras B3 e B5 com o mesmo substrato, porém na condi¢cao de superficie
lixada. Dessa forma, a contaminacdo da superficie com produtos lubrificantes para
conformacgdo mecanica, a exemplo da amostra B1, também é um fator que deve ser
considerado na ades&o do revestimento ao substrato.

As amostras da fase F foram compactadas com substrato do tipo 4 com maior
rugosidade, porém apresentou maior relagdo de poros e defeitos na interface quando
comparado com as amostras das fases B e C. O resultado esperado seria que essas
amostras apresentassem a menor relagcéo entre todas as demais devido a rugosidade
do substrato e também pelo resultado da analise metalografica. Uma explicagao para
esse comportamento pode ser a maior quantidade de poros na superficie do substrato
tendo em vista que foi fabricado por metalurgia do pd, com lotes que possuem
densidade relativa da ordem de 89,2 a 92,2%. Assim, a porosidade inicial dos
substratos fabricados por metalurgia do pé é um parametro que também deve ser
considerado na avaliacdo da relagdo de poros e defeitos na interface, quando
comparados com outros substratos. O ideal € que se compare a interface de amostras
com substratos de mesmo nivel de porosidade.

A figura 4.38 mostra os graficos de distribuicdo de tamanho de poros ao longo
do revestimento das amostras da fase B com a freqiiéncia de poros (nUmero de poros)
em cada faixa de tamanhos de poros. Observa-se que, embora o tamanho maximo de
poro das amostras da fase B tenha ficado na faixa de 43,5 a 91,3 um (tabela 4.5),
todas as amostras apresentaram alta frequiéncia de poros na faixa de tamanho de 8 a
12 um. Essa frequéncia foi reduzida na medida em que o tamanho de poro
aumentava, para todas as amostras analisadas. Na faixa de tamanho de poro acima
de 100 um, a frequéncia de poros ficou abaixo de 5%. Os resultados dessa analise
comprovaram que o tamanho médio e o tamanho maximo de poro nao sao
representativos da porosidade da amostra e que a verificagao da frequéncia de poros
em faixas de tamanhos é o procedimento mais indicado para a selecdo de estruturas
que possam atender os requisitos de implantes porosos. Nesse sentido é importante
que seja estudada uma metodologia para analise de fator de conectividade entre poros
de amostras com porosidade interconecta (aberta). A metodologia adotada considera
0 poro como um objeto isolado e por esse motivo, as amostras com maior fracdo de

poros nao foram submetidas a essa analise.
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Figura 4.38 — Graficos de distribuicao de poros no revestimento de amostras da

fase B. a — amostra B1; b — amostra B2; ¢ — amostra B3; d — amostra B4; e — amostra

B6; f — amostra B7.
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4.2.4 — Consideragoes sobre os Substratos

Com relagao aos parametros relativos aos substratos - composi¢cao quimica,
dureza, rugosidade e condicdo da superficie, apenas 0s aspectos superficiais que
influenciam na adesdo do revestimento foram avaliados, considerando-se a
adequacdo do material a metodologia de processamento de revestimento adotada. A
composi¢ao quimica afeta indiretamente a superficie dos substratos devido a sua
relacdo com a dureza dos materiais.

Analisando a rugosidade dos substratos e o resultado da avaliagdo qualitativa

da adesao dos revestimentos nas tabelas 4.3 e 4.6, respectivamente, verifica-se que,

dentre os substratos com rugosidade inferior a 2,0 um (tipos 1, 2, 3 e 5), os substratos

tipo 1 e 5 com rugosidade 0,48 e 1,62 um, respectivamente, ndo apresentaram ades&o
do revestimento ao substrato. No caso do substrato tipo 1 a baixa rugosidade,
enquanto no substrato tipo 5 a baixa rugosidade aliada com a alta dureza do material
se apresentam como fatores responsaveis por essa auséncia de adesdo. Nos
substratos tipo 2 e 3, com rugosidade de 1,86 e 1,30, respectivamente, ocorreu
adesao do revestimento em diferentes graus, dependendo da condigdo da superficie,
e nos substratos com rugosidade acima de 3,0 um a ades&o do revestimento foi
avaliada qualitativamente como étima em todas as amostras.

