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ELETROQUIMICO NA RESISTENCIA A CORROSAO DE LIGAS A BASE DE
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Fevereiro/2013
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O objetivo deste trabalho foi investigar a resisténcia a corrosdo das ligas de niquel
titanio (NiTi) para aplicacdes biomédicas. A parte experimental da tese foi dividida em
trés partes. Na primeira parte, o efeito da adi¢cdo de um terceiro ou quarto elemento na
resisténcia a corrosdo do NiTi foi investigado. Ensaios eletroquimicos foram realizados
em solucdo fisioldgica de NaCl 0,9%. Os resultados mostraram que as ligas ternérias e
quaternérias a base de NiTi tem menor resisténcia a corrosdo que as ligas binarias de
NiTi. Em ensaios para analise de superficie, se verificou que ha a presenca de elementos
ternarios metélicos distribuidos em um filme de TiO,, o que poderia justificar a maior
susceptibilidade a corrosdo das ligas ternarias e quaternarias a base de NiTi. Na segunda
parte da tese, foi realizado o polimento eletroquimico de stents téxteis de NiTi. O
polimento eletroquimico foi conduzido em uma célula confeccionada para este objetivo,
em solucdo de &cido acético a 79 vol. -% e &cido perclérico 21 vol.-%. O polimento
resultou em uma melhora na qualidade de superficie do stent. Ensaios de polarizagdo
realizados no material polido e ndo polido mostraram que 0 polimento aumenta a
resisténcia a corrosdo da liga de NiTi. Na terceira parte do trabalho, avaliou-se a
corroséo galvanica do NiTi com outros biomateriais em meio de NaCl 0,9%. Dentre os
pares testados, o par galvanico de NiTi/platina foi o mais susceptivel ao processo de

corrosao do NiTi.
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The aim of this work is to investigate the corrosion resistance of nickel titanium
alloys (NiTi) for biomedical applications. The experimental part of this thesis is divided
into three parts. The first part investigates the effect of the addition of a third or fourth
element on the corrosion behaviour of NiTi-based alloys. Electrochemical experiments
were performed in a physiological solution (0.9% NaCl). The results revealed that the
ternary and quaternary NiTi-based alloys possess lower corrosion resistance than the
binary NiTi alloy. Surface analysis revealed metallic ternary elements distributed within
TiO, layer, which could probably explain the more susceptibility to localised corrosion
of the ternary and quaternary alloys. The second part of the work deals with
electropolishing of braided stents. Electropolishing was performed in a custom-designed
electrolytic cell in 79 vol-% acetic acid and 21 vol.-% perchloric acid electrolyte.
Electropolishing improved the stents surface quality. Potentiodynamic tests performed
in electropolished and non-electropolished stents revealed that electropolishing
improves the corrosion resistance of the NiTi alloys. In the third part of the work, the
galvanic corrosion of NiTi coupled with other biomaterials was assessed in 0.9% NaCl.

The galvanic couple NiTi/platinum was the most susceptible to corrosion attack.
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1. INTRODUCAO

As ligas de niquel titanio (NiTi) sdo materiais promissores em aplicagdes biomédicas.
Elas possuem propriedades mecénicas, como o efeito de memdria de forma e a
superelasticidade, que lhes conferem vantagens quando comparadas a outras ligas. O
efeito de memdria de forma e a superelasticidade sao decorrentes de uma transformacéo
do tipo martensitica e permitem que a liga de NiTi retorne a uma forma previamente
definida ap6s deformacéo ou variacdo de temperatura, comportando uma deformacéo

pseudoelastica de até 8%.

A superelasticidade da liga favorece a sua utilizacdo sob a forma de biomateriais, uma
vez que seu comportamento mecanico € mais compativel com o de tecidos do corpo
humano que o de outros biomateriais. Assim como as ligas de NiTi, os tecidos do corpo
sofrem altas deformagdes sem um aumento da forca. Uma das primeiras aplicagdes
biomédicas do NiTi foi sob a forma de fios para a ortodontia. Hoje em dia, a liga de
NiTi encontra-se amplamente difundida para aplicacdes vasculares, como por exemplo,

como stents.

Sob a forma de stents, a associagdo de um mecanismo de auto-expansdo com as
caracteristicas de superelasticidade resulta em uma capacidade de expansdo mais
uniforme do dispositivo. Além disso, os stents de NiTi sdo menos traumaticos que 0s
stents expansiveis por baldo, reduzindo a injria vascular e o risco trombogénico. Com
um campo promissor de atuacdo, novas formas de producéo de stents de NiTi surgem
como alternativa a tradicional producdo através de corte a laser. Os stents téxteis, que
sdo produzidos através do entrelagamento de fios de NiTi, sdo uma opgdo mais
econdmica para a manufatura destes dispositivos. No entanto, ainda se faz necessario
que os stents téxteis obtenham um tratamento de superficie compativel com o dos stents

tradicionais, ou seja, dos stents cortados a laser.

O polimento eletroquimico é o tratamento de superficie padrdo para as ligas de NiTi
utilizadas para fins biomédicos. Esse tratamento de superficie remove defeitos da
superficie (como rebarbas e zonas afetadas pelo calor), reduz a sua rugosidade e resulta
na formacdo de um filme de TiO, com menor quantidade de ions Ni na superficie.
Como resultado do polimento electroquimico hd um aumento da resisténcia a corrosao

da liga de NiTi assim como uma melhora na sua biocompatibilidade. Torna-se



necessaria, dessa forma, a realizacdo do polimento eletroquimico dos stents téxteis para
que atinjam as condi¢des de superficie padrdo para metais com aplicacdes biomédicas.
Devido a complexa geometria desses stents, que envolve o entrelacamento de fios
gerando é&reas sobre-expostas, o polimento dos stents téxteis requer condicdes

especificas para que os fios dos stents sejam polidos em toda a sua extens&o.

Outro ponto a ser observado é a tendéncia para o desenvolvimento de ligas de memoria
de forma com a adicdo de um ou mais elementos a liga de NiTi, de modo que as
caracteristicas de superelasticidade e memoria de forma sejam mantidas. As ligas
ternarias e quaternarias podem melhorar as propriedades mecanicas das ligas de NiTi e
alterar as suas temperaturas de transformacédo de fases. No entanto, para biomateriais o
bom comportamento mecanico deve ser acompanhado de uma alta resisténcia a
corrosdo. Uma vez que o material ir4 entrar em contato com tecidos e fluidos
biol6gicos, é importante que a liga de NiTi apresente uma adequada resisténcia a

corrosdo em meios que simulem os fluidos do corpo humano.

Estudos anteriores acerca da corrosao das ligas de NiTi relatam a formacdo de um 6xido
de passivacdo sobre o material. Este filme protetor é constituido, principalmente, de
oxido de titanio (TiO,). Em determinados ambientes, no entanto, o filme protetor pode
ser rompido, deixando a superficie susceptivel ao ataque corrosivo. Dentre as
substancias que podem afetar a integridade do 6xido de passivacao formado sobre a liga
de NiTi, inclui-se o cloreto, que é um componente comum aos fluidos biolégicos do

organismo.

A formacéo de pites na superficie do material, decorrentes da corroséo localizada, pode
afetar o comportamento mecéanico do dispositivo, alterando a forga por ele gerada. Os
pites, nesse caso, poderiam atuar como concentradores de tenséo e induzir o processo de
fratura, com consequéncias de grande risco para 0 paciente portador do dispositivo
médico. Outra consequéncia preocupante resultante da corrosdo das ligas de NiTi é a
liberacdo de ions niquel (Ni), com possiveis limitacbes no que se refere a
biocompatibilidade do material. O Ni ja foi descrito como um ion toxico e alergénico, e
a biocompatibilidade da liga de NiTi, que contém alto teor de niquel, ainda é objeto de

discussao.



Embora existam indmeros estudos para avaliar a corrosdo do NiTi em ambientes
fisiologicos, hé ainda controvérsia na literatura ao se definir a resisténcia a corrosdo da
liga. Se por um lado alguns autores descrevem a resisténcia a corrosdo do NiTi como
sendo excelente, outros afirmam que o seu comportamento frente a corrosdo nédo é
comparavel ao de outras ligas metélicas selecionadas para aplica¢cdes biomédicas, como

o titanio.

Considerando-se as ligas ternarias e quaternarias a base de NiTi, a necessidade de
aprofundar as pesquisas acerca do seu comportamento em ambientes corrosivos é ainda
mais evidente. A maioria dos relatos anteriores investiga o efeito da adicdo de um ou
mais elementos nas propriedades mecanicas da liga ou nas temperaturas de
transformacdo de fase. No entanto, o efeito da adicdo de outros elementos sobre a
resisténcia a corrosdo das ligas de NiTi modificadas ainda encontra uma lacuna na

literatura.

Ao se considerar a liga binaria de NiTi sob a forma de stents deve-se, ainda, atentar a
possibilidade de corrosdo galvanica. Uma desvantagem da utilizacdo do NiTi para
aplicacdes biomédicas é a baixa radiopacidade da liga, o que dificulta a visualizacdo do
dispositivo médico através de raios X. Uma forma de superar essa limitacdo € utilizar
marcadores de alta radiopacidade nos stents, com materiais como ouro, platina e
paladio. Ao acoplar materiais dissimilares, imersos em um meio fisiologico, faz-se

necessaria a investigacdo da corrosdo galvanica nesses materiais.
Desta forma, pode-se listar como objetivos deste trabalho:

e Investigar e compreender a influéncia da adicdo de elementos ternarios e
quaternarios na resisténcia a corrosdo de ligas a base de NiTi para aplicacfes
biomédicas.

e Realizar o polimento eletroquimico em stents téxteis, proporcionando a estes
stents um acabamento de superficie compativel ao tratamento de superficie de
outros materiais de NiTi para aplicacGes biomedicas.

e Investigar a corrosdo galvanica entre o NiTi em combinacdo com outros

biomateriais.



A parte experimental deste trabalho se encontra dividida em trés partes, nos capitulos
trés, quatro e cinco. No terceiro capitulo, o efeito da adicdo de um terceiro e quarto
elemento a liga de NiTi na resisténcia a corrosao € avaliado. Um estudo eletroquimico
comparativo entre a liga binaria de NiTi e ligas ternarias (NigsTisoCus Nig7TisoFes e
NisgTisoPd11) e quaternarias (NisgTis7CusVs, NigsTisg3sCUsCro s, NisggsTisoCusCos 17 €
Nig s TisoCusFe; 18) a base de NiTi foi realizado em solugcfes de NaCl 0,9% a 37 £1°C.
Para ligas selecionadas, investigou-se também o efeito da adicdo de um terceiro
elemento a liga de NiTi na composicdo do filme de passivacdo formado sobre as ligas
através de Espectroscopia de Fotoelétrons Excitados por raios X (XPS). Os resultados
mostraram que a adi¢do de um terceiro ou quarto elemento a liga de NiTi resulta em
uma reducdo da resisténcia a corrosdo. A presenca de elementos metalicos ternarios em
meio ao um filme predominantemente formado por TiO, poderia explicar a maior

susceptibilidade das ligas ternérias e quaternarias a corrosao localizada.

O quarto capitulo inclui o estudo sobre o polimento eletroquimico dos stents téxteis.
Um dispositivo para otimizar o polimento foi fabricado. A solucdo utilizada foi de acido
acético a 79 vol. -% e &cido percldrico 21 vol.-%. A avaliacdo da qualidade da
superficie resultante do polimento eletroquimico, através de diferentes técnicas de
microscopia, revelou uma melhora da qualidade de superficie apds o polimento. Testes
de corrosdo realizados em solucdo fisioldgica de NaCl 0,9% com o material polido e
ndo polido confirmaram a melhor resisténcia a corrosdo ap6s o polimento

eletroquimico.

No quinto e ultimo capitulo, encontra-se a investigacdo da corrosdao galvanica entre o
NiTi e outros biomateriais, como o ouro, a platina e o paladio. Uma vez que diferentes
materiais, com diferentes potenciais elétricos, podem estar em contato, faz-se necessaria
a investigacao acerca da corrosdo galvanica. Esta investigacdo foi realizada atraves de
ensaios eletroquimicos em meio fisioldgico de NaCl 0,9%. O NiTi foi utilizado tanto
sob a forma de corpos de prova planos, quanto sob a forma de stents téxteis. O par

galvanico NiTi/platina foi o mais susceptivel a corroséo galvéanica.



1. A INTRODUCTION

Nickel Titanium (NiTi) alloys are promising materials in biomedical applications, They
possess unique mechanical properties, namely shape memory effect and superelasticity,
which give them advantages when compared with other alloys. The shape memory
effect and superelasticity are based on a martensitic phase transformation, which allows

the NiTi alloy to return to a previously defined shape when strained up to 8%.

Due to their unique mechanical behaviour, NiTi alloys become attractive materials for
biomedical applications. The superelastic plateau of stress strain curves is mostly
similar to the mechanical behaviour of biological tissues. They are able to undergo large
deformations without an increase in their force. One of the first biomedical applications
of NiTi was as orthodontic wires. Nowadays, NiTi alloys are used in many vascular

applications, e.g. in the form of stents.

As stents, the association of a self-expanding mechanism with superelastic
characteristics results in a more uniform expansion of the device. Moreover, it is less
traumatic than balloon expandable stents, reducing vascular injury as well as
thrombogenicity. With a wide range of applications, new stent manufacturing processes
are an alternative for the traditional machining of stent medical devices. Braiding is a
continuous textile process. It is an economically attractive method to manufacture the
stents. However, braided stents still demand a final surface treatment comparable to the

surface finish of the traditional laser cut stents.

Electropolishing is used as final surface treatment for almost all NiTi products being
used in medicine today. It effectively removes surface defects (burrs, heat-affected
zones, etc.), smoothens the surface (reduces the surface roughness) and results in a well-
defined thin TiO,-layer with less free Ni ions on the surface. As a result of
electropolishing, there is an increase in corrosion resistance and biocompatibility of
NiTi alloy. Hence, the electropolishing of braided stents is required in order to achieve a
medical grade surface finish. The electropolishing of braided stents requires specific
conditions in order to expose the individual wires in the braid towards the electrolyte.
One of the main challenges is the device complex geometry, including the overlapping

of wires.



Another important point to be considered is that NiTi based alloys are being developed
by adding a third or a fourth element in order to improve certain properties, such as
phase transformation temperatures or mechanical properties. The ternaries and
quaternary NiTi-based alloys still maintain the superelastic and shape memory
characteristics of the binary alloy. For biomaterials, however, the good mechanical
behaviour must be accompanied by high corrosion resistance. Since the material will be
in contact with tissues and biological fluids, NiTi alloy should have an adequate

corrosion resistance in environments that simulate body fluids.

Previous studies about the corrosion behaviour of NiTi alloys report the formation of a
protective oxide film mainly constituted by titanium oxide (TiO2). In some
environments, however, there is a breakdown of the passive oxide, leading the NiTi
surface susceptible to localised corrosion. Different substances can affect the integrity
of the passive oxide formed on NiTi surface. One of them is chloride, which is a

common component of body fluid environments.

The corrosion process might result in pits formations, which can affect the device
mechanical properties and limit the ultimate strength of the material. Pits can also act as
stress concentration sites, and thus initiate cracks that could result in failure of the
material. This involves a large risk, since we are dealing with materials for biomedical
applications. Another risk from corrosion is the release of ions that can affect the
biocompatibility of the material. Biocompatibility is an aspect that must be considered
when dealing with biomaterials. It has been reported that nickel (Ni) is an allergic and
toxic ion and biocompatibility of NiTi alloy, which has high Ni content, is still under

discussion.

Although there are many studies concerning the corrosion resistance of NiTi alloys in
physiological solutions, the availability of information in literature is not conclusive.
Some authors describe NiTi corrosion behaviour as excellent, while others report that its
corrosion resistance is not comparable to the corrosion behaviour of other alloys

traditionally used in biomedical applications, such as titanium.

In the case of ternary and quaternary NiTi based alloys, the importance of
understanding their corrosion resistance in detail is adamant. Most of the previous
studies concerning ternary and quaternary alloys investigate the effect of the addition of



a third or fourth element in the mechanical properties of NiTi alloys, or in their phase
transformation temperatures. There is still little information in the literature about the

effect of addition of other elements in the corrosion resistance of the NiTi alloys.