Esses resultados indicam que uma combinacdo de fatores tais como a
condicao da superficie, que inclui a contaminacao superficial e a rugosidade, além da
dureza, podem influenciar a adesao do revestimento. Nesse sentido, para uma boa
adesdo do revestimento, o substrato deveria ter uma superficie limpa (livre de
contaminantes), com alta rugosidade e dureza compativel, a fim de permitir uma boa
acomodacdo dos pds na superficie. E desejavel que a dureza do substrato seja alta,
para utilizagdo em implantes cirurgicos, a fim de suportar as altas solicitagbes
impostas. Dessa forma, uma possibilidade para os implantes com maior dureza seria o
aumento da sua rugosidade superficial.

Os resultados obtidos atestam que os revestimentos apresentaram adesao
qualitativa de acordo com o tipo de substrato e condicbes da superficie, embora a
dureza possa também ter afetado a adesdao dos poés, devido a maior ou menor
facilidade de acomodacdo das particulas ao substrato. Devido a variagdo da
rugosidade e dureza em alguns substratos, nao foi possivel determinar com maior
exatidao a influéncia exercida por cada um, o que também dificultou a comparagao
entre os diversos substratos. Para a avaliacdo dos fatores que influenciam a adesao

do revestimento seja feita de forma isolada, o ideal seria fixar alguns parametros dos
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substratos (ex. material, dureza e limpeza da superficie), variando-se de apenas um
parametro (ex. rugosidade). Isso muitas vezes nao é possivel, pois a rugosidade é
consequéncia do processo de fabricagao, que nem sempre pode ser controlado. Uma
das alternativas é a utilizagcdo de técnicas que modifiquem a sua superficie apos a
fabricacao do material.

A dureza dos substratos apds sinterizagdo sofreu reducéo variavel de 4,5 a
12,8%, de acordo com o processo de fabricagdo, com a microestrutura inicial do
substrato e com os parametros de sinterizacdo. Esses dados demonstram a
necessidade de otimizar o processamento do revestimento, bem como as
caracteristicas iniciais do substrato (ex. redugcdo do tamanho de grado), de forma que a
dureza do substrato apds sinterizagao ndo sofra uma redugcédo que possa comprometer
a sua aplicagdo em implantes cirurgicos.

Com relagao ao substrato tipo 5 no estado compactado e sinterizado, utilizado
na fase |, em ambos substratos a etapa de compactacdo uniaxial ndo foi realizada
devido a ndo adesdo dos pos aos substratos, provavelmente relacionada com
associacao da sua baixa rugosidade com a alta dureza. A possibilidade de fabricagcao
do revestimento e substrato em um mesmo ciclo térmico introduz as vantagens da
utilizacdo dos mesmos pos metdlicos como matéria prima tanto para o substrato
quanto para o revestimento e a possibilidade de controle das caracteristicas
superficiais do substrato. Adicionalmente, a utilizagdo do substrato compactado traz a
inovacao da realizagdo da sinterizacdo do revestimento e substrato em uma unica
etapa, reduzindo uma etapa do ciclo térmico, além de apresentar a vantagem das

propriedades do substrato ndo serem modificadas no processamento do revestimento.

4.2.5 — Consideragdes sobre o Processamento do Revestimento

Pés de Titanio e Ligantes

Os pos de titdnio finos de esponja e HDH nado apresentaram diferenca
significativa na sua resposta a metodologia de processamento utilizada. Algumas
amostras se fragmentaram apds a compactagao, principalmente aquelas com uso de
ligante na mistura de pds, porém isso aconteceu com misturas com os dois tipos de po
de titanio, com predominancia para as misturas com pé HDH (fases F, H e I). O teor de
oxigénio do pé HDH (0,22%) é superior ao do po finos de esponja (0,078%) o que
confere ao p6 HDH maior resisténcia mecanica e inferior compactabilidade. Contudo a
comparagao entre os pos ficou prejudicada pelo fato de algumas amostras em

determinadas fases apresentarem variacdo tanto do tipo de pé quanto da faixa
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granulométrica. Além disso, o numero de amostras analisado nao foi suficiente para
que se possa afirmar que tenha havido um comportamento diferenciado para qualquer
dos dois tipos de pos.