Concerning stents application, the possibility of galvanic corrosion must be also
investigated. A well-known problem associated with NiTi alloys being used for
biomedical devices is the rather poor radiopacity. As a result, it is difficult to visualise
and manipulate the device placed inside the body using non-invasive techniques such as
X-ray fluoroscopy. An alternative to overcome this limitation is the use of noble
markers, such as gold, platinum and palladium to improve radiopacity. When two
dissimilar metals are in contact and immersed in an electrolyte such as physiological

solution, galvanic corrosion must be considered.

Thus, the aims of this work are:

e To investigate and understand the influence of the addition of ternary and
quaternary elements on the corrosion behaviour of NiTi-based alloys for
biomedical applications.

e To find suitable parameters for the effective electropolishing of NiTi textile
stents in order to achieve a medical-grade surface finish.

e To assess the galvanic corrosion behaviour of NiTi in combination with other

biomaterials, which are used as stent markers.

The experimental part of this work is divided into three chapters: chapters three, four
and five. The third chapter investigates the corrosion behaviour of ternary (NigsTisoCus,
Nig7TisopFes and  NisgTisoPdy;)  and  quaternary  alloys  (NiggTis7CusVs,
Nigs Ti49.38CUsCro 62, Nizg g3 TisoCusC0s17 and Nigz g TisoCusFes 1g) in comparison with the
corrosion behaviour of binary NiTi alloy. The standard electrochemical measurements
were performed in a physiological solution (0.9% NaCl) simulating a body temperature
of 37 x1°C. For selected alloys, the X-ray photoelectron spectroscopy (XPS)
characterization of the surface oxide film was performed in order to understand the
effect of the addition of a third element on the oxide composition. The results showed
that the ternary and quaternary NiTi-based alloys have lower corrosion resistance in

comparison to the binary NiTi. The higher susceptibility to localised corrosion of the



ternary alloys can probably be explained through the presence of metallic elements of
the ternary alloys within the TiO; oxide layer.

The fourth chapter deals with the investigation of the electropolishing of braided stents.
A custom-designed electrolytic cell was constructed in order to optimize the polishing.
The electropolishing of the NiTi braided stents was conducted in a 79 vol.-% acetic acid
and a 21 vol.-% perchloric acid electrolyte, under a potential of 10 V. The analysis of
the stent surface quality after electropolishing by using different microscopic
techniques, revealed an increase of surface quality after electropolishing. Corrosion
tests that were performed in electropolished and non-electropolished stents performed in
a NaCl 0.9% solution confirmed a better corrosion resistance of the electropolished

stents.

In the fifth and last chapter, the galvanic corrosion of NiTi is investigated when coupled
to other biomaterials, such as gold, platinum and palladium. Since different materials,
with different rest potentials are in contact, galvanic corrosion must be considered.
Electrochemical tests were performed in NaCl 0.9% solution. The NiTi alloy was used
as metallic flat specimens and as braided stents. The galvanic couple NiTi/platinum was

the most susceptible to corrosion attack.



2. REVISAO DA LITERATURA
2.1. Ligas de niquel titanio

As ligas de niquel titanio utilizadas para aplicacbes biomedicas sdo ligas binarias
geralmente de composicdo proxima a equiatbmica. Elas possuem uma combinacdo de
propriedades que as conferem vantagens sobre as outras ligas, como o efeito de
memoria de forma, a superelasticidade, boa biocompatibilidade e boa resisténcia a
corrosédo (SHABALOVSKAYA, 1996).

As propriedades de memoria de forma e superelasticidade permitem que o material seja
deformado até 8% - valor consideravelmente acima da deformacdo elastica de uma liga
metalica - e retorne a sua forma original. Isto ocorre como resultado da transformacao
martensitica, que consiste na mudanca da fase austenita para uma fase martensitica
auto-acomodada reversivel, sob efeito de mudancas na temperatura e tensdo
(DAYANANDA & SUBBA RAO, 2008).

Para as ligas com memdria de forma existem temperaturas de transformacao de fase que
sdo criticas. A transformacdo martensitica inicia-se a uma temperatura Ms (Martensite
Start) e, em M; (Martensite Finish), a liga apresenta-se inteiramente em sua fase
martensita. De forma anédloga, As (Austenite Start) e As (Austenite Finish) séo,
respectivamente, as temperaturas nas quais se iniciam e terminam o retorno a fase
austenita, na qual a liga reassume a sua forma original e a estrutura CCC (Figura 1).
Para a superelasticidade tem-se ainda a temperatura Mg, que é a temperatura maxima

para transformacao martensitica induzida por tensao.
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Figura 1. Transformacdo martensitica com a variagdo de temperatura.

No caso da memoria de forma, a transformacdo martensitica é induzida pela reducéo da
temperatura. A liga em sua forma austenita é resfriada, dando origem a uma martensita
auto-acomodada e reversivel. Através da aplicacdo de uma forca ou carregamento, a liga
de NiTi sofre deformacdo e d& origem a uma martensita deformada. A transformacéo
reversa ocorre quanto o material é aquecido acima da temperatura A, de modo que este
retorna a fase austenita e recupera a sua forma original (VAN HUMBEECK, 1991;
OTSUKA & KAKESHITA, 2002).

A inducdo da transformacdo martensitica também se pode dar através da aplicacdo de
uma tensdo, dando origem a martensita induzida por tensdo. Quando isso acontece 0
comportamento é chamado superelastico ou pseudoelastico. Neste caso, a transformacéo
ocorre a temperaturas acima de Ms. O retorno para a fase austenita ocorre com a
remocéo da tensdo. No entanto, o caminho de retorno ocorrera em tensdes mais baixas,
resultando em uma histerese no diagrama de tensdo-deformacdo da liga de NiTi (VAN
HUMBEECK, 1991; OTSUKA & KAKESHITA, 2002). A representacdo esquematica
dos mecanismos de efeito de memoria de forma e superelasticidade pode ser visualizada

na Figura 2.
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Figura 2. Representacdo esquematica dos mecanismos de memoria de forma,
representado pelo caminho de linha continua e de superelasticidade, representado pelo
caminho de linha pontilhada (adaptado de OTSUKA & KAKESHITA, 2002).

Quando a liga em sua fase austenita € resfriada, ha a formacdo de variantes da fase
martensita, que sdo formacdes de martensita com a mesma estrutura, mas diferentes
orientacdes, como mostra a Figura 2. Estas variantes acomodam deformacdes elasticas
ao redor da martensita e por isso sdo denominadas variantes auto-acomodadas da fase
martensita. Para a liga de NiTi ha a formacdo de até 24 variantes. Se uma forca é
aplicada a essa martensita auto-acomodada, as variantes martensitas orientam-se ao
longo da direcdo da tensdo aplicada. Essa martensita pode ser denominada martensita
deformada ou reorientada. Outra caracteristica da transformagdo martensitica é a
auséncia de difusdo. Desta forma, a mudanca de fase € dependente da temperatura, mas
ndo do tempo (VAN HUMBEECK, 1991; OTSUKA & KAKESHITA, 2002; KUMAR
& LAGOUDAS, 2008).

A estrutura cristalina cubica de corpo centrado (CCC) é caracteristica da fase austenita.
Durante o resfriamento ou aplicagdo de uma tensdo ha um rearranjo atdmico referente a
transformacdo martensitica e a estrutura cristalina apresenta-se com uma estrutura de
menor simetria, mais ductil e maleavel (PATOOR, 2006; BISCARINI et al., 2008). Os
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vizinhos que um &tomo tinha na austenita sdo os mesmos que ele apresenta na
martensita, embora a posigéo relativa dos vizinhos em cada fase seja diferente. A fase
martensita tem, portanto, a mesma composi¢do da austenita (VAN HUMBEECK,
1991). Durante o processo de transformacdo martensita podem coexistir as fases
austenita e martensita, uma vez que hd uma distribuicdo volumétrica de austenita e
martensita no platd de superelasticidade (PATOOR, 2006). Em se tratando de ligas
superelasticas, a transformacdo martensitica ocorre no platd de superelasticidade. No
inicio do plat6 a liga esta em sua fase austenita e no final do platdé encontra-se em sua
fase martensita (BISCARINI et al., 2008).

A transformacéo de fase, dependendo do tratamento térmico recebido e da presenca de
um terceiro elemento na liga, pode ocorrer em uma etapa — da fase B2 (austenita) para a
B19"(martensita) — ou apresentar uma etapa intermediaria — formacéo de uma fase R —
que inclui a participacdo de precipitados do tipo NisTiz. A fase R, romboédrica, pode ser
detectada quando se observa mais de um pico nos ensaios de Espectroscopia de Energia
Dispersiva (DSC) (PUN & BERZINS, 2007; KROGER et al., 2008). A investigacao
detalhada das transformacdes de fase pode ser feita através de microscopia eletrdnica de
transmissdo e mostra que a fase R se forma entre os precipitados Ni,Tiz presentes na
matriz de B2 e, com a continuacdo do resfriamento, a fase R transforma-se na fase
B19"(KROGER et al., 2008).

O comportamento mecanico do niquel titdnio em funcdo da temperatura é resumido na
Figura 3. Em sua fase austenita, seu comportamento é semelhante ao de outros acos
austeniticos. O efeito de memoria de forma ocorre quando a liga é deformada abaixo da
temperatura Ms e a recuperacdo da forma original é atingida com a elevacdo da
temperatura acima de As. A transformacdo martensitica induzida por tensdo acontece em
temperaturas acima de M e abaixo de My, que é a temperatura acima da qual o processo
de transformagdo martensitica ndo pode mais ser induzido por tensdo. Em temperaturas
acima de My ha movimentacdo das discordancias e consequentemente, deformacgéo
plastica. Com a remocéao da tensdo, a martensita reverte para austenita em tensao mais
baixas, resultando no comportamento superelastico (DAYANANDA & SUBBA RAO,
2008).
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Figura 3. Tipica curva de tensdo versus deformacdo em diferentes temperaturas,
mostrando o comportamento na fase austenita, memoria de forma e superelastico
(adaptado de HODGSON, 1992).

Existe uma estreita relacéo entre a temperatura Mg e 0 comportamento mecanico da liga.
Quanto menor o valor de Mg maior sera a tensdo no platé de superelasticidade do NiTi.
A quantidade de deformacdo no regime superelastico também varia de forma
inversamente proporcional com a temperatura Ms, ou seja: ligas com Mg mais baixo,
apresentam melhores caracteristicas de superelasticidade, ja que a capacidade de
deformacdo é maior (CAMPISTA, 2005).

Essas temperaturas de transformacdo de fase sdo fortemente dependentes da
composicao da liga. Ja foi demonstrado que a temperatura Mg diminui com 0 aumento
da concentracdo de Ni e que a histerese térmica, ou seja, a diferenca entre os picos de
temperatura durante aquecimento e resfriamento € maior quando a concentracdo de
niquel é menor (FRENZEL et al., 2010).

Quando a concentracdo de Ni na liga de NiTi € maior que 50 at.% as temperaturas de
transformacdo de fase podem ser reduzidas a uma taxa de 200 °C/at.%. H& um limite,
entretanto, para que se modifiguem essas temperaturas através da alteracdo da
composicao quimica de NiTi. As ligas de NiTi para aplicacdes biomédicas sdo proximas
de equiatdmicas, podendo sofrer pequenas variagdes na composicdo. Geralmente, a
composicdo de Ni na liga varia de 49 a 51 em porcentagem atdmica (at.%). A maior
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adicdo de Ni, influencia de forma negativa a ductilidade da liga. Consequentemente,
ligas de NiTi ricas em Ni podem tornar-se frageis e quebradigcas (DUERIG et al., 2012).

2.2. Aplicacgdes biomédicas das ligas de NiTi

As ligas de NiTi encontraram nas aplicacdes biomédicas o seu principal campo de
utilizacdo. Suas caracteristicas de superelasticidade e memoria de forma garantem boas
propriedades mecanicas, um dos principais requisitos para a selecdo de um material com
essa finalidade. A tendéncia de procedimentos cada vez menos invasivos, verificada
atualmente, vai ao encontro das caracteristicas mecanicas do NiTi e impulsiona o

desenvolvimento desses materiais para fins biomédicos.

Nesse sentido, o NiTi vem sendo amplamente utilizado em uma grande variedade de
instrumentos para cirurgias minimamente invasivas. Uma das vantagens, por exemplo, é
constringir um dispositivo superelastico dentro de um sistema transportador durante a
insercdo no corpo e permitir o retorno a sua forma original depois de liberado do

sistema transportador.

Dessa forma, as ligas de NiTi vém substituindo com vantagens alguns materiais que
tradicionalmente eram utilizados no campo biomédico, como agos inoxidaveis e ligas de
titanio. Uma das vantagens da liga de NiTi em relacdo aos materiais convencionais é a
curva tensao versus deformacdo da liga assemelhar-se as curvas dos tecidos do corpo
humano (SHABALOVSKAYA, 1996). Assim como as ligas superelasticas, os tecidos
vivos como 0ssos, tenddes e cabelo, apresentam um platé de elasticidade no qual ha
deformacdo, mas esta ndo € acompanhada por um aumento significativo da forca
(Figura 4). Os tecidos do corpo humano apresentam um comportamento elastico nao

linear.
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Figura 4. Curva tenséo versus deformacéo para tecidos vivos e ligas de NiTi (adaptado
de DUERIG et al., 1999).

Além disso, outras caracteristicas apresentadas pela liga de NiTi, como por exemplo, a
sua resisténcia a torcdo, a presenca de um patamar constante de forca e resisténcia a
fadiga, contribuem para seu sucesso na utilizacdo como dispositivo biomédico
(STOECKEL, 2000).

Outro requisito de fundamental importancia em se tratando de um material para fins
biomédicos é a biocompatibilidade. Para que um material seja biocompativel, ele ndo
deve causar reacdes toxicas, alérgicas ou carcinogénicas. Além disso, o material ndo
deve sofrer alteracdo das suas propriedades fisicas quando utilizado in vivo (WIDU et
al., 1999). No caso da liga de NiTi, que contém alto teor de Ni, a biocompatibilidade
pode ser afetada quando o material sofre corroséo e libera ions, que podem entrar em

contato com diversos tecidos do organismo.

A vasta aplicagdo na &rea biomédica varia desde fios guia para angioplastia, cateteres,
filtros de veia cava, proteses para defeitos de septos atriais, stents, préteses ortopédicas,
instrumentos cirdrgicos, fios ortodonticos e limas pra endodontia (PELTON et al.,
2000).
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2.2.1. Stents de NiTi

Devido as suas propriedades mecéanicas e biocompatibilidade, a utilizacdo de ligas de
NiTi para fabricacdo de endoproteses ou stents vem ganhando cada vez mais
importancia no mercado. O stent é uma prétese de metal utilizada para manter a
paténcia seja de um vaso, ducto ou via area. Para aplicacdo cardiovascular, o stent é
inserido na circulacdo sanguinea ap6s uma angioplastia. A angioplastia pode ser
definida como uma técnica para desobstruir um vaso sanguineo que esteja com acumulo
de gordura em sua parede e por isso apresenta-se estreitado (fenémeno chamado de
estenose) ou mesmo obstruido. Consiste na introducdo de um cateter com um baldo na
ponta até o local da obstrucdo, onde um baldo é inflado, destruindo a placa de gordura.

Depois, retira-se o baldo e avalia-se o fluxo sanguineo.

Este procedimento pode ser acompanhado da implantacdo de um stent, que mantera o
vaso aberto e evitara uma recorréncia de estreitamento na artéria tratada. No entanto, a
implantacdo de um stent ndo necessariamente previne a reestenose, processo no qual ha

proliferacdo celular decorrente de uma injdria local (SCHUESSLER et al., 2007).

Os stents tradicionais, como os stents de aco inoxidavel, sdo introduzidos junto com o
cateter baldo e, quando o baldo € inflado, sdo expandidos até o didmetro do vaso. Os
stents auto-expansiveis de niquel titanio, por sua vez, sao manufaturados em sua forma
expandida (na forma austenita) com um didmetro um pouco maior que do vaso
sanguineo, sdo comprimidos no sistema de liberacdo do stent e retornam a sua forma
original ao serem liberados do cateter transportador. Sua funcdo esta, portanto, baseada
nas propriedades elasticas do NiTi. Ao ser liberado do cateter transportador, ha a

remoc&o da tensdo e com isso ha a transformacéo de fase de martensita para austenita.