Pequenas particulas (< 50 um) e larga distribuicdo de tamanho de particulas
apresentam dificuldades no processamento devido a tendéncia a aglomeragao que
causa heterogeneidade microestrutural apds a sinterizagéo [57]. Devido ao tamanho
de particula utilizado ser superior a esse tamanho, ndo foi observada a ocorréncia de
aglomerados nas misturas de pés com ou sem ligante. Os pds de titanio finos de
esponja utilizados nas primeiras fases do trabalho (fase A e D) apresentavam larga
distribuicdo granulométrica, (correspondente a condi¢cao de recebimento do material).
Em decorréncia, essas fases apresentaram maior heterogeneidade de distribuicdo de
poros. Nas fases seguintes, os pds foram substituidos por distribuicdes mais estreitas,
420 — 590 um, 350 — 420 um 210 — 297 um e 149 a 177 um, com o objetivo de
estabelecer uma ligacdo mais forte entre os pds de titdnio. Uma das vantagens de
utilizacado de distribuicbes granulométricas mais estreitas € a menor tendéncia de
separagao de componentes com diferente densidade, em misturas com uso de ligante
[59]. Essa pode ser uma vantagem no caso de estruturas porosas utilizadas para
implantes cirargicos, que apresentam porosidade adequada aos requisitos para o
crescimento Osseo, porém as propriedades de resisténcia mecanica ndo séo
adequadas.

Contudo, a desvantagem da distribuicdo de tamanho estreita € que a matéria
prima fica mais onerosa, pelo motivo dos pds metalicos serem geralmente fabricados
com distribuicdo ampla de tamanho de particulas e o pé remanescente da separagao
de pds necessita de ser reciclado ou reutilizado.

A mistura de p6 metélico com o ligante deve resultar na aderéncia do pé
metalico ao ligante, e uma forte ligagao entre as particulas de pés metalicos, formando
um material com alta resisténcia apds a retirada do ligante. Para que isso ocorra, a
distribuicdo do tamanho de particula do pé metalico tem que ser inferior a do ligante e
para que seja atingida a estabilidade do compactado apds a remocéo do ligante o
ideal é que a particula de p6é metalico tenha alta ductilidade. Nesse sentido, o p6 de
titdnio é adequado para mistura com ligantes organicos, o que pode ser confirmado
pelo fato de nao terem sido observadas distorgcbes nas amostras com ligante, como
decorréncia da etapa de remocgéao do ligante.

Na fase B o tamanho de po de titanio utilizado ficou na faixa de 210 — 297 um.
Para aumentar o tamanho de poros, na fase C o tamanho do pd6 de titanio foi

aumentado para a faixa de 420 a 590 um. Com a introdugao do ligante nas fases E e
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F, o tamanho de p6 foi reduzido para a faixa de 350 a 420 um. Devido aos problemas
encontrados nessas duas fases, relativos a fragmentacdo do revestimento e
heterogeneidade de distribuicdo de poros, nas fases posteriores a faixa de tamanho de
po foi reduzida para 149 a 177 um, sendo esta faixa utilizada em todas as fases de
processamento que se seguiram. Essa evolugdo do tamanho de pd de titdnio durante
a pesquisa, aliada a redugdo do tamanho de p6 do ligante uréia, conduziu a uma
microestrutura considerada qualitativamente homogénea na ultima fase (fase J), com

relagédo as fases anteriores.

Compactagao e Sinterizagao

As amostras com revestimento processado por compactacdo uniaxial
apresentaram resultados variaveis de acordo com o tipo de substrato. A técnica de
colocagao do pd sobre o substrato ndo permitiu o nivelamento do pd, na medida em
que o conjunto estava inserido na matriz. Como consequéncia, a espessura do
revestimento ndo foi homogénea com a tendéncia de falhas de revestimento nos
cantos das amostras (figura 4.9c). A forma encontrada para evitar esse tipo de falha foi
a colocagado de grande quantidade de pd, que deu origem a uma espessura de
revestimento muito grande, com relacdo a faixa de espessura usual para
revestimentos em implantes cirurgicos (figuras 4.9a,b).

A compactacdo uniaxial a frio permitiu a obtengao de revestimentos de formato
cilindrico regular. Em grande parte dessas fases de processamento as amostras ndo
apresentam falhas ou remocdo na sua superficie, principalmente nas fases sem
adigéo de ligante (figuras 4.12 e 4.16).