Alternativamente, o efeito de memdria de forma da liga pode ser utilizado. Neste caso,
um stent, geralmente com temperatura de transicdo As de 30°C, pode ser comprimido a
temperatura ambiente e voltar a sua forma original quando for introduzido no corpo. Na
temperatura do corpo (aproximadamente 37°C) o stent é superelastico. Como o controle
pode ser dificil, é preferivel utilizar um cateter transportador para prevenir liberacao
prematura do stent (STOECKEL, 2000; STOECKEL, et al. 2004).
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Umas das principais vantagens da utilizagdo de stents auto-expansiveis de NiTi € a
melhor adaptac¢do ao contorno do vaso, quando comparado aos stents inflados por baldo
(HENKES et al. 2005). Devido a sua superelasticidade e por suas caracteristicas
mecanicas assemelharem-se com a dos tecidos humanos (alta elasticidade, baixas forcas
de deformacdo e forca constante em uma ampla faixa de deformacgdo), o stent
acompanha as mudangas de didmetro do vaso sanguineo e, desta forma, mantém-se
aderido ao mesmo. Os stents expansiveis por baldo, por sua vez, tendem a reduzir de
diametro depois de implantados. Com isso, pode existir uma lacuna entre o stent e a

parede do vaso, 0 que causa o risco de deslocamento do stent no interior do mesmo.

Além disso, o stent de NiTi pode ser menos traumatico ao sistema circulatorio. Durante
a expansdo do stent de aco inoxidavel através do baldo, hd deformacdo plastica do
material e a expanséo do stent ndo ocorre de forma uniforme, tendendo a forgar os vasos
de forma direta. Além disso, para evitar o risco de deslocamento do stent depois de
implantado, os stents sdo geralmente expandidos além do didametro do vaso, mas este
procedimento pode causar trauma aos vasos sanguineos (STOECKEL, 2000) e a
necrose vascular aumenta o risco de trombose. Ja a forca gerada pelo stent de NiTi seria

mais suave e o stent tenderia a contornar o limen do vaso sanguineo.

Ha também uma caracteristica do NiTi interessante para a aplicacdo sob a forma de
stents, que é a resisténcia a torcao apresentada pelo material. Mesmo quando o stent de
NiTi é completamente comprimido por uma forca externa, ele voltara & sua forma

original apds a remocdo desta forca (STOECKEL et al., 2004).

Outro ponto a ser considerado € a vantagem que a histerese da curva tensdo versus
deformacéo consiste para a utilizagdo da liga sob a forma de stents. Idealmente, um
stent deve apresentar alta forga radial e também exercer uma forga externa cronica. A
forca radial é a forca que resiste a compressao ou retracdo do stent durante processos
fisioldgicos normais ao organismo e corresponderia ao platd de carregamento da curva
tensdo versus deformacdo. A forca externa cronica é a forca exercida pelo stent depois
de liberado do cateter transportador. Ao encontrar a parede do vaso sanguineo, o stent
para de expandir. Como ele ndo expande até a sua forma pré definida, continua a
exercer uma forca crénica externa de baixa intensidade, que corresponderia ao platd de

descarregamento da curva tensdo versus deformacdo (MORGAN, 2004). O autor vai
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além e afirma que o neste caso, 0 comportamento mecanico do NiTi é um dos fatores

que contribui para a sua biocompatibilidade.

Muitas dessas diferencas entre os stents auto-expansiveis e expansiveis por baldo foram
relatadas em estudos comparativos. CHUAPETCHARASOPON et al. (1992)
implantaram stents auto-expansiveis e expansiveis por baldo em artérias de suinos e
verificaram que 0 grupo que recebeu stents expansiveis por baldo apresentou maior
espessamento da camada intima vascular, o que pode ser considerado como um
indicativo de complicagdo pos cirdrgica. Este resultado foi atribuido ao fato do stent
expansivel por baldo ter sido mais traumatico ao vaso sanguineo que o stent auto-

expansivel.

Um estudo conduzido por MANGELL et al. (1996) mostrou que os stents auto-
expansiveis acompanham as mudancas de diametro dos vasos. Apesar da dilatacdo do
vaso, 0s stents permaneceram bem fixados a parede do mesmo. Os stents expansiveis
por baldo, por sua vez, ndo acompanharam o movimento pulsatil e estavam sujeitos ao
deslocamento. Em diferentes locais, os stents expansiveis por baldo apresentaram-se

descolados da parede da artéria.

Além disso, comparando-se stents de NiTi com de ago inoxidavel implantados em
porcos, verificou-se que os stents de NiTi ndo apenas apresentaram menor quantidade
de trombos, mas também menor agregacdo plaquetaria, caracterizando-se como um

material menos trombogénico que o aco inoxidavel (THIERRY et al., 2002).

Apesar de todas essas vantagens, os stents de NiTi apresentam algumas propriedades
gue devem ser melhoradas. Estes dispositivos possuem baixa radiopacidade, o que
dificulta a visualizacdo do stent atraves de exames ndo invasivos, como por exemplo, a
fluoroscopia por raios X. Consequentemente, é possivel que o clinico encontre
dificuldade para manipular o stent no interior do vaso ou coloca-lo precisamente no
lugar (BISCARINI et al., 2008).

Para melhorar a baixa radiopacidade dos stents algumas técnicas podem ser utilizadas.
Uma forma é a utilizacdo de marcadores de radiopacos de alto peso atomico (Figura 5),
como marcadores de ouro, palddio, platina (STOECKEL et al., 2004). A utilizacdo de
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ligas ternérias, contendo pal&dio, também ja foi sugerida na literatura (BOYLAN &
COX, 2009).

Figura 5. Stent comercial de NiTi com marcadores radiopacos de ouro (@) visdo geral

do stent e (b) detalhe do marcador radiopaco na extremidade do stent (cortesia de
Biotronik GmbH, Alemanha).

2.2.2. Stents téxteis de NiTi

Recentemente foi desenvolvido um novo modo de producgédo de stents, com a formacao
de stents téxteis (textile stents). Estes stents sdo produzidos a partir do entrelacamento
de fios de NiTi e podem constituir uma atraente alternativa para a usinagem destes

aplicativos.

A producdo padrdo de stents envolve corte a laser de tubos de NiTi em geometrias
complexas. Tanto a produgdo destes tubos quanto a usinagem a laser sdo processos
caros e complicados. Além disso, o corte a laser expde 0 material a temperaturas muito
altas, levando a formacédo de zonas afetadas pelo calor, que devem ser posteriormente
removidas (SCHUESSLER et al., 2007, FROTSCHER & SCHREIBER, 2011).

A tecnologia do entrelagamento de fios € uma tecnologia promissora para processar fios
muito finos para implantes médicos. Ela vai ao encontro da atual tendéncia do mercado,
que visa a reducdo da quantidade de material na construcdo de implantes médicos.
Implantes menores podem minimizar reacGes do organismo contra corpos estranhos e,

deste modo, reduzir a resposta inflamatdria tecidual.
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A producéo de stents téxteis envolve o entrelagamento de trés ou mais fios, de forma
que um passe sobre e sob o outro, formando um zig-zag na superficie. Este
entrelacamento é realizado em torno de um ndcleo solido de material para formar uma
tranca com um ldmen idéntico ao didmetro exterior do nucleo (Figura 6). O sistema

encontra-se conectado a um computador para controle de velocidade (Figura 7).

Stent trancado

Carreira
de fios

Figura 6. Esquema do processo de entrelacamento dos fios para a formacéo dos stents
téxteis (adaptado de FROTSCHER & SCHREIBER, 2011).
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Figura 7. (a) Mecanismo de rotacdo para liberagdo do fio conectado a um computador
para controle de velocidade. (b) Formacgédo da malha durante o processo, com formacéo
de angulos de 45° nos stent trancados (FROTSCHER, et al., 2011).

Este entrelacamento € um processo continuo que ocorre sem perda de material. Além
disso, utiliza fios de NiTi como material base, que sdo consideravelmente mais baratos
que os tubos de NiTi, utilizados no corte a laser. Constitui-se, portanto, como uma
alternativa economicamente mais vantajosa (FROTSCHER & SCHREIBER, 2011). Na
Figura 8 pode-se comparar um stent téxtil com um stent cortado a laser disponivel

comercialmente.

Figura 8. Fotografia de stents. (1) Stent cortado a laser, disponivel comercialmente. (2)

Stent téxtil de diametro externo de 3 mm, contendo 48 fios de 0,05 mm.

No entanto, um fator a ser considerado é que um tratamento de superficie nesses stents
ainda se faz necessario. O polimento eletroquimico é utilizado como tratamento de
superficie final de quase todos os produtos em NiTi para aplicacfes biomédicas. Uma
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excecdo é o caso de stent téxteis, que estdo sendo utilizados sem o polimento
eletroquimico. No caso de stent téxteis trangados, o tratamento térmico para a definicdo
da forma apds o entrelacamento resulta na formacdo de uma camada de oxido. Este
oxido crescido termicamente tem que ser removido, a fim de obter um acabamento de
superficie padrdo para materiais biomédicos. O polimento também tem por objetivo

remover irregularidades da superficie e aumentar as resisténcias a fadiga e corroséo.

2.3. Polimento eletroquimico como tratamento de superficie para dispositivos para

aplicagbes biomédicas

O polimento eletroquimico consiste em um tratamento de superficie com o objetivo de
melhorar suas propriedades. Na célula eletroquimica o metal a ser trabalhado serd o
anodo, que fica conectado ao terminal positivo de uma fonte de alimentagéo de corrente
continua. O terminal negativo deve ser conectado ao catodo. Com a passagem de
corrente, ocorrera dissolucdo controlada do metal a ser trabalhado. O eletrolito agira
como um condutor e permitird que os ions metalicos sejam removidos do anodo para o
catodo. Essa dissolucdo seletiva € uma importante caracteristica do polimento
eletroquimico e esta relacionada a densidade de corrente. Nos picos do material, a
densidade de corrente € maior que nas depressdes, ocorrendo, desta forma, uma
dissolucdo preferencial das elevacbes e um consequente alisamento e aplanamento do
material. A superficie de um material que foi polido eletroquimicamente apresenta-se

brilhosa.

Atualmente o polimento é o tratamento de escolha para as ligas de NiTi para aplicacfes
biomédicas (STEEGMUELLER et al., 2006). As vantagens apresentadas pelas
superficies dos materiais polidos eletroquimicamente foram descritas em diversos
estudos. O polimento eletroquimico favorece a formacdo de um oxido uniforme e livre
de irregularidades, diminui a quantidade de Ni na superficie e aumenta a resisténcia a
corrosdo da liga, assim como a sua biocompatibilidade. Além disso, promove uma
melhor qualidade da superficie do material, ao remover rebarbas e frestas e zonas
termicamente afetadas. Soma-se a isso, melhoras nas propriedades mecanicas, como

resisténcia a fadiga, apds polimento eletroquimico.

SINKA et al. (2010) investigaram a influéncia do polimento eletroquimico na
resisténcia a corrosdo das ligas de NiTi. Os autores utilizaram solucéo contendo acidos
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sulfarico e fluoridrico para o polimento eletroquimico e realizaram testes de corroséo
em amostras polidas e ndo polidas. As amostras polidas apresentaram melhora na
resisténcia a corrosdo quando comparadas a ndo polidas. Maior potencial de corrosao,
menores valores para a corrente de passivacdo e maior resisténcia a polarizacdo foram

encontradas nas amostras de NiTi polidas eletroquimicamente.

A influéncia de diferentes tratamentos de superficie na resisténcia a corrosdao do NiTi
foi testada em solucdo de Hank. Através do polimento eletroquimico foi possivel
reduzir a rugosidade do da superficie e a susceptibilidade a corrosdo localizada do NiTi.
Os autores concluiram que, dentre os tratamentos de superficie investigados (polimento
eletroquimico, polimento eletroquimico seguido de passivacdo quimica, polimento
mecanico e acabamento com oOxidos), o polimento eletroquimico tem o filme de

passivacdo mais estavel e mais resistente ao ataque corrosivo (CISSE et al., 2002).

O polimento eletroquimico promove a formacdo de um oéxido de passivacdo com
minima quantidade de Ni. WU et al. (2008) compararam relacdo de Ti e Ni em uma
superficie de NiTi depois dos polimentos mecanico e eletroquimico. Analises de XPS
mostraram que a relagcdo de Ti/Ni aumentou de 2,1 para polimento mecanico para 27.6

para o polimento eletroquimico.

InvestigacOes anteriores sobre tratamentos de superficie em stents mostram que a
formacdo de um 6xido uniforme, e ndo a espessura do oxido é o fator predominante na
protecdo do stent contra a corrosdo. Stents com maior resisténcia a corrosdo foram
caracterizados por uma fina camada de 6xido. No caso do polimento eletroquimico a
espessura do Oxido era consideravelmente mais fina que a da liga submetida a
tratamento térmico, mas apresentava um Oxido com maior uniformidade. A liga de
NiTi ap6s tratamento térmico apresentou potenciais de pites mais baixos e maior
susceptibilidade a corrosdo localizada (TREPANIER et al., 1998).

Em outro estudo, foi pesquisado o efeito do polimento eletroquimico em algumas
propriedades importantes para aplicacfes biomédicas da liga de NiTi, como a
hemocompatibilidade e adesdo plaquetaria. As ligas que foram eletroquimicamente
polidas apresentaram melhor compatibilidade sanguinea e menor agregacao plaquetaria

gue as que ndo foram submetidas a esse tratamento de superficie. Este resultado foi
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atribuido a formacdo de um filme fino de TiO, de aproximadamente 10 nm,
relativamente liso e sem a presenca de Ni (CHU et al., 2008).

Ainda em relacdo a biocompatibilidade, uma pesquisa realizada com stents de aco
inoxidavel polidos e ndo polidos eletroquimicamente, mostrou que o polimento teve um
efeito positivo na biocompatibilidade ao reduzir a trombogenicidade e hiperplasia

neointimal dos stents vasculares implantados em porcos (SCHEERDER, 2001).

O polimento eletroquimico remove as zonas afetadas pelo calor e arestas, além de tornar
as superficies mais lisas, constituindo um tratamento de superficie de extrema
importancia para o material. Superficies asperas ou contendo irregularidades servem
como sitios para um ataque corrosivo, uma vez que podem levar a formacdo de um
Oxido de passivagdo menos estavel. Defeitos de producdo do material estéo
inevitavelmente presentes na liga e afetam diretamente a qualidade da superficie da
mesma. Um dos mais importantes defeitos consiste na presenca de particulas de carbeto
de titanio, que sdo frequentemente encontradas na microestrutura do NiTi. Outros
incluem presenca de poros, arestas e ranhuras (FROTSCHER et al., 2007,
FROTSCHER et al., 2008-a).

A melhora das propriedades mecanicas de ligas de NiTi ap6s o polimento eletroquimico
foi relatada em estudos recentes. LOPES et al. (2010) trabalharam com NiTi sob a
forma de limas rotatorias para endodontia com e sem polimento eletroquimico. Para 0s
dois grupos foram realizados testes de fadiga até a fratura da lima. A maior resisténcia a
fadiga do grupo de limas de NiTi polidas eletroquimicamente foi constatada, uma vez
que este grupo apresentou um numero 124% maior de ciclos até a fratura do que o
grupo sem polimento. Resultado semelhante foi observado por SILVA et al. (2011), que
também utilizaram a liga de NiTi sob a forma de limas endoddnticas. Os dispositivos
endodénticos que sofreram polimento eletroquimico apresentaram uma significativa
melhora na resisténcia a fadiga se comparado ao grupo de limas que ndo foi submetido
ao tratamento de superficie. Os autores também relataram que ndo houve

comprometimento da eficiéncia de corte da lima endoddntica apds o polimento.

Apesar das evidentes vantagens desse tratamento de superficie e de ser amplamente
empregado, pouco se conhece sobre o processo de polimento eletroquimico.

Informagdes sobre as solugbGes para polimento, os parametros utilizados e outros
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detalhes dessa tecnologia estdo restritas as industrias e geralmente sdo mantidos
confidenciais (STEEGMUELLER et al., 2006).

2.4. Resisténcia a corrosao da liga de NiTi

A ampla aplicacdo das ligas de NiTi na area biomédica requer do material propriedades
especificas. Uma vez que a liga estar& em contato com meios potencialmente
corrosivos, como os fluidos corporais, ela deve apresentar boa resisténcia a corrosao em

meios que simulem as solu¢des do nosso organismo.