O molde flexivel utilizado na compactagao isostatica proporcionou adequada
transferéncia de carga a mistura de pds, porém em algumas amostras com adi¢ao de
ligante ocorreu remocao de pds e fragmentagdo de parte do compactado. Nao foi
possivel identificar se o problema estava na mistura ou no material do molde. Nas
fases com adicao de ligante as amostras com auséncia de falhas foram aquelas com
ligante uréia que n&o apresentaram problemas relativos a mistura do po6 de titdnio com
a uréia (fases G e J —figuras 4.24 e 4.35).

A compactacdo em misturas sem uso de ligante, com baixa pressdo, tem a
vantagem da menor possibilidade de contaminagdo do material além da maior
facilidade de mistura e manuseio das amostras. Entretanto, as amostras compactadas
com maior pressao apresentam uma vantagem adicional, na medida em que é maior a
possibilidade de atingir dois estagios consecutivos de compactagao: rearranjo de

particulas e deformacéo localizada das particulas. Com o aumento da pressao, a zona
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de deformagdo se expande para eventualmente atingir a particula inteira, aumentando
a resisténcia do material [59].

Os p6s de titanio finos de esponja e HDH possuem porosidade interna e séo
mais dificeis de compactar, quando comparado com particulas lisas. Na etapa de
compactagéo, inicialmente ocorre o colapso dos poros grandes entre as particulas ou
aglomerados. Em pressdes mais elevadas, ocorre a eliminagdo dos poros dentro das
particulas [57]. Esses pequenos poros dentro das particulas sdo desejados em
microestruturas de materiais utilizados em implantes, para otimizacdo da adeséo
celular e, portanto, deve-se garantir que a segunda etapa nao seja finalizada.
Entretanto, deve também ser garantido que a primeira etapa de compactacédo seja
atingida por completo, para que ocorra a homogeneizacdo da macroporosidade final.
Dessa forma, a compactacao ideal é aquela que permite a obtengao de microestrutura
com macroporos e microporos. Nesse sentido a maior pressao utilizada nas amostras
com uso de ligante (250 e 300 MPa), em comparagdo com as amostras sem ligante
(200 MPa), pode ter beneficiado o processamento dessas amostras, permitindo a
obtencao de estrutura porosa com resisténcia adequada aos requisitos de implantes
cirargicos.

O primeiro estagio de sinterizacao é rapido, devido a difusdo na superficie da
particula e no contorno de grao. Ocorrem nesse estagio a fase inicial do crescimento
do pescoco de sinterizagdo e um pequeno percentual de densificagdo. O estagio
intermediario € o mais importante para da sinterizacdo, caracterizado pela
densificacdo e pelo inicio do arredondamento de poros e crescimento de grao [57].
Com a redugado da temperatura de sinterizacdo de 1400°C para 1200°C, a partir da
fase D, onde foi feito o estudo da sinterabilidade do po6 finos de esponja, ficou
assegurado que o terceiro estagio de sinterizagéo n&o € atingido e que a sinterizagéo
ocorre até o segundo estagio, onde é possivel atingir baixa densificagcao e porosidade
do tipo interconecta.

A conectividade entre poros é desejavel em revestimentos e amostras porosas
para aplicagdo em implantes cirurgicos, pois permite o crescimento do tecido 6sseo e
vascularizagdo dos fluidos corpéreos. Em misturas com componentes organicos, a
conectividade entre os poros é formada pela volatilizagcdo desses componentes, que
causa o arraste dos gases aprisionados entre os pdés na compactagédo. A partir dos
resultados encontrados nas fases com uso de ligante, constatou-se que os fatores
mais relevantes para se atingir porosidade interconecta sao: a temperatura de
sinterizagdo, a pressao de compactacdo, que determina a porosidade inicial do

compactado, o teor de ligante e o tamanho da particula do ligante.
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A contaminagdo de oxigénio e nitrogénio detectada na analise quimica das
amostras sinterizadas com ligante uréia indicou que o ciclo térmico utilizado, que
incluiu a etapa de eliminagdo do ligante, nao foi adequado para a sua completa
remoc¢ao. O mais indicado seria que a retirada do ligante fosse feita em etapa anterior
a sinterizagcdo em um forno ou mufla com controle de temperatura e velocidade de

aquecimento e tempo necessario a completa eliminagao do ligante.

Porosidade

A avaliagdo da massa especifica das amostras foi prejudicada pelo fato dessas
amostras serem constituidas de um substrato com revestimento poroso. Nesse caso a
analise metalografica quantitativa da porosidade foi a Unica possivel. Amostras
totalmente porosas foram processadas visando a analise por outras técnicas, além da
metalografia quantitativa, possibilitando uma comparagdo dos resultados entre as
diversas técnicas. Porém, essas amostras apresentaram porosidade inferior aos
revestimentos, quando processadas em igual condicdo e por esse motivo ndo sao
representativas da porosidade do revestimento.

A metalografia 6tica nao distingue entre a porosidade aberta e fechada além de
induzir a erros devido ao corte dos poros ndo necessariamente atingir o didmetro do
poro. No caso de porosidade interconecta (aberta) sdo indicados os ensaios baseados
na permeabilidade de fluidos, a exemplo do porosimetro de mercurio. O método de
picnometria de hélio avalia a porosidade fechada sendo indicado para comparacao
com os resultados da andlise metalografica quantitativa. As amostras porosas
apresentaram dois tipos de porosidade, fechada e aberta, mas apesar de haver
disponibilidade desses equipamentos citados, ndo foi possivel a realizagdo dos
ensaios, pela dificuldade de obtencdo de amostra com 500 um de espessura
(porosimetro de mercurio) e falta de material (picnometro de hélio).

Os resultados de fragao volumétrica de poros e distribuicdo de tamanho de
poros permitiram a constatacdo de que as amostras processadas sem uso de ligante
nao atingem porosidade do tipo interconecta, com fragdo de poros maxima de 23,6% e
tamanho maximo de poro da ordem de 210 e 222 um, em duas amostras apenas. Na
maior parte das amostras o tamanho maximo de poros esteve na faixa de 38,4 a
85,6 um. De acordo com dados da literatura, esse nivel de tamanho de poros € baixo e
nao permite a ocorréncia de crescimento de tecido 6sseo dentro dos poros. A adesao
celular requer ligagdes quimicas e microporosidade (1 — 50 um) ou macroporosidade
(100 — 500 um). Porém, apenas com a macroporosidade e fragdo de poros da ordem

de 30 a 90%, ocorre a deposicao da matriz 6ssea e a mineralizagao do osso dentro
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dos poros [20]. Apesar de nao terem sido alcangados os requisitos de estrutura porosa
desejados, as fases sem uso de ligante foram de grande importancia na pesquisa, na
medida em que foi desenvolvida uma metodologia, que foi adotada para os
revestimentos e amostras porosas com uso de ligante, além da determinagcdo dos
parametros de processamento.

Nas amostras processadas com ligante foi possivel atingir fragbes de poros
mais elevadas, até 88,6% (densidade relativa — 11,4%), porém o processamento da
mistura de pds apresentou um controle muito mais dificil, devido ao maior nimero de
parametros, com relacao as fases sem uso de ligantes, tais como: tamanho de
particulas do p6 metalico, tamanho de particulas do ligante, material do ligante,
percentual do ligante na mistura, parametros da etapa de eliminagdo do ligante na
sinterizacdo. A partir da combinagao desses fatores é possivel obter um material que
apresente os requisitos para o crescimento intradsseo de implantes cirurgicos. Nos
implantes com uso de ligante, as amostras porosas da fase H, | e J com fra¢des de
poros da ordem de 40 a 88,6%, foram as que apresentaram caracteristicas mais
proximas a esses requisitos. Dentre todas as amostras, as amostras porosas da fase J
foram as que apresentaram a melhor reprodutibilidade e melhor homogeneidade
microestrutural com porosidade da ordem de 60 a 62%.