A resisténcia a corrosdo das ligas de NiTi estd relacionada a formacdo de um filme
protetor constituido principalmente por TiO,. Além do 6xido de titanio predominante, o
filme apresenta pequena quantidade de 6xidos de niquel ou Ni em seu estado elementar
(SHABALOVSKAYA, 2001; HUANG, 2002; FIGUEIRA et al., 2009; KASSAB et al.
2012). No entanto, dependendo do ambiente em que o material esteja, pode ocorrer
ruptura localizada do filme de passivacdo, deixando a liga de NiTi susceptivel a

corrosao localizada.

Um meio agressivo para o 6Oxido encontrado na superficie do NiTi € o ambiente
contendo cloreto. Os ions cloreto podem atacar quimicamente o filme passivo formado
sobre o NiTi e provocar a corrosdo localizada do material. Sabe-se que os fluidos
corporais sdo constituidos de NaCl 0,9% além pequenas quantidades de sais e outros
componentes organicos (SHABALOVSKAYA, 2002). Desta forma, a utilizacdo desses
materiais como biomateriais requer extrema atencdo no que se refere a resisténcia a

corrosao.

A corrosdo das ligas de NiTi pode trazer consequéncias preocupantes, principalmente
em se tratando se materiais que seréo utilizados em contato com o organismo. Uma das
maiores preocupacdes talvez seja a liberacdo de Ni decorrente da corrosdo, uma vez que
ja foi relatado que o Ni pode causar reacfes toxicas (MCKAY et al., 1996) e alérgicas
(SCHAFER et al., 2001).

Outro problema decorrente da corrosdo, mais precisamente da corrosdo localizada, seria
a perda de resisténcia mecanica do dispositivo biomédico de NiTi. Uma falha mecanica
interferiria na atuacéo clinica do dispositivo. Em casos extremos, pode ocorrer a fratura

do material, 0 que resultaria em complicacGes potencialmente sérias. A fratura de fios
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ortodénticos de NiTi foi relatada em alguns estudos clinicos (MOHLIN, 1991;
ZINELIS, 2007).

Muitos autores realizaram estudos para avaliar a resisténcia a corrosao das ligas de NiTi
em meios contendo cloreto. A metodologia comumente utilizada foi por meio de
polarizacdo anddica, avaliacdo do potencial em funcdo do tempo e analise da superficie
do corpo de prova por microscopia eletrénica de varredura (MEV). Nesse contexto, a
existéncia de uma ampla regido passiva, com valores baixos de densidade de corrente
foi amplamente relatada. No entanto, a diminuicdo da resisténcia a corrosdo do NiTi em
presenca de ions cloreto foi também relatada na literatura. O tipo de corrosdo associada

ao processo foi a corrosdo localizada.

Em solugdes contendo 9 g/l de NaCl a liga de NiTi apresentou-se passiva, mas com
quebra do 6xido de passivacdo durantes os ensaios de polarizacdo anddica (CHENG et
al., 2003; VANDENKERCKHOVE et al.,, 2004, LI et al., 2007). Resultados
semelhantes foram relatados com ligas de NiTi ensaiadas em saliva artificial (HUANG,
2002; AZEVEDO, 2003; LIU et al., 2007), em solucdo de Ringer (CARROLL &
KELLY, 2003; KHALIL-ALLAFI et al. 2010) e em solugédo de Hank (MCMAHON et
al., 2012). A analise das superficies das amostras polarizadas revela a formacéo de pites
(L1etal., 2007).

Com o objetivo de estabelecer um padrao de resisténcia a corrosao das ligas de niquel
tithnio equiatbmicas, RONDELLI & VICENTINI (1999) realizaram testes
potenciodindmicos em saliva artificial e em solucdo de NaCl 0,9% de fios ortodonticos
de diferentes marcas, formas e tamanhos e encontraram diferencas de comportamento
nas duas solugbes. Em saliva artificial, as amostras mantiveram-se passivas mesmo
quando polarizadas até altos potenciais. J& em solugdo de cloreto de sddio 0,9%, houve

corrosdo por pites e a média do potencial de pite foi em torno de 400 MVs.

CARROL & KELLY (2003) compararam a resisténcia a corrosdo do NiTi solucbes que
simulavam diferentes fluidos corporais. Um significativo aumento da resisténcia a
corrosdo do NiTi testado em sangue foi observado, quando comparado com o resultado
em solucdo de Ringer e NaCl 0,9%, provavelmente pela acdo de inibicdo de alguns
componentes da solugdo. A liga também se mostrou mais susceptivel a corrosdo

localizada em solugdo de NaCl 0,9% que em solugéo de Ringer.
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Tanto a concentracdo de Ni no meio quanto o pH da solugéo podem afetar as taxas de
corrosdo. Maiores concentragdes de Ni, assim como valores de pH mais baixos tornam
0 meio mais corrosivo (CHENG et al., 2003). No corpo humano, a acidez do meio pode
ocorrer como uma resposta inflamatoria dos tecidos circundantes e tornar o ambiente

mais agressivo para a recepgao de um implante.

Outros fatores que influenciam a resisténcia a corrosdo das ligas de NiTi incluem a
qualidade da superficie do material. Superficies irregulares e com a presenca de grande
quantidade de defeitos apresentaram valores de E,iie mais baixos e consequentemente,
menor resisténcia & corrosdo (RONDELLI et al., 2006). Em um estudo recente,
KASSAB & GOMES (2013) avaliaram a resisténcia a corrosdao de ligas de NiTi em
solucdo de NaCl 0,9%. Os autores relataram uma ampla faixa de passivacdo exibida
pela liga, baixos valores de corrente e a auséncia de corroséo localizada. A auséncia de
corrosao localizada em meio contendo cloreto pode, provavelmente, estar relacionada a
boa qualidade de superficie da liga de NiTi utilizada, uma vez que numerosos estudos

relatam a quebra o filme de passivacdo em solucdo de NaCl 0,9%.

Outros autores associaram a maior susceptibilidade a corrosao por pites a presenca de
inclusbes, como TiC (NEELAKANTAN et al. 2012) e particulas de NiTi; contendo
quantidades de carbono (C) e oxigénio (O) (SHABALOVSKAYA et al. 2004). Essas
inclusbes sdo dissolvidas durante o ataque corrosivo ou eliminadas quando a matriz

circundante € atacada durante as polarizag6es potenciodinamicas.

A resisténcia a corrosdo das ligas de NiTi pode, dessa forma, ser aumentada através de
tratamentos de superficie que promovam uma maior uniformidade, assim como a
reducdo de irregularidades e rugosidade de superficie. A menor tendéncia da corrosdo
por pites ja foi verificada, por exemplo, depois do polimento eletroquimico, passivacdo
quimica (CISSE et al., 2002) e decapagem quimica (MILOSEV & KAPUM, 2012).

Apesar da liga de NiTi ser amplamente utilizada nas aplica¢fes biomédicas, onde se
requer uma alta resisténcia a corrosdao do material, a resisténcia a corrosdao do NiTi
ainda precisa ser mais bem compreendida. A formacdo do filme de passivagédo
composto principalmente de TiO, possui caracteristicas protetoras contra a corrosao do

material. No entanto, ha estudos que relatam que a resisténcia a corrosdo do NiTi é
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inferior a de materiais tradicionalmente utilizados para fins de biomateriais, como o
titanio e suas ligas (SHIFF et al. 2002; KASSAB & GOMES, 2013).

Além da corrosdo localizada que a liga de NiTi pode sofrer em meios que simulem
fluidos corporais, a corrosdo galvanica também pode ser preocupante para ligas de NiTi
utilizadas para aplica¢cdes biomédicas. A corrosdo galvanica acontece quando materiais
com diferentes potenciais estdo em contato em um eletrolito. Devido a diferenca de
potencial, ocorrera a transferéncia de elétrons entre os metais, caso estes se encontrem
em contato elétrico e em uma solucdo condutora. Se dois materiais dissimilares estéo
em contato em uma solucdo, o material com potencial mais nobre agird como catodo e o
material com o potencial menos nobre, como anodo. Neste caso, a corrosdo do anodo
ocorrera de forma mais intensa do que se ele ndo estivesse em contato, e a do catodo,

menos intensa.

Nas aplicacGes biomédicas, a corrosdao galvanica pode ocorrer quando diferentes
materiais sdo utilizados em proximidade ou quando um dispositivo possui diferentes
materiais em sua composicdo, para aproveitar as vantagens de cada material tem a
oferecer. Um exemplo clinico em que pode ocorrer a corrosdo galvanica através do
contato de diferentes materiais € a utilizacdo de um fio ortoddntico de NiTi, e braguetes
de outro material, como o titanio ou aco inoxidavel. Um exemplo no quais diferentes
materiais sdo utilizados no mesmo dispositivo médico sdo stents de NiTi contendo
marcadores com materiais de alta densidade, como o ouro, platina e paladio com o

objetivo de aumentar a radiopacidade do stent.

Estudos anteriores realizados em solugcfes de Hank e de NaCl 0,9% revelaram que o
acoplamento do NiTi com metais ndo nobres, como 0 ago inoxidavel, tantalo e titanio
ndo resulta em aumento da taxa de corrosdo (CARROLL & KELLY, 2003,
VENUGOPALAN & TREPANIER, 2000). KASSAB & GOMES (2013) investigaram a
corrosdo galvanica do NiTi quando em contato com beta titdnio em solucdo de NacCl
0,9% e verificaram que os valores de corrente permaneceram proximos de zero,
indicando que ndo ha aumento da taxa de corrosdo entre o NiTi e titanio beta. Outros
autores observaram maiores valores da corrente do par galvanico quando o par
galvanico incluiu um metal nobre, como o ouro, Pt e liga de AuPd (CARROLL &
KELLY, 2003; VENUGOPALAN & TREPANIER, 2000).
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2.5. Biocompatibilidade da liga de NiTi

Para a liga de NiTi, que contém alto teor de niquel, a biocompatibilidade torna-se
preocupante pela possivel liberacdo deste ion durante um processo de corrosao. O Ni ja
foi descrito como sendo toxico e alergénico. Um estudo epidemioldgico para verificar a
prevaléncia de alergias de contato revelou que cerca de 13% da populagdo é alérgica ao
niquel (SCHAFER et al., 2001).

A maioria dos autores, no entanto, ndo verificou uma liberacdo de ions relevante em
estudos realizados in vivo e in vitro. InvestigacGes sobre a citocompatibilidade do NiTi
in vitro j& foram conduzidas em meios de culturas de células de fibroblastos, de
leucdcitos, células epiteliais e células do cortex cerebral com poucos relatos de alteracao

significativa induzidos por uma liberagdo de ions niquel.

WEVER et al. (1997) e ES-SOUNI et al. (2002) realizaram testes citologicos com
fibroblastos expostos ao NiTi. Os primeiros autores ndo observaram nenhuma alteragéo
na célula em relacdo a inibicdo de seu crescimento, lise celular, granulacéo intracelular
e alteracBes morfologicas. Além disso, testaram o potencial alergénico do NiTi em
porcos e ndo encontraram sinal de resposta alérgica (eritema ou formacédo de edema). A
capacidade de inducdo de mutacdes também ndo foi verificada. Os autores atribuem os
bons resultados em relacdo a biocompatibilidade a boa resisténcia a corrosdo do
material, que consequentemente libera uma quantidade aceitavel de ions niquel. Ja a
investigacdo com cultura de células de fibroblasto realizada por ES-SOUNI et al.
(2002), revelou a reducdo de atividade de uma enzima quando o NiTi apresentou menor

resisténcia a corrosdo, como no caso de superficies mais asperas.

Em meios de cultura de células epiteliais, o niquel titdnio mostrou-se citocompativel.
Apesar de induzir a proliferacdo celular, essa inducdo foi significativamente baixa,
aproximando-se da causada pelo titanio puro (EL MEDAWAR et al., 2002; ROCHER
et al., 2004).

A busca por uma resposta em relacdo a neurotoxicidade de metais comumente
utilizados como arcos ortodénticos resultou em um estudo in vitro com cultura de
células do cortex cerebral. Fios ortoddnticos de diferentes metais estiveram em contato

com este meio por 24 horas e, ap6s esse periodo, foi determinada a quantidade de
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células destruidas. Apos a avalia¢do, o NiTi ndo se mostrou neurotdxico, ao contrario de
outros metais, como elgilloy e aco inoxidavel (DAVID & LOBNER, 2004).

A influéncia da liberacdo de Ni na ativacao de leucdcitos foi avaliada por ESENWEIN

et al. (2008) que consideraram a possibilidade do NiTi ser, inicialmente, exposto ao
ambiente sanguineo quando usado como biomaterial. Dois tipos de leucécitos foram
isolados a partir de sangue de voluntarios e foram expostos ao NiTi. Foi feita avaliacéo
da liberacdo de citocinas que estimulam os leucdcitos e s6 foi observado um aumento da
atividade destas citocinas em concentragdes muito altas de niquel, resultado que levou
aos autores concluirem que a influéncia do Ni na ativacdo dos leucocitos ndo foi

significante.

Estudos realizados com paciente em tratamento ortodéntico com fios de niquel titanio
apresentaram resultados contraditorios. BISHARA et al. (1993) estudaram o aumento
de niquel no sangue de 31 pacientes com aparelhos a base de NiTi. Foram coletadas
amostras antes do inicio do tratamento, apds 2 meses e apds 4 a 5 meses e ndo se
observou um aumento significativo do nivel de Ni nas amostras de sangue dos
pacientes. No entanto, em outro estudo, foi verificado um aumento da concentracdo de
niquel no biofilme dental e saliva de 24 pacientes com média de 16 meses de uso de
aparelhos ortodénticos de NiTi ou aco inoxidavel (FORS & PERSSON, 2006).
Recentemente, foi relado um aumento da concentracdo de Ni na saliva de pacientes com
aparelhos fixos de NiTi, logo ap6s a insercdo do aparelho. Com o tempo, ha queda da
concentracdo de Ni (OUSEHAL & LAZRAK, 2012). Resultado similar foi encontrado
em um estudo que comparou a quantidade de Ni liberado pelo NiTi e aco inoxidavel em
culturas celulares de fibroblastos e osteoblastos. Inicialmente, uma maior liberacdo de
ions foi observada para a liga de NiTi. Em poucos dias, entretanto, a quantidade de Ni
liberado aproxima-se a do ago inoxidavel (RYHANEN et al., 1997).

2.6. Ligas ternarias e quaternarias a base de NiTi

As propriedades mecanicas das ligas de NiTi podem ser modificadas adicionando-se um
ou mais componentes a liga, que sejam quimicamente similares ao niquel ou ao titanio.
Os beneficios da adicdo de um terceiro elemento variam desde melhora nas
propriedades mecanicas ou alteracdo nas temperaturas de transformacgdo de fase até a
melhora na radiopacidade do NiTi. Essas ligas possuem, portanto, um grande potencial
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para novas aplicagbes como ligas de memdria de forma. O comportamento das ligas
ternarias a base de NiTi em meios potencialmente corrosivos ainda ndo foi examinada
em detalhes. Nesse contexto, torna-se de extrema importancia pesquisar e entender a

resisténcia a corrosdo dessas ligas.
2.6.1. Ligas de NiTiCu

A adicdo de cobre a liga de NiTi pode resultar em uma melhora das propriedades
mecanicas, dependendo da aplicacdo que serd demandada da liga. A principal
caracteristica da liga de NiTiCu € a e menor histerese da curva tensdo versus
deformacdo (Figura 9). Soma-se a isso, a menor histerese térmica da liga de NiTi
contendo Cu. Além disso, a tensdo no patamar superelastico é de intensidade mais
baixa, o que pode ser favoravel considerando aplicacGes para fins biomédicos da liga.
Outra vantagem adquirida através da adicdo de Cu é que a temperatura Ms torna-se
menos sensivel a variacdo da proporcdo de Ni e Ti da liga, o que facilita a producao
comercial do produto (MOBERLY & MELTON, 1990).

© NiTi

o

=

ol| [F—— ———
b NiTiCu

Sl e
K 5

Deformacao (%)

Figura 9. Comparacdo das curvas tenséo versus deformacdo para liga binéria de NiTi e
a liga de NiTiCu (adaptado de RONDELLI & VICENTINI, 2002).