A microestrutura observada nas amostras com uso de ligante, que
apresentaram porosidade interconecta, foi constituida de poros pequenos e isolados
(microporosidade fechada) e uma rede de poros interconectos (macroporosidade
aberta). Essa estrutura além de porosa é também rugosa, conforme se observa nas
microtopografias das amostras, devido as particulas de p6 de titdnio serem porosas e
terem formato irregular quando comparado com pds esféricos. Os microporos tém
origem na porosidade interna dos pds e na contracdo que ocorre durante a
sinterizagcdo e os macroporos sdo formados a partir da saida do ligante. De acordo
com dados da literatura, esse tipo de microestrutura é adequado para aplicagdo em
implantes cirurgicos, podendo proporcionar a adesao celular e o crescimento de tecido
0sseo novo dentro dos poros. Além do emprego como biomaterial, as amostras
porosas obtidas podem ser utilizadas em componentes denominados “espumas
metalicas”, que requerem alta porosidade, baixa densidade e excelentes propriedades
acusticas e elétricas, para emprego nas industrias quimica, petrolifera, automotiva e

de construgao civil.
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4.2.6 Consideragoes sobre a adesao do revestimento

Para avaliacao da adesao do revestimento ao substrato foi feita a tentativa de
utilizar o teste de acordo com a norma ASTM D 3359 — 92, “Standard Test Methods for
Measuring Adhesion by Tape Test”. O teste se aplica a revestimentos em substratos
metalicos com o objetivo de estabelecer se a adesdo do revestimento ao substrato
metalico se insere em um nivel adequado. Embora as normas que utilizam os ensaios
de tragdo e cisalhamento sejam mais adequadas para avaliagdo da adesdo do
revestimento, o tamanho e a forma das amostras utilizadas ndo é compativel com os
dispositivos utilizados nos ensaios e a fabricagdo de amostras com formato diferente
nao foi possivel dentro do contexto dessa pesquisa. O procedimento do ensaio
consiste em efetuar um corte na forma de um X no revestimento a partir da sua
superficie até o substrato, aplicar manualmente uma fita transparente (largura 25 mm)
de boa qualidade (os fabricantes sdo indicados na norma) pressionando-a firmemente
e em seguida puxa-se a fita. O tipo de ferramenta de corte, dngulo de corte, tempo de
aplicacéo da fita e escala de taxa de adeséo sao descritos na norma. Apds inspecao
da superficie do revestimento em luz natural ou em microscopio estereoscépio, a taxa
de adeséo é definida na escala de 1 (maior adesdo) a 5 (menor adesao).

O ensaio de adesao, conforme especificado na norma ASTM D 3379-92, nao
foi realizado pelo fato de nao ter sido possivel efetuar o corte do revestimento até a
superficie do substrato com o tipo de lamina indicado na norma. Outros fatores que
dificultaram a realizagédo do corte foi a espessura do revestimento (média de 800 um),
que ¢é grande quando comparada com outros processos de fabricagcdo de
revestimentos. O formato cilindrico da amostra com pequeno diametro (< 8 mm),

também dificultou o corte.
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CAPITULO V
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CONCLUSOES

% A rota de processamento utilizada, incluindo as etapas de mistura,
compactacao isostatica a frio e sinterizagdo, se mostrou eficaz no sentido de produzir
revestimento com boa adesdo ao substrato, sob o ponto de vista microscépico, com
microestrutura e nivel de porosidade adequado. Com a inovagao da possibilidade de
fabricacdo do revestimento pelo mesmo processo do substrato (metalurgia do pd),
introduz-se as vantagens da utilizagdo de pds metalicos como matéria prima tanto
para o substrato quanto para o revestimento, além do controle das caracteristicas
superficiais do substrato e de suas propriedades mecanicas, tornando o conjunto

compativel com os requisitos para implantes cirdrgicos.

+ O material do substrato e a condicdo da superficie exercem forte influéncia
na adesdo do revestimento ao substrato. A contaminagédo, a rugosidade média
aritmética da superficie e a dureza do material foram consideradas fatores importantes
na adesdao do revestimento, embora ndo tenha sido possivel avaliar cada fator
separadamente. Considerando os materiais dos substratos e os pods de titnio e
ligantes utilizados, a rugosidade da superficie deve ser maior do que 1 um para uma
boa adesdo do revestimento e o material deve apresentar valor de dureza que

possibilite a acomodacao dos pés na superficie do substrato.

+ Nao foi identificada diferenca significativa na resposta ao processamento de
pos de titanio finos de esponja e HDH. Ambos apresentam estrutura porosa interna e
formato irregular e se mostraram apropriados ao processamento realizado. A
separacao dos pos em faixas estreitas de tamanho permitiu um melhor controle e a
obtencdo de uma microestrutura mais homogénea das amostras.