GIL & PLANELL (1999) relataram os seguintes efeitos da adicdo de Cu nas ligas de
NiTi:
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e A histerese térmica (a diferenca de temperatura entre 0s picos nas curvas de
calorimetria) das ligas contendo cobre € menor do que das ligas binarias de NiTi,
sendo reduzida de 10 °C nas ligas binérias para um valor abaixo de 4,5°C quando o
cobre foi adicionado a liga.

e A histerese das curvas de tensdo versus deformacdo também reduz de forma
significativa. A histerese da curva das ligas com adi¢do de cobre foi menor que a
metade apresentada pelas ligas binarias.

e As ligas ternarias de cobre apresentaram uma curva de tensao versus deformacéo
bastante estavel. Elas apresentaram constancia nos valores de tensdo do patamar
mesmo apds serem submetidas a um carregamento ciclico de até 300 ciclos. Esse
comportamento ndo foi observado para as ligas de NiTi, as quais apresentaram
decréscimo da tensdo necessaria para induzir a transformacdo martensitica com o

aumento do niimero de ciclos.

Apesar dos efeitos da adicdo de Cu na alteracdo das propriedades mecénicas estarem
bem definidos, ainda existe controvérsia na literatura em relacdo ao efeito que a adicao
de cobre tem na resisténcia a corrosdo. Comparando-se o0 comportamento do NiTi com
o do NiTiCu, j& foi relatada tanto uma melhora na resisténcia & corrosdo, quanto maior

susceptibilidade a corrosdo em presenca de cobre.

Em meio de solucdo tampdo fosfato saliva (PBS) foram realizadas curvas de
polarizagcdo com NiTi e NiTiCu, que revelaram que o valor do potencial de pite era mais
alto nas ligas com adicao de Cu do que nas ligas binérias de NiTi (HEIDER et al. 2009).
Em contrapartida, resultado oposto foi encontrado por RONDELLI & VICENTINI
(2002). Comparando os potenciais de pites de ligas binarias e ligas de NigsTisoCus
verificou-se que a adi¢do de cobre torna a liga mais susceptivel a corrosdo localizada.
Enquanto as ligas binarias de NiTi permaneceram passivas durante a polarizacao
potenciodindmica mesmo a potenciais de 800 MV, as ligas de NiTi com adicdo de
cobre apresentaram corrosao localizada da liga, com potenciais de pite variando entre
200 e 400 MVegs.

Além disso, a liga de NiTi com adi¢do de Cu apresentou maior citotoxicidade in vitro
que as ligas binarias de NiTi. Dois estudos conduzidos, um com cultura de células
epiteliais e outro com cultura de células de fibroblastos, mostraram que em presenca de

NiTiCu (com a porcentagem de peso do Cu variando entre 5 e 7%) houve significativa
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alteracdo no crescimento e adesdo celular, diferentemente do verificado com ligas
binérias de NiTi (ES-SOUNI et al., 2001). A menor biocompatibilidade da liga pode
atribuida a liberacdo de ions cobre, uma vez que ja foi verificado que a maior liberacédo
ibnica da liga de NiTiCu foi de ions Cu (GIL et al., 1999; GIL et al., 2004-a).

2.6.2. Outras ligas a base de NiTi

O desenvolvimento de novas ligas de memoria de forma, ou a melhora de propriedades
do NiTi vem tornando-se um campo atraente. A adicdo de outros componentes a liga de
NiTi, formando ligas e ternarias e quaternarias, gera um grande potencial para novas
aplicacdes. Algumas dessas ligas ainda ndo sdo produzidas em escala comercial e

requerem pesquisa para melhor compreenséo de suas propriedades.

Como as ligas de NiTi sdo comumente materiais de escolha para a producdo de muitos
aplicativos biomédicos, a baixa radiopacidade da liga caracteriza-se como uma
significativa desvantagem. Uma das alternativas para aumentar a radiopacidade dos
dispositivos a base de NiTi é através da adicdo de um elemento ternario a liga. Uma
patente descreve que a adicdo de paladio (Pd) a liga de NiTi aumenta a radiopacidade
sem alterar as propriedades superelasticas do niquel titanio (BOYLAN & COX, 2009).
A porcentagem atémica de Pd adicionado a liga deve ser entre 2,5 e 20 at.%. A
radiopacidade permite, por exemplo, que o médico acompanhe o procedimento de

implantacdo de um stent através de técnicas radioldgicas.

Os mesmos autores realizaram testes mecanicos com as ligas contendo Pd. E possivel
verificar que a adigdo deste elemento reduz a histerese da curva tensdo versus
deformacéo, além de reduzir a tensdo no platd de superelasticidade (Figura 10). Nesse
contexto, uma patente descreve um stent e um fio guia de NiTi com adi¢cdo de um
elemento ternario a liga, que pode ser o paladio. A adicdo deste elemento permite a
reducdo do sistema transportador do stent. Quanto maior o platd de carregamento maior
sera a forca necesséria para comprimir o stent e mais resistente devera ser o sistema
transportador. Se houver um platé de superelasticidade com menores valores de tensdo e
menor histerese da curva tensdo versus deformacdo, o sistema transportador pode ser
fabricado com paredes mais finas, aumentando a flexibilidade do dispositivo.
Consequentemente, a insercdo do stent em vasos tortuosos podera ser facilitada
(BOYLAN & COX, 2005).
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Figura 10. Comparacao das curvas tensao versus deformacao para liga binaria de NiTi
e a liga de NiTiPd (adaptado de BOYLAN & COX, 2005).

Outro efeito, decorrente da adicdo de Pd a liga de NiTi é a elevacdo das temperaturas de
transformacéo de fase (OTSUKA & REN, 2005). Embora 0 aumento da temperatura de
transformacédo de fase ndo seja atraente em termos de aplicacdes biomédicas, pode ser
bastante interessante em algumas areas da engenharia, como por exemplo, a engenharia

de aviacdo.

MAAR (2008) comparou os ciclos termicos de ligas ternérias a base de NiTi com adigdo
de Cu, Fe e Pd em diferentes concentracfes atbmicas. Através da extensdo da histerese
térmica, o autor pode verificar a estabilidade funcional da liga. Dentre as ligas
pesquisadas, NiTiPdy; apresentou a melhor resisténcia a fadiga funcional. Apo6s 20
ciclos térmicos, as temperaturas de transicdo pouco variaram e o0s ciclos se

sobrepuserem (Figura 11).
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Figura 11. DSC referente a 20 ciclos térmicos para as ligas de (a) NiTi, (b) NiTiCus, (c)
NiTiFez e (d) NiTiPdy; (MAAR, 2008).

A alteracdo das temperaturas de transformacdo de fase é um dos principais efeitos da
adicdo de um terceiro elemento na liga de NiTi. A adicdo de Cu, cromo (Cr), ferro (Fe),
vanadio (V) ou cobalto (Co) diminui as temperaturas de transformacédo de fase e por
isso sdo chamados supressores da martensita (OTSUKA & REN, 2005).

Um ponto a ser considerado é que a variagcdo na concentracdo de Ni presente na liga
bindria também pode alterar as temperaturas de transformacdo de fase. Contudo,
mudancas na proporc¢do de Ni e Ti podem afetar as propriedades mecénicas da liga de
NiTi. Segundo DUERIG et al. (2012), baixas temperaturas de transformacéo de fase séo
incompativeis com alta ductilidade da liga binaria, uma vez que a adi¢do de Ni reduz
significativamente a ductilidade do NiTi. Segundo os autores, ligas com mais de 51

at.% de niquel ja sdo consideravelmente frageis.
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Desta forma, uma opcédo para reduzir as temperaturas de transformagéo de fase de uma
forma mais controlada é substituir o Ni, por exemplo, por Fe. A reducdo da temperatura
M; serd nesse caso atingida mantendo-se a proporcdo de Ti (Ni+Fe). A liga de NiTiFe
possui boa ductilidade e boa estabilidade em relacdo ao envelhecimento, ao evitar

excesso de Ni, além de possuirem boa formabilidade (DUERIG et al., 2012).

A adicao de Co para ligas de NiTi contendo até 49 at.% suprime a temperatura Ms em
uma taxa de 30°C/at.% Co. Efeito mais evidente ainda na supressdo das temperaturas de
transformacéo de fase é apresentado pela inclusdo de Cr, que reduz Mg a uma taxa de
46°C/at.% Cr (HOSODA et al., 1998).

Como visto anteriormente, a adicdo de Cu e Pd reduzem a forca no platdé de
superelasticidade da liga de NiTi. Efeito oposto é observado com a adi¢do de outros
elementos ternarios, como o Co e o Cr, que apresentam maior rigidez e maiores tensdes
no platb de superelasticidade durante o carregamento e descarregamento
(SCZERZENIE & PAUL, 2011).

A adicdo de Co variando 1-2 at.% a liga de NiTi para aplicacbes biomédicas foi
investigada por FASCHING et al. (2010). Os autores verificaram que a tensdo no platé
de superelasticidade é de, aproximadamente 30% maior para a liga contendo Co do que
para a liga binaria de NiTi. Em testes potenciodinamicos as ligas de NiTiCo polidas
eletroquimicamente apresentaram alta resisténcia a corrosdo, mantendo-se passivas.
Uma reducdo na vida em fadiga foi observada, no entanto, para a liga de NiTiCo se

comparada a liga binéria de NiTi em testes de baixo ciclo.

Além disso, as ligas de NiTiCo apresentam boa ductilidade e boa formabilidade
(DUERIG et al., 2012). Ha relatos da aplicagdo de NiTiCo em odontologia, como fios
ortodonticos (SHIFF et al., 2002) e como implantes para fixar fraturas mandibulares
(DRUGACZ et al., 1995).

A liga de NiTi contendo vanadio possui efeito supressor da martensita, assim como as
ligas de NiTiFe, NiTiCr e NiTiCo. No entanto, ha a tendéncia a formacédo de particulas
do tipo (Ti,V),Ni se a concentracdo de V for maior que 2 at.%. Essas particulas

interferem no efeito de memdaria de forma (LIN et al., 1999).
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Os efeitos da adicdo das ligas ternarias nas temperaturas de transformacdo de fase,

histerese térmica e forca no platé de superelasticidade foram resumidos na Tabela 1.

Tabela 1. Efeito da adi¢éo de elementos a liga de NiTi, no que se refere a temperaturas

de transformacdo de fase (TTF), histerese térmica e forca no platd de superelasticidade
(platd SE). Elaboracdo propria a partir de dados de GIL & PLANELL (1999);
BOYLAN & COX (2005); SCZERZENIE & PAUL (2011); OTSUKA & REN (2005).

TTF Histerese Forca (platd SE)
Térmica
Cu diminui diminui diminui
Pd aumenta diminui diminui
Fe diminui
Co diminui aumenta
Cr diminui aumenta
\ diminui
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3. AVALIACAO DA RESISTENCIA A CORROSAO DAS LIGAS TERNARIAS
E QUATERNARIAS A BASE DE NITI

3.1. Materiais

Para a realizacdo desta etapa do trabalho foram utilizados materiais metalicos planos a
base de NiTi (ligas binaria, ternarias e quaternarias de NiTi), com a seguinte

composi¢do quimica (at.%):

e Ligas de niquel titdnio supereléstico: Nisp7Tisg 3.
e Ligas ternérias a base de NiTi: NigsTisoCus Nig7 TisgFes € NizgTisoPdy;.
e Ligas quaternarias a base de NiTi: NigsTisz7CusVs, Nigs Tigg 38CusCroeo,

Nisg,83Ti50CUsCO5,17 € Nis2 g7 TisoCUsFey 13.

As ligas foram produzidas pelo “Centro de tecnologia de memoria de forma” (SFB 459)
da Ruhr-Universitat Bochum em Bochum, Alemanha, através do processo de fusdo a
arco sob vacuo (vacuum arc remelting - VAR). A composi¢do atdbmica dessas ligas foi
selecionada devido a suas promissoras propriedades mecéanicas e mecanico-térmicas
(MAAR, 2008).

A Figura 11 mostra as curvas de DSC para 20 ciclos térmicos para a liga binaria de NiTi
e ligas ternarias selecionadas para esta pesquisa. Os valores da temperatura dos picos de
transformacéo de fase estdo representados na Tabela 2. Pode-se verificar que nas ligas
de Nisg7Tisg 3, @ presenca de um segundo pico relativo a fase R que é formado depois de
alguns ciclos. Na ligas NiTiCus e NiTiPd;; a transformacdo de fase ocorre em uma
etapa. As ligas de NiTiFez apresentam, ainda, a fase R como etapa intermediéria.
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Tabela 2. Valores medios dos picos de transformagéo de fase. M,, refere-se ao pico da
fase martensita e A, pico da fase austenita (MAAR, 2008).

Mp Ap
Liga
(°C) (°C)
NiTi 0,3 41,2
NiTiCus 52,3 88,3
NiTiFes
B2 < B19 -98,7 -45,9
B19 < B19’ -3,5 8,2
NiTiPdy; 54,9 73,9

Para os ensaios eletroquimicos, as amostras foram polidas mecanicamente com lixa de
carbeto de silicio (SiC) de #80 a #500 e depois lavadas com agua destilada, limpas
ultrassonicamente em alcool etilico por 5 minutos e secas. Para as analises de XPS, as
amostras foram polidas com lixa de carbeto de silicio (SiC) de #80 a #2500 e depois
polidas usando pasta diamantada 3 um seguida por 1 um, atingindo, desta forma, uma

superficie espelhada.

Como meio de ensaio foram utilizadas solugdes de cloreto de sddio (NaCl) 0,9%. As
solucBes foram preparadas com agua duplamente destilada (J. T. Baker) sendo o

reagente NaCl da marca J. T. Baker.
3.2. Metodologia
3.2.1. Ensaios eletroquimicos

Ensaios eletroquimicos foram realizados em uma célula com trés eletrodos, com o
eletrodo de prata/cloreto de prata (Ag/AgCl) sendo o eletrodo de referéncia e o ouro, 0
contra-eletrodo. Os eletrodos de trabalho foram tanto os corpos de prova de niquel
tithnio quanto ligas ternarias e quaternarias a base de NiTi e a area das amostras foi
delimitada em torno de 0,4 cm?. O eletrdlito de NaCl 0,9% foi mantido a 37 +1°C para
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simular a temperatura corporal. Esta célula eletroquimica (Figura 12) foi conectada a
um potenciostato digital e medidor de impedancia da marca Ivium potentiostat
(lviumStat XR).

Ensaios potenciodinamicos

A resisténcia a corrosdo foi estudada através da monitoracdo do potencial de circuito
aberto (OCP) por 90 minutos para a estabilizagdo do potencial de corrosédo (Ecorr),
seguida de uma medida de espectroscopia de impedancia eletroquimica (EIS) e de
polarizacdo anddica. EIS foi realizada com um sinal senoidal de 10 mV de amplitude e
frequéncias variando entre 10 kHz e 10 mHz, seguida de curvas de polarizacdo anodica,
a partir do Ecorr até 1 V acima do Ecor com velocidade de varredura de 1 mVs™. No caso
de aumento abrupto de corrente, a polarizagdo foi interrompida quando a densidade de

corrente era da ordem de 100 pA.
Ensaios potenciostaticos

As amostras de NiTi, NiTiCu e NiTiPd foram selecionadas para a realizacdo de ensaios
potenciostaticos. A escolha dessas ligas ocorreu em funcdo do grande potencial de
aplicacdo na area de biomateriais que elas possuem. A liga de NiTiCu inclusive ja se
encontra disponivel comercialmente sob a forma de fios ortod6nticos. Ensaios
potenciostaticos foram realizados para analisar a influéncia do filme de passivacao
formado sobre a superficie dessas ligas. Para isso, os valores da corrente com o tempo

foram registrados, aplicando-se um potencial de 200 mV agagcl durante 30 minutos.
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Figura 12. Célula eletroquimica com controle de temperatura. Os ensaios de corroséo

foram realizados a 37 £1°C, simulando a temperatura corporal.
3.2.2. Caracterizacao do filme de passivacdo das ligas ternarias através de XPS

As ligas de NiTi, NiTiCu e NiTiPd, foram selecionadas para analise da composicao do
oxido formado sobre a superficie através de XPS. A andlise foi realizada ap6s as
amostras serem submetidas a testes de polarizacdo. O sistema operacional utilizado foi o
Physical Electronics Quantum 2000 Scanning ESCA Microprobe. Foi realizada a
andlise do perfil de profundidade através de erosdo provocada por ions Ar* (sputtering)
de energia de 2 keV, para determinar a variacdo da composicéo e da espessura do 6xido
das ligas a base de NiTi. Os ensaios de XPS foram realizados no Instituto Max-Planck
para Pesquisa de Ferro (Max-Planck-Institute fir Eisenforschung), Disseldorf,

Alemanha.
3.3. Resultados e Discussao
3.3.1. Resisténcia a corroséo da liga binaria de NiTi

Com o objetivo de estabelecer um padrao de resisténcia a corrosao das ligas binarias de

niquel titanio, ensaios eletroquimicos foram realizados inicialmente na liga binaria, que
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servirdo como base comparativa para 0 comportamento eletroquimico das ligas ternarias

e quaternarias.

A Figura 13 mostra 0 monitoramento do potencial de corrosdo de uma amostra de NiTi
durante os 90 minutos de imersdo em solucdo de NaCl 0,9%. E possivel verificar que o
potencial aumenta de forma rapida nos primeiros minutos até atingir um valor estavel.
Esse comportamento sugere a formacdo espontanea de um filme de passivacdo na

superficie da liga de NiTi na solucéo fisioldgica testada.
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Figura 13. Evolucédo do potencial da liga de NiTi com o tempo imersdo em solucao
fisiologica. Neste ensaio, o potencial variou de -315 mVagagci 10go apos a imerséo,

para -48 mV ag/agci apos 90 minutos.

A curva de polarizacdo do NiTi esta representada na Figura 14. Tipicamente, a liga de
NiTi possui uma ampla faixa de passivacdo até o potencial de pite (Epie), no qual ha
ruptura do filme de passivacdo. O valor medio do potencial de pite é de
aproximadamente 700 mVagagci: Os valores individuais do Egie foram de 720

MV agiaget, 640 MV agiager € 730 mVagagel-
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Figura 14. Curva de polarizacdo para a liga binaria de NiTi em meio de NaCl 0,9%.

3.3.2. Efeito da adicao de um terceiro elemento a liga de NiTi

As curvas de polarizacdo da liga binaria de NiTi e das ligas ternarias estdo
representadas na Figura 15. A Tabela 3 mostra a média do Er apos 90 minutos de
imerséo em NaCl e a média do Epit, do delta E (AE) e corrente de passivagao (ipass) dos
ensaios de polarizacdo anddica para as liga binaria de NiTi e para as ligas ternarias a
base de NiTi. O Eco da liga binaria e das ligas ternarias apresentaram valores similares
e proximos de 0. Apenas a liga contendo paladio apresentou um Eco levemente mais

positivo.

A resisténcia a corroséo das ligas ternérias foi inferior ao da liga binaria. Isso pode ser
verificado com a redugéo do potencial de pite quando Fe, Cu e Pd foram adicionados a
liga (Figura 14, Tabela 3). A susceptibilidade a corrosdo localizada de um filme de
passivacao pode ser determinada através da avaliagdo do AE, que representa a amplitude
da faixa de passivacgdo. Este valor pode ser obtido a partir da diferenca entre o potencial
de pite e o potencial de corroséo (AE: Epite — Ecorr). O AE da liga binaria de NiTi é 664
mV e diminui para as ligas ternérias, indicando que as ligas ternarias a base de NiTi tem

uma menor estabilidade do 6xido formado sobre suas superficies.
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A maior susceptibilidade a corrosdo localizada é evidente para a liga de NiTiCu. Para
esta liga, o valor de AE é quase 400 mV mais baixo que para a liga binaria de NiTi.
Baseado no AE, a resisténcia a corrosdo localizada das ligas pesquisadas, cresce na
seguinte ordem: NiTiCu < NiTiFe < NiTiPd < NiTi, indicando uma maior resisténcia a

corrosdo localizada da liga binaria em relacdo as ligas ternarias.

O valor de ipss apresentado na tabela 3 foi determinado a 200 mVagagci. Neste
potencial, todas as ligas estavam passivas. A liga binaria de NiTi apresentou um ipass

levemente inferior comparado as ligas ternérias.
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Figura 15. Curva de polarizacdo para as ligas ternarias a base de NiTi e para a liga
binaria de NiTi realizadas em solucéo de NaCl 0,9%.
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Tabela 3. Media dos valores de Ecorr, Epite, AE € Ipass da liga binaria e das ligas ternarias

a base de NiTi. Os valores sdo referentes ao eletrodo de Ag/AgCI.

Ecorr Epite AE Ipass
Liga
(mV) (mV) (mV) (mVem™)
NITi 32 696 664 0,5
NiTiCu 12 292 280 0,6
NiTiFe 14 482 468 0,6
NiTiPd -76 461 537 1

Uma analise qualitativa da impedancia do NiTi e das ligas ternarias foi realizada. Os
graficos de impedéancia (Figura 16) revelam arcos capacitivos tanto para a liga de NiTi
quanto para as ligas ternarias a base de NiTi. No entanto, os valores de impedancia do
oxido formado obtidos para a liga de Cu sdo significantemente menores que os valores
obtidos para a liga de NiTi, NiTiFe e NiTiPd. Isso sugere a formacdo de um 6xido de
natureza menos protetora formado na superficie do NiTiCu. Esse resultado esta de
acordo com um estudo anterior, que comparou as ligas de NiTi e NiTiCu em solucdo de
NaCl 0,9% e encontrou-se pites ocorrendo em potenciais mais baixos em presenca de
Cu (RONDELLI & VICENTINI, 2002). Ha ainda, estudos in vitro sobre a
citotoxicidade das ligas de NiTi e NiTiCu que revelam a menor biocompatibilidade da
liga de NiTiCu. Na presenga de NiTiCu houve mudangas mais significativas em
culturas de células epiteliais (ES-SOUNI et al., 2001) e em cultura de fibroblasto (GIL
et al. 2004 -b). Também ja se demonstrou que os ions de Cu sdo mais ativos que os de
Ni em saliva artificial. Depois da imersdo de NiTiCu nesse meio por 120 dias, a
dissolucdo do Cu foi duas vezes maior que a dissolucdo do Ni e 10 vezes maior que a
dissolucdo do Ti (GIL & PLANNEL, 1999).

Estudos eletroquimicos anteriores realizado com ligas de NiTiFes relataram que esta
liga ternaria apresenta uma ampla faixa de passiva¢éo, com Epie acima de 1000 mVecs
em solucdo de NaCl 0,9% (RONDELLI, 1996) e em solucdo de Hank (LI & ZHENG,
2006). A melhor resisténcia a corrosdo comparada com o resultado aqui encontrado
estd, provavelmente, relacionada a melhor qualidade superficie das ligas testadas pelos

autores. Estes realizaram o acabamento de superficie até obter uma superficie
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espelhada, enquanto as amostras aqui testadas foram polidas mecanicamente com lixas
até grau #500.
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Figura 16. Diagrama de Nyquist para as ligas de NiTi, NiTiCu, NiTiFe e NiTiPd em
NaCl 0,9%.

Para as polarizacBGes potenciostaticas, a densidade de corrente foi obtida ao aplicar-se
um potencial constante de 200 mV ag/agci por 30 min e a curva corrente versus tempo é
mostrada na Figura 17. As ligas de NiTi e NiTiPd revelaram um rapido decréscimo da
densidade de corrente de passivacdo. Esta se mantém estavel a aproximadamente 0.3
uAcm'z. Ja a liga de NiTiCu apresentou um comportamento bastante diferente, uma vez
que a densidade de corrente de passivacdo diminuiu até certo tempo e a partir de
aproximadamente 170 s aumenta rapidamente. Este comportamento indica que, apos a
passivacdo inicial da liga NiTiCu, o rapido aumento da densidade de corrente de
passivacao € devido a formagdo e crescimento de pites estaveis. Isto confirma a baixa
estabilidade do Oxido formado sobre as ligas de NiTi contendo Cu. Um ponto a ser
observado, € que nos testes de polarizagéo potenciodinamica, a média do Eje foi de 292
MV agiagcl, Mas 0s pites nos testes de polarizagdo potenciostatica ocorreram mesmo a
200 mVagagcr. Provavelmente, um potencial constante de 200 mVagagci por uma
duracédo de 30 min leva a uma maior chance de induzir pites na liga de NiTiCu. A baixa

estabilidade do filme de passivacdo da liga de NiTiCu em solugcbes que simulem fluidos
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corporais foi também descrita por OH et al. (2006), que encontraram um aumento da
densidade de corrente da liga de NiTiCu em testes potenciostaticos a 0 mVee em saliva

artificial.
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Figura 17. Polarizacdo potenciostatica a 200 mV ag/agci para o NiTi, NiTiPd e NiTiCu
em eletrélito de NaCl 0,9%.

Para identificar as razdes das diferencas observadas no comportamento eletroquimico,
foi realizada a caracterizacdo dos oxidos formados sobre as ligas de NiTi, NiTiPd e

NiTiCu através de XPS. O espectro obtido para o NiTi é mostrado na Figura 18.

O espectro para o Ti2p aparece na forma de dubletos, que correspondem aos picos Ti
2p3/2 e Ti 2pl/2. Na superficie, os picos possuem energia de ligacdo de
aproximadamente 459 e 4650 eV para os picos de Ti 2p3/2 e Ti 2pl/2,
respectivamente, e sugerem que a superficie esta coberta por TiO, (Ti**). Esses valores
estdo de acordo com os valores de energia de ligagdo reportados na literatura para a
formagéo de TiO,: 458.8 — 459.6 eV para o pico de Ti 2p3/2 e 464.6-465.28 eV para Ti
2p1/2 (ERDEM et al. 2001; HEBING et al., 2004; CHU et al., 2009). Na superficie ndo
h& picos correspondentes ao Ti metalico (Ti%). Com o sputtering, o espectro obtido em
camadas mais profundas revela a transicdo do TiO, para o Ti’. H4 também a formacéo

de oxidos intermediérios, como Ti,O3 e TiO (Ti*® e Ti*). Baseado na distribuicdo do
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espectro Ti2p, pode-se observar que a espessura da camada de 6xido formado sobre a
superficie é de 3-4 nm. A Figura 18.b mostra o espectro de Ni obtido para a superficie e
as subsuperficies. A auséncia de um sinal de Ni na superficie revela que a superficie é
desprovida de Ni. No entanto a partir da profundidade de 0.5 nm, o pico de Ni2p3/2
pode ser identificado apresentando uma energia de ligacdo de 853.1 eV, 0 que mostra a
presenca de Ni metalico no filme de TiO,.

A Figura 19 mostra o espectro de XPS obtido para a liga de NiTiPd. Basicamente, 0
espectro de Ti2p mostra que a camada mais externa do Oxido é formada
predominantemente por TiO,. Nas subcamadas ha a presenca de dxidos intermediéarios,
assim como observado para a liga binaria de NiTi. Além disso, a presenca de Ni
metalico ocorreu com o sputtering, sendo o Ni® ausente na camada mais externa do
filme. O espectro para o Pd3d obtido mas regides de superficie e subsuperficies esta
representado na Figura 19.c. A energia de ligacdo para os picos de Pd 3d5/2 e Pd 3d3/2
estdo localizadas em aproximadamente 336.3 e 341.6 eV, respectivamente, e sdo
atribuidas a presenca de Pd metalico. Pode-se também notar que a intensidade do
espectro de Pd3d aumenta significativamente nas regides de subsuperficie (até a
profundidade de 2,5 nm), o que indica certa concentracdo de Pd metalico dentre a
camada de TiO,. Além disso, o XPS da liga de NiTiPd apds polarizacdo revela que a

espessura do Oxido é de aproximadamente 2-3 nm.

O espectro de Cu2p (Figura 20) mostra a presenca de cobre metalico dentre o filme
predominante de TiO,. Assim como para as ligas de NiTi e NiTiPd, a camada mais
externa do 6xido é formada, predominantemente, por didxido de titdnio. Com o
sputtering é possivel observar que a concentragcdo de cobre metalico, assim como a
concentragdo de titanio e niquel metalico, aumentam nas regites de subsuperficie. A
energia de ligacdo para o Cu® é de 932,8 eV. Valor semelhante, de 932,3 eV, foi
também relatado na literatura para o cobre metalico (MALUF et al. 2004). A espessura

do déxido de Ti é de aproximadamente 2—-3 nm.
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Figura 18. Espectro de XPS para a liga de NiTi. (a) Espectro de Ti 2p, (b) espectro de
Ni 2p.
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Figura 19. Espectro de XPS para a liga de NiTiPd. (a) Espectro de Ti 2p, (b) espectro

de Ni 2p, (c) espectro de Pd 3d.
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3.3.3. Efeito da adi¢do de um quarto elemento a liga de NiTi

As curvas de polarizacdo das ligas quaternarias a base de NiTi realizadas em solucédo
fisioldgica de NaCl 0,9% (Figura 21) revelam que a adi¢do de outros elementos a liga
binéria de NiTi reduz a sua resisténcia a corrosdo. Como pode ser visto na Tabela 4, o
Ecorr NA0 varia de forma significativa entre a liga de NiTi e as ligas quaternarias de NiTi,
permanecendo num valor proximo de zero. No entanto ha a reducéo do valor de Epie €
AE para as ligas quaternarias. Pode-se também observar, que os dois valores (Epiw € AE)
se aproximam bastante, uma vez que 0 Ecqr das ligas foi proximo de zero. Esta queda
nos valores de Epite € Ecorr indica uma maior susceptibilidade a corroséo localizada das
ligas quaternarias se comparadas a liga de NiTi. Para a liga de NiTiCuCr a menor
resisténcia a corrosdo localizada é bastante significativa, uma vez que esta liga

apresenta AE de valor aproximadamente 350 mV mais baixo que a liga binéria.

O valor de ipss apresentado na Tabela 4 foi determinado a 200 mVagagci. Neste
potencial, todas as ligas testadas estavam passivas. A liga quaternaria de NiTiCuCr,
apesar do baixo valor de Epit, apresentou um ipass levemente inferior comparado as ligas

de NiTiCuCo e NiTiCuV e de valor semelhante ao da liga binaria de NiTi.

Baseado nos valores de AE, pode-se estabelecer uma sequéncia de susceptibilidade a
corrosao localizada da liga binaria de NiTi e das ligas quaternarias a base de NiTi, que
cresce na seguinte ordem: NiTiCuCr < NiTiCuV < NiTiCuFe < NiTiCuCo < NiTi.
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Figura 21. Curvas de polarizacdo anddica para a liga binaria de NiTi e para as ligas

quaternarias a base de NiTi.

Tabela 4. Media dos valores de Ecor, Epite, AE € ipass da liga binaria e das ligas

quaternarias a base de NiTi. Os valores sdo referentes ao eletrodo de Ag/AgCI.

Ecorr Epite AE Ipass
Liga
(mV) (mV) (mV) (mvem?)
NiTi 32 696 664 0,5
NiTiCuCo -6 532 538 1,2
NiTiCuCr -22 296 318 0,5
NIiTiCuV -5 454 459 1
NiTiCuFe -10 512 522 0,5

Os ensaios de impedancia eletroquimica realizados em solucéo de NaCl a 0,9% revelam
arcos capacitivos com formato e valores aproximados, para a liga de NiTi, NiTiCuCo e
NiTiCuFe (Figura 22). Para a liga contendo V, ha a formagdo de um arco um pouco
menor, mas com a mesma tendéncia das outras ligas quaternarias. Uma menor

resisténcia a polarizacdo é percebida, no entanto, para as ligas com Cr, para as quais a
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tendéncia do arco e de fechar em um valor de R, inferior ao das outras ligas

quaternérias.
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Figura 22. EIS para a liga binaria de NiTi e para as ligas quaternarias a base de NiTi

em solucdo de NaCl 0,9%.

A queda da resisténcia a corrosdo localizada para a liga quaternaria de NiTiCuCr
encontra suporte na literatura. Um estudo anterior relata que potencial de pite da liga de
Nigs1Tig96CU497Cro29 € 200 mV mais baixo que da liga binaria de NiTi em meio de
NaCl 0,9% (INIMA et al., 1998). O mesmo trabalho ndo encontrou diferenca
significativa na resisténcia a corrosdo do NiTi e NiTiCr. Desta forma, a maior

susceptibilidade a corrosdo localizada pode ser atribuida & adi¢éo de cobre na liga.

O efeito da adi¢do de Co na resisténcia a corrosdo localizada do NiTi foi avaliado por
SHIFF et al. (2002). A liga de NiTiCo apresentou Eo mais negativo se comparado a
liga bindria de NiTi, o que indicaria menor estabilidade do filme de passivacao
formando sobre a liga contendo Co. J& os valores de resisténcia a polarizacdo do
NiTiCo foram maiores que as da liga de NiTi para as solu¢des de saliva artificial e
menores para as solucgdes fluoretadas, indicando uma resisténcia a corrosao melhor, mas
pouco significativa, da liga de NiTiCo na presenca de saliva artificial. Em presenca de

fldor, no entanto, a liga binaria de NiTi apresentaria melhor comportamento frente a
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corrosdo. Os valores de densidade de corrente de passivagdo confirmam esta tendéncia,
ja que foram suavemente menores para a liga de NiTiCo em saliva artificial, e menores
para a liga de NiTi em solugbes contendo flior. A comparacao entre 0 comportamento
eletroquimico da liga de NiTi e liga de NiTiCo também foi realizada em saliva artificial
com diferentes valores de pH (WANG & ZHENG, 2008). Testes potenciostaticos e
potenciodindmicos revelaram uma resisténcia a corrosao bem proxima das ligas de NiTi
e NiTiCo. Os resultados obtidos nesta tese mostram uma queda do AE de 126 mV para a
liga de NiTiCuCo, se comparada a liga binaria de NiTi. Como visto anteriormente com
as ligas ternarias, a adi¢do de Cu resultou em uma queda significativa do AE. Desta
forma, deve-se considerar que esta queda no AE da liga de NiTiCuCo pode estar

relacionada a presenca de Cu.

Comparando-se as curvas de polarizacdo das ligas quaternarias com a liga de NiTiCus
(Figura 23, Tabela 5), é possivel verificar o efeito da adi¢do de V, Cr, Fe e Co na liga
ternaria de NiTiCus, uma vez que as ligas quaternarias analisadas possuem 5 at.% de

cobre em sua composicao.

A adicédo de 0,62 at.% Cr ndo altera, de forma significativa, a resisténcia a corroséo da
liga de NiTiCu. A adigdo de Cr aumentou o AE em menos de 40 mV. Diferentemente,
qguando Fe, V ou Co estiveram presentes na liga, o potencial de pite aumenta
consideravelmente. Enquanto para a liga de NiTiCus a média do AE é de 280
MV (agagcl), Para as ligas de NiTiCuFe, NiTiCuV e NiTiCuCo a media do AE varia entre
459 e 538 mV.
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Figura 23. Curvas de polarizagdo anddica para as ligas de NiTiCus e para as ligas
quaternérias de NiTiCusX (X=V, Fe, Co e Cr) realizadas em solucdo de NaCl 0,9%.

Tabela 5. Comparacéo da média dos valores de Ecorr, Epite, AE € ipass NiTiCus e para as
ligas quaternéarias de NiTiCusX (X=V, Fe, Co e Cr). Os valores dos potenciais sdo

relativos ao eletrodo de referéncia de Ag/AgCl.

Ecorr Epite AE Ipass
Liga
(mV) (mV) (mV) (nAcm™®)
NIiTiCu 12 292 280 0,6
NiTiCuCo -6 532 538 1,2
NiTiCuCr -22 296 318 0,5
NIiTiCuV -5 454 459 1
NiTiCuFe -10 512 522 0,5

A boa reputacdo da liga de NiTi como biomaterial esta, dentre outros fatores,
relacionada a boa resisténcia a corrosdo apresentada pela liga. A resisténcia a corrosao
do NiTi ocorre devido a formagdo de um filme de passivacdo protetor constituido,
principalmente, de TiO,. Alguns autores reportam a presenca de vestigios de oxido de
Ni ou Ni metélico entre o filme de TiO, (HEBING et al. 2004). Os resultados do XPS
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realizado para esta pesquisa mostraram um filme de TiO; livre de Ni na liga binaria de
NiTi, com o Ni aparecendo apenas nas subcamadas do 6xido.

A maior susceptibilidade a corrosdo localizada das ligas ternarias pode ser explicada
pela presenca de elementos metalicos ternérios dentre o 6xido de passivagdo (KASSAB
et al., 2012) . Apesar da formacgdo predominante de 6xido de titanio nas ligas a base de
NiTi, a analise de XPS confirmou a presenca de Pd e Cu metalico no filme formado
sobre a superficie de NiTiPd e NiTiCu, respectivamente. Além disso, a espessura do
Oxido formado sobre a superficie da liga binaria de NiTi foi ligeiramente maior do que o
Oxido formado sobre as superficies das ligas ternarias de NiTiPd e NiTiCu. Para as ligas
ternarias e quaternarias, ha relatos na literatura na presenca de elementos metalicos no
oxido de passivacdo formado sobre a liga. IIJIMA et al. (1998) analisaram a superficie
da liga quaternaria de NiTiCuCr e relataram a presenca de cobre metélico na interface
metal 6xido em solucdo de NaCl 0,9%. ZHENG et al. (2008) verificaram que para a liga
de NiTiCuCr ha a presenca de cobre metalico nas subcamadas do 6xido. A presenca de
Co metalico nas subcamadas do filme de TiO, foi verificada em um estudo anterior,
com analise de XPS para a liga ternaria de NiTiCo (WANG & ZHENG. 2008).

3.4. Conclusoes

O presente estudo investigou a influéncia da adicdo de elementos ternarios e
quaternarios na resisténcia a corrosao das ligas de NiTi. Para as ligas ternarias, a adi¢cdo
de Pd, Fe e Cu provocou a reducdo no AE nas curvas de polarizacdo, efeito ainda mais
evidente para a liga de NiTiCu. Dentre as ligas ternarias estudadas, a resisténcia a

corrosao localizada aumentou na seguinte ordem: NiTiCu < NiTiFe < NiTiPd < NiTi.

Além da polarizacdo potenciodindmica, testes potenciostaticos e medidas de impedancia
foram realizados para avaliar a resisténcia a corrosao das ligas ternarias a base de NiTi.
PolarizagBes potenciostaticas a 200 mVagagci por 30 minutos induziram a corrosao
localizada na liga de NiTiCu. As ligas de NiTi e NiTiPd, em contrapartida,
apresentaram correntes baixas e estaveis a 200 mVagagcl. As medidas de impedancia
revelam a menor resisténcia do 6xido formado sobre a superficie do NiTiCu, se
comparado com as ligas de NiTi, NiTiPd e NiTiFe. Isso confirma a baixa estabilidade

do dxido de passivacdo formado sobre a superficie da liga contendo Cu.
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Os espectros de XPS mostram a formagdo de um Oxido sobre a superficie do NiTi
contendo predominantemente TiO,. As ligas de NiTiPd e NiTiCu apresentaram Pd e Cu

metalicos distribuidos no filme de TiO,.

As ligas de NiTiCu, em funcdo da menor resisténcia a corrosdo apresentada, apresentam
um potencial problema para aplica¢fes sob a forma de biomateriais que estarédo por um
longo tempo ou mesmo permanentemente em contato com fluidos corporais. Como
exemplos de dispositivos para aplicacBes biomédicas em que a liga de NiTiCu seria

contraindicada pode-se citar de stents ou implantes.

Para as ligas quaternarias, os valores de AE obtidos a partir das polarizagcGes anddicas
em solucdo de NaCl 0,9% mostram que a resisténcia a corrosdo localizada das ligas
quaternarias a base de NiTi € inferior a da liga binaria de NiTi. A resisténcia a corrosdo
localizada cresce na seguinte sequencia: NiTiCuCr < NiTiCuV < NiTiCuFe <
NiTiCuCo < NiTi. Os testes de impedancia confirmam a menor estabilidade do filme de
passivacdo formado sobre a liga de NiTiCuCr, uma vez que esta liga apresenta menores

valores de impedancia.

Comparando-se o AE da liga de, verifica-se que a adicdo de um quarto elemento

aumenta a resisténcia a corrosao localizada da liga de NiTiCus,
3.4. A. Conclusions

The present study ascertains the influence of the addition of ternary and quaternary
elements on the corrosion behaviour of NiTi binary alloys. For ternary alloys,
polarization behaviour revealed that the AE decreased as an effect of addition of ternary
element and the localized corrosion resistance of the studied alloys increases in the
following order: NiTiCu < NiTiFe < NiTiPd < NiTi.

Potentiostatic test at 200 mVagagcr for 30 min induced localised corrosion on the
NiTiCu alloy. On the other hand, NiTiPd and the binary NiTi presented lower and
stable passive current values. EIS measurements revealed a lower resistance for the
oxide formed on NiTiCu as compared with NiTi and NiTiPd alloys. This confirms the

poor stability of the passive layer formed on the NiTiCu surface.
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The XPS sputter profiles show the main formation of TiO, on NiTi surface. NiTiPd and
NiTiCu alloys exhibited metallic Pd and Cu distributed within TiO; layer.

Due to their lower corrosion resistance, NiTiCu alloys applications as biomaterials
could be a potential problem. This is especially true for NiTi devices that will be in
contact with body fluid environments for a long period of time, or permanently, such as

stents or implants.

Regarding the quaternary alloys, AE obtained from polarization curves revealed that
localised corrosion resistance of quaternary alloys is inferior to the binary NiTi alloy.
Localized corrosion resistance of the studied alloys increases in the following order:
NiTiCuCr < NiTiCuV < NiTiCuFe < NiTiCuCo < NiTi. EIS measurements confirm a
lower resistance for the oxide formed on NiTiCuCr, since this alloy presented lower

impedance values.

Comparing AE values obtained from NiTiCus and from the quaternaries alloys
NiTiCusX (X=V, Fe, Co e Cr), it is possible to observe that adding a fourth element

increases the corrosion resistance of the NiTiCus alloy.
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4. POLIMENTO ELETROQUI’MICO DOS STENTS TEXTEIS
4.1. Materiais

Para essa parte da pesquisa foram utilizados stents téxteis fabricados no Institut fur
Textiltechnik (ITA) da universidade Rheinisch-Westfaelische Technische Hochschule
Aachen (RWTH Aachen), Aachen, Alemanha. Para o trangcamento do stent foram
utilizados fios superelésticos de ligas binarias de NiTi. Os fios apresentavam uma
superficie com a presenca de 6xido termicamente formado durante o tratamento térmico
e foram adquiridos pela empresa Fort Wayne Metals Ireland Ltd. (Castlebar, Irlanda).
Para a usinagem dos stents, os fios foram trangcados no entorno de um nucleo de aco,
resultando em uma stent com angulos constantes de 45°. Antes de serem removidos do
ndcleo, os stents foram submetidos a um tratamento térmico a 450°C durante 20
minutos, para conferir memoria de forma sob a forma de stent. Foram utilizados so

seguintes stents

e diametro externo de 3 mm, fios com didmetro de 0,1 mm, com 16 fios.
e diametro externo de 3 mm, fios com didmetro de 0,1 mm, com 48 fios.

e diametro externo de 3mm, fios com didmetro de 0,05 mm, com 48 fios.
4.2. Metodologia
Desenho e construcéo do dispositivo para o polimento eletroquimico do stent

Com o objetivo de facilitar o manuseio do stent durante o polimento eletroquimico e
garantir que os parametros utilizados para o polimento sejam reproduziveis, uma célula
eletrolitica foi construida (Figura 24). Essa célula é constituida por um recipiente de 600
ml, um catodo circular de niquel e um suporte para fixar o stent. A célula eletroquimica
possui parede dupla para permitir o controle de temperatura do eletrolito. O suporte para
o stent (Figura 24.b) contém uma tampa de politetrafluoretileno (PTFE) e uma haste de
vidro, que funcionam para fixar e centralizar o stent. Tanto o PTFE quando o vidro séo
materiais ndo condutores. Um adaptador de aluminio, conectado ao stent, proporciona o
contato elétrico necessario. Este adaptador ndo entra em contato com o eletrélito. A
placa de niquel (de espessura de 1 mm), utilizada como catodo, foi confeccionada de

forma circular e fixada a suportes. Dessa forma, o suporte para o stent de PTFE pode ser

60



encaixado no suporte para o catodo de niquel. As pecas do dispositivo apresentam
simetria rotacional, de modo que as distancias entre o stent e o catodo sejam mantidas
constantes e o0 stent permaneca no centro do dispositivo para o polimento eletroquimico.
Além disso, o dispositivo permite que o stent seja comprimido. A compressdo do stent
tem por objetivo expor as areas de entrelacamento do stent téxtil, a fim de permitir que

o eletrdlito entre em contato com todo o stent.

Figura 24. (a) Dispositivo criado para polimento dos stents téxteis (1) célula

eletroquimica com parede dupla, (2) catodo de Ni e (3) suporte para o stent de PTFE.
(b) Suporte para o stent em detalhes: (4) stent, (5) adaptador metélico e (6) haste de
vidro. (c) Célula eletroquimica completa para o polimento eletroquimico.

Parametros utilizados para o polimento eletroquimico

O polimento eletroquimico dos stents téxteis foi conduzido em solucédo de acido acético
a 79 vol. -% e &cido perclérico 21 vol.-%. A temperatura do eletrélito foi mantida a 20
+ 1°C e um potencial de 10 V foi aplicado. Um estudo prévio demonstrou que estes
parametros geram bons resultados para o polimento eletroquimico de NiTi em sua
forma austenita (POHL et al. 2002). Para o dispositivo de dois eletrodos, o stent de NiTi

foi o eletrodo de trabalho e o Ni, o contra-eletrodo. Adicionalmente, utilizou-se um
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agitador magnético. Para amostras selecionadas, reduziu-se a temperatura para 10 £ 1°C
para testar melhor controle da taxa de dissolu¢do em temperaturas mais baixas. Outra
variavel testada foi o stent sem compressdo ou em seu estado comprimido.O tempo do
polimento eletroquimico variou de 15 a 120 s. Depois do polimento, os stents foram

lavados com agua destilada, limpos ultrasonicamentes em alcool etilico e secos.
Analise da superficie

A superficie das amostras dos stents foi analisada através de MEV (Le0o1530VP). Os
stents téxteis foram examinados nas condi¢bes de como recebido e apds polimento
eletroquimico. Depois da analise por MEV, fios unitarios foram removidos do stent e
submetidos a analise por microscopia confocal a laser, para uma andlise da rugosidade

da superficie do stent polida e ndo polida.
Avaliacao da resisténcia a corrosdo dos stents téxteis

Experimentos eletroquimicos foram realizados com o objetivo de comparar a resisténcia
a corrosédo dos stents como recebidos e depois do polimento eletroquimico. Uma célula
de trés eletrodos foi utilizada para os testes, com Ag/AgCl (3 M KCI) e ouro como
eletrodo de referéncia e contra-eletrodo, respectivamente. Como eletrélito, foi utilizada
solugé@o de NaCl 0,9%, que foi mantida a 37 £ 1°C para simular a temperatura corporal.
Esta célula foi conectada a um potenciostato (Ivium Technologies lviumStat XR). Antes
da realizacdo dos experimentos eletroquimicos, os eletrodos de trabalho foram imersos
por 90 minutos para a estabilizacdo do potencial de corrosdo. A resisténcia a corrosao
foi, em seguida, estudada através de polarizacdo potenciodinamica através da varredura
do potencial de -100 mV a 1 V, com uma velocidade de varredura de 1 mVs™. Devido &
geometria complexa dos stents trangados, os testes de corrosdo foram realizados com o
stent e com fios individuais retirados do stent. Com o objetivo de igualar a area dos
stents, foi definido um comprimento de 1 cm para colocar sob imersdo, em contato com

o eletrdlito.
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4.3. Resultados e Discussdo
Stents com 16 fios

Os primeiros polimentos eletroquimicos foram realizados com stents de NiTi com 16
fios. Ensaios foram realizados variando o tempo de 15 a 120 segundos. A Figura 25
ilustra as amostras de stents téxteis com 16 fios como recebido e depois do polimento
eletroquimico. O stent como recebido apresentou sua superficie coberta por um o6xido
preto. Esse oxido foi, provavelmente, formado durante o tratamento térmico de
recozimento. O polimento eletroquimico removeu essa camada de 6xido, levando a uma

superficie polida e brilhante.

Figura 25. Fotografia do stent téxtil (1) como recebido e (2) ap6s polimento

eletroquimico.

As superficies dos stents foram analisadas por MEV (Figura 26). O stent sem polimento
apresenta irregularidades em sua superficie, provavelmente decorrentes do processo de
fabricacdo do material e da manufatura do stent. Estudos anteriores demonstraram que o
processo de fabricacdo do stent geralmente resulta na incorporacao de defeitos como a
presenca de TiC, de arestas e poros (FROTSCHER et al., 2008 - a, b). O MEV do stent
como recebido revela a necessidade de um tratamento de superficie que promova uma
superficie de melhor qualidade. A variacdo da qualidade do polimento eletroquimico
com o tempo esta apresentada na Figura 26 de b - i. A partir do menor tempo de

polimento (15 segundos) ja se inicia a remocdo do 6xido preto e macroscopicamente o
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stent apresenta a superficie brilhante caracteristica de uma superficie polida. No entanto,
através do MEV, é possivel verificar que o oxido termicamente formado néo foi ainda
totalmente removido. O mesmo acontece para as amostras polidas por 30, 45 e 60 s. Ao
aumentar o tempo de polimento para 75 e 90 s, percebe-se uma qualidade de superficie
superior ao do stent como recebido, com considerdvel remocdo do Oxido e uma
superficie mais lisa. Se o tempo de polimento continuar a aumentar, provoca-se uma
dissolucdo excessiva do stent e verifica-se a perda de material (que ndo € homogénea) e
a presenca de pites. Desta forma, nota-se que, para os parametros de polimento
eletroquimico testados, o tempo que resultou em melhor qualidade de superficie foi
entre 75 e 90s.

Figura 26. MEV dos stents téxteis com 16 fios (a) como recebidos. Ap6s polimento
eletroquimico de (b) 15, (c) 30 s, (d) 45 s, (e) 60 s, (f) 75, (g) 90's, (h) 105s e
(i) 120 s.

Para fazer uma analise qualitativa da rugosidade de superficie do stent polido e nao
polido, foi realizada microscopia confocal a laser. Em func¢do da geometria do stent, ndo
foi possivel realizar a microscopia com este dispositivo. Desta forma, apds o polimento,

fios unitarios foram removidos dos stents. Os resultados da microscopia confocal a laser
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do fio de um stent ndo polido e apds 60 s de polimento eletroquimico (Figura 27)
mostram uma superficie mais rugosa do fio sem polimento, e uma superficie mais lisa
apos o polimento. Esse resultado indica uma reducdo na rugosidade de superficie apos o
polimento, melhorado a qualidade da mesma. Uma andlise quantitativa desta
microscopia ndo foi realizada em funcdo da superficie arredondada dos fios, enquanto a
condicdo ideal seria a de uma superficie plana. Além disso, 0 processo de remogdo do
fio do stent poderia levar a ranhuras no fio, e o valor da rugosidade de superficie

poderia ser alterado. Desta forma, priorizou-se uma andlise qualitativa e comparativa da

superficie dos fios removidos dos stents.

Figura 27. Microscopia confocal a laser, stent com 16 fios, aumento de 100 x. (a) Fio

de um stent como recebido. (b) Fio de um stent apds 75 s de polimento eletroquimico.
Stents com 48 fios

A partir dos resultados obtidos com os stents de 16 fios, foi dada continuidade ao estudo
sobre polimento eletroquimico dos stents téxteis com stents de 48 fios, com didmetro
dos fios de 0,01 mm. A analise por MEV dos stents que ndo foram polidos revela a
presenca de defeitos de superficie, como inclusbes de carbeto de titanio (TiC) e
ranhuras ao longo do fio, decorrentes do processo de producdo do material (Figura 28).
Tais irregularidades presentes na superficie do stent revelam a necessidade de um
tratamento de superficie, como o polimento eletroquimico, para obter uma melhor

uniformidade e qualidade de superficie.
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Figura 28. Microscopia eletronica. Stent téxtil como recebido, mostrando

irregularidades em sua superficie: (a) defeito provavelmente resultante do atrito das
areas sobrepostas do fio durante o processamento dos stents, (b) ranhuras na superficie
decorrentes do processo de fabricacdo do stent (c) a seta indica uma particula de TiC
posicionada dentre as ranhuras longitudinais resultantes da laminacéo a frio, (d) a seta
indica uma particula de TiC.

Ap0s o polimento utilizando os mesmo parametros anteriores, os stents foram avaliados
por microscopia eletrénica. A analise de superficie de acordo com diferentes tempos de
polimento eletroquimico pode ser vista na Figura 29. E possivel verificar que, de 15 a
60 s, ndo houve remocdo completa do Oxido preexistente (crescido através do
tratamento térmico). A melhor condicdo de superficie ocorreu para um polimento entre
75 e 90 s. Entretanto, em alguns casos, foi verificado que o éxido ndo foi
completamente removido mesmo para este intervalo de tempo. Entre 105 e 120 s, 0
polimento eletroquimico levou a formagdo de pites na superficie do stent, sendo, dessa

forma, considerado um tempo excessivo. O polimento eletroquimico, para estes
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pardmetros utilizados, ndo foi considerado uniforme. Apds o polimento, foram

verificadas superficies lisas, mas também a presenca de 6xidos, mesmo a 75 e 90 s.

Figura 29. MEV dos stents téxteis com 48 fios, fios com 0,01 mm de didametro (a) 15 s
(b) 30s,(c)45s,(d)60s, (e) 75, (f) 90 s, (g) 105 s, (h) 120 s.
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Para avaliar o efeito da area do stent sobre o polimento, os stents com fios mais finos
(de 0,05 mm) foram polidos por 75 e 90 s, tempos nos quais se obteve o melhor
acabamento de superficie para os stents contendo fios de 0,1 mm. A anélise por MEV,
representada na Figura 30, mostra que a superficie do stent apresenta-se bastante
irregular e que houve perda significativa de material. Dessa forma, para stents com fios
mais finos, o tempo de 75 e 90 s foi considerado excessivo. Os stents com fios de 0,05
mm foram utilizados somente para comparacao e nesta etapa da pesquisa. Os resultados

seguintes voltam a apresentar stents de 48 fios, com fios de 0,1 mm de diametro.

Figura 30. Superficie do stent com 48 fios, com fios de 0,05 mm de diametro depois do
polimento por 75 s, aumento de (a) 200 x e (b) 800 x e depois de 90 s, aumento de (c)
200 x e (d) 800 x.

A temperatura do eletrélito € uma importante varidvel que afeta o resultado do
polimento eletroquimico. MURALI et al. (1997) mostraram que menores valores de
densidade de corrente estdo relacionados a temperaturas mais baixas da solucéo
eletroquimica. Com o objetivo de atingir um maior controle da dissolugdo de ions

durante o polimento, a temperatura do eletrélito foi reduzida de 20°C para 10°C e 0s
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stents foram polidos por 75 e 90 s. Ao contrario do esperado, a reducdo de temperatura
ndo implicou a melhora da qualidade de superficie do stent polido. De forma contréria,
resultou em maior nimero de pites sobre o stent (Figura 31). Um fator a ser também
considerado, é o quanto o eletrolito ja foi utilizado. Inicialmente, para esta tese, foram
realizados repetidos ensaios com o mesmo eletrdlito. Ao longo do tempo, foi verificado
que os resultados ndo eram mais compativeis com os primeiros. Decidiu-se, entdo,
descartar esses primeiros resultados e utilizar um eletrélito novo a cada série de ensaios.
Nos ensaios para investigar qual o melhor tempo para o polimento eletroquimico, foi
utilizado um maior ndmero de stents para 0 mesmo eletrélito. Diferentemente, para
avaliar a influéncia da temperatura, 4 stents foram testados, 2 polidos por 75 s e 2 stents
por 90 s. O fato de o eletrdlito ser menos utilizados para estes testes e por isso
apresentar menos ions na solucdo, decorrentes da dissolucdo do anodo, pode ter

contribuido para a presenca de pites nos tempos de 75 e 90 s a temperatura de 10°C.

Figura 31. Temperatura reduzida para 10°C. Analise por MEV dos stents depois de 75 s
de polimento eletroquimico com aumento de (a) 200 x e (b) 800 x e ap6s 90 s com
aumentos de (c) 200 x e (d) 800 x.
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Um dos maiores desafios para o polimento dos stents téxteis é a sobreposi¢éo dos fios e
a posicao ndo uniforme dos 48 fios individuais na tranca que deverdo ser expostos ao
eletrolito. Com o intuito de separar os fios sobrepostos durante o polimento,
comprimiram-se 0s stents, de modo que, visualmente, os fios ndo estivessem mais em
contato. A célula eletroquimica construida, permitiu que o stent fosse comprimido ao
puxar a haste de vidro no sentido do adaptador metalico. Os stents foram polidos em seu
estado comprimido durante 75 s e 90 s (Figura 32). A compressdo do stent, no entanto,
ndo foi suficiente para a remoc¢do do 6xido de forma uniforme. Em alguns pontos de
sobreposicao, ainda foi possivel encontrar o éxido termicamente formado, na andlise

por MEV apo6s o polimento.

Figura 32. Stents comprimidos. Anélise por MEV dos stents depois de 75 s de
polimento eletroquimico com aumento de (a) 200 x e (b) 800 x e ap6s 90 s com
aumentos de (c) 200 x e (d) 800 x. As setas apontam para 0xidos remanescentes na

regido de entrelacamento dos fios.

Os resultados da microscopia confocal a laser do fio com didmetro de 0,1 mm de um
stent ndo polido e ap6s 75 s de polimento eletroquimico (Figura 33) mostram uma
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superficie mais rugosa do fio sem polimento, e uma superficie mais lisa apds o

polimento, indicando uma reducdo na rugosidade de superficie. Apesar do polimento

eletroquimico ndo ser uniforme, foi suficiente para promover uma superficie mais lisa.

Figura 33. Microscopia confocal a laser, stent com 48 fios, fios com 0,1 mm de
didametro, aumento de 100 x. (a) Fio de um stent como recebido. (b) Fio de um stent

apos 75 s de polimento eletroquimico.

Apbs o polimento de 75 s, a 20 °C, foram removidos fios dos stents para testes de
corrosdo. Os fios, nesse caso, possuiam o diametro de 0,1 mm. Os dados obtidos a partir
dos testes de polarizacdo realizados com fios removidos dos stents, como recebido e
apos 75 segundos de polimento, sdo apresentados na Figura 34. Na mesma solucéo de
NaCl 0,9%, é possivel notar diferentes comportamentos eletroquimicos para fios como
recebidos e fios polidos eletroquimicamente. Depois de 90 minutos de imersao, 0 Ecor
do fio de NiTi ndo polido foi mais nobre do que o do fio polido. A média do Ecor dos
fios de NiTi como recebidos foi de 67 mV e, apds o polimento eletroquimico, de -86
mV. Isso pode indicar uma diferenca de composicdo do filme ou uma melhor
estabilidade do 6xido formado sobre o material. No entanto, os fios que sofreram
polimento eletroquimico, apresentaram uma faixa de passivacdo consideravelmente
maior que os nao polidos, provavelmente em funcgéo do efeito de reducéo da rugosidade
de superficie devido ao polimento. No caso dos fios polidos, 3 das 4 amostras testadas
permaneceram passivas. Apenas 1 amostra sofreu corrosdo localizada, que
provavelmente se iniciou em uma regido onde houve falha no polimento. No caso do
material ndo polido, foi verificada a ocorréncia de corroséo localizada em todas as

amostras testadas. A média do Epite foi de 460 mV ag/agcr.

Analisando os potenciais de corrosdo dos fios removidos de stents polidos e néo

polidos, percebe-se que a diferenca entre os potenciais de corrosdo dos dois materiais
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testados é significativa, de aproximadamente 150 mV. Isso indica que um potencial
efeito galvanico poderia ocorrer em um stent que apresentasse areas polidas e nédo
polidas, reforcando a necessidade de um polimento uniforme em toda a extensdo do
stent. Como o maior potencial é o do fio removido como recebido, este agiria como
catodo, e a regido polida como anodo. Uma situacdo mais grave seria ainda, se 0 E¢qr dO
fio polido fosse mais alto do que o do fio como recebido. Neste caso, as regides néo
polidas poderiam sofrer com os efeitos da corrosdo galvanica e com a alta rugosidade de

superficie que favorece o ataque corrosivo.
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Figura 34. Polarizagdo potenciodindmica de fios removidos de stents téxteis, com e

sem polimento eletroquimico, em solucdo de NaCl 0,9%.

Os ensaios de corrosao foram também realizados nos stents de NiTi. Antes dos ensaios,
os stents foram polidos em solucdo de acido acético e acido percldrico a 20 °C em sua
forma comprimida, por 75 e 90 segundos. A Figura 35 compara o comportamento sob
polarizacdo em NaCl 0,9% de stents polidos e ndo polidos eletroguimicamente. Os
stents que sofreram polimento eletroquimico apresentam uma ampla faixa de
passivacdo, com baixos valores de corrente e ndo ha corrosdo localizada. Em
contrapartida, os stents como recebidos apresentam altos valores de corrente, mesmo em

potenciais baixos, o que poderia indicar que ndo ha formacdo de filme de passivacao
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sobre a superficie do stent. Entretanto, a formacéo do filme de passivacdo ocorre, como
pode ser comprovado nos testes de polarizagcdo realizados com fios removidos dos
stents, onde hé a faixa de passivacdo e aumento da corrente apenas em potenciais mais
altos, com a presenca de corrosdo localizada. Os altos valores de corrente em baixos
potenciais devem estar relacionados a defeitos de superficie do stent téxtil, que iniciam
0 processo de corrosdo. Qualquer defeito na superficie do stent pode funcionar como
sitio para um ataque corrosivo, uma vez podem levar a formagdo de um oOxido de
passivacdo menos estavel. A relacdo entre altos valores de corrente e 0 processo de
corrosdo sO6 podem ser confirmados através da avaliagdo da superficie. O efeito da
geometria na distribuicdo da corrente ndo pode ser descartado. No caso dos stents, 0 alto

valor da corrente poderia estar relacionado ao desgaste das pontas do dispositivo.
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Figura 35. Polarizacdo potenciodindmica de stents téxteis, polido eletroquimicamente

por 75 e 90 s, e sem polimento eletroquimico, em solucdo de NaCl 0,9%.

Apbs os ensaios de corrosdo, os stents foram analisados por MEV. A Figura 36 mostra
imagens do stent ndo polido apds a polarizacdo potenciodindmica em diferentes
aumentos. E evidente a presenca de pites sobre a superficie do stent, os quais se

encontram em uma quantidade numeérica consideravel. Atraves das figuras em aumento
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de 20 e 50 vezes (Figura 36 a e b), é possivel verificar que os pites ndo foram induzidos
pela geometria do stent, pelo fato das pontas do stent ndo estarem desgastadas. Sendo
assim, independentemente de um efeito de geometria, pode-se concluir que o material

sofre corrosao localizada quando se polariza os stents.

As microscopias eletrénicas apos a polarizacdo potenciodindmica dos stents que foram
polidos eletroquimicamente por 75 e 90 s estdo representadas nas Figuras 37 e 38,
respectivamente. Pode-se observar que ndo houve ataque a superficie do stent, uma vez
que ndo ha a presenca de pites. O MEV, dessa forma, confirma os resultados obtidos
através da polarizacdo potenciodindmica com os stents téxteis polidos, uma vez que nos
testes de corrosdo ndo houve aumento de corrente, indicando que o material com

superficie polida manteve-se passivo na solucdo de NaCl 0,9%.

Figura 36. Anéalise por MEV da superficie dos stents téxteis como recebidos depois da
polarizacéo potenciodindmica em NaCl 0,9%, revelando a extensa presenca de pites.
Aumento de (a) 20 x, (b) 50 x (c) 200 x e (d) 800 x.
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Figura 37. Anélise por MEV da superficie dos stents téxteis. Os stents foram polidos

eletroquimicamente em solucéo de cido percldrico e acido acético, a 20°C, sob sua

forma comprimida, por 75 s e depois submetidos a polarizacdo potenciodindmica em
NaCl 0,9%. Aumento de (a) 20 x, (b) 50 x (c) 200 x e (d) 800 x.
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Figura 38. Andlise por MEV da superficie dos stents téxteis. Os stents foram polidos

eletroquimicamente em solucéo de cido percldrico e acido acético, a 20°C, sob sua
forma comprimida, por 90 s e depois submetidos a polarizagdo potenciodindmica em
NaCl 0,9%. Aumento de (a) 20 x, (b) 50 x (c) 200 x e (d) 800 x.

A diferenca do comportamento a corrosao do NiTi como recebido e polido, sob a forma
de fios