+ No caso da utilizagdo de pé de titdnio sem uso de ligantes, a compactagao
isostatica a frio com baixas pressdes, seguida de sinterizagdo produziu amostras com
substrato e revestimento poroso de formato cilindrico regular, sem falhas na sua
superficie. Todavia, a fracdo de poros maxima alcangada foi inferior ao percentual de
poros ideal para a ocorréncia de crescimento de tecido 6sseo no seu interior, com uma
microestrutura constituida de microporos e macroporos fechados sem

interconectividade entre os poros.

s As misturas com po de titanio e adigdo de ligante apresentaram maior

dificuldade de processamento com a presenca de falhas na superficie de varias
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amostras. Dentre os ligantes utilizados, a uréia foi a que apresentou os melhores
resultados. A microestrutura das amostras foi constituida de microporos fechados e
macroporos interconectos com fragao volumétrica de 40,0 a 88,6% e densidade
relativa de 60,0 a 11,4%. Com o ajuste do tamanho de particulas do pd de titanio, do
tamanho de particula da uréia e modificagdo do solvente utilizado na mistura, foi
possivel a obtengcdo de amostras com alta homogeneidade de distribuicdo de poros e
auséncia de falhas na sua superficie. O tipo de microestrutura alcangado possui
microporos fechados e macroporos abertos, que favorecem a osteointegracdo do
material e o crescimento de tecido 6sseo dentro dos poros do revestimentos e atende
aos requisitos de implantes cirurgicos porosos. Esses requisitos envolvem a existéncia
simultdnea de microporos e macroporos do tipo interconectos com fracao relativa de

poros na faixa de 30 a 90% e tamanho de poros acima de 100 um.
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SUGESTOES PARA A CONTINUIDADE DA PESQUISA

A continuidade da pesquisa ja esta sendo realizada, a partir da elaboragéo de
um projeto com a participagdo do INT, UFRJ, CTA e CBPF, cujo objetivo é o
desenvolvimento de produtos a base de titanio para fins biomédicos. Além do projeto,
esta sendo realizada uma tese de doutorado na Faculdade de Odontologia da
UNESP/Sao José dos Campos, com objetivo de avaliar a biocompatibilidade do
material desenvolvido nessa tese por meio de ensaios “in vivo” em coelhos. Algumas

sugestdes que surgiram a partir dos resultados da tese sdo apresentadas abaixo.

1 — Avaliar amostras e revestimentos porosos com diferentes parametros de
porosidade (fragdo volumétrica, tamanho e distribuicdo de poros), com relacdo a sua a
biocompatibilidade a partir de ensaios “in vivo” ou “in vitro”, a fim determinar
parametros 6timos para o crescimento 6sseo na estrutura porosa;

2 — Para que se possa avaliar com maior rigor a influéncia dos parémetros
relativos aos substratos, no caso de substratos fabricados por diferentes processos,
estes devem apresentar variacdo de apenas um parametro (ex. rugosidade, dureza,
limpeza da superficie...).

3 — Utilizar substratos fabricados por metalurgia do p6é no estado compactado,
para que a sinterizagao do substrato e do revestimento seja feita em uma so6 etapa, a
fim de reduzir a perda de propriedades mecénicas apdés a sinterizagcdo do
revestimento. Comparar os resultados obtidos com os substratos sinterizados;

4 — Modificar a superficie dos substratos com baixa rugosidade, nos quais nao
se consegue aderéncia dos pds, por meio de tratamentos quimicos e outras técnicas;

5 — No caso da utilizagdo de diferentes pods de titanio e ligantes, procurar
manter a similaridade de outros parametros que possam influenciar os resultados, tais
como, distribuigdo granulométrica ou tamanho médio de pés;

6 — A fim de complementar a caracterizacdo da microestrutura porosa,
comparar os valores de fracdo volumétrica e tamanho de poros obtidos por
metalografia quantitativa, com outras analises, tais como, porosimetria de mercurio e
picnometria de hélio, as quais n&do foram realizadas na tese devido a limitagbes
técnicas. Nesses sentido, ja esta prevista a analise de amostras porosas com a
utilizacdo de modelo computacional especifico para estruturas porosas, desenvolvido
por pesquisador do CDTN/CNEN. O modelo permite a determinagdao de parametros
estruturais volumétricos, tais como conectividade entre poros, volume de poros

abertos e distribui¢do de tamanho de poros.
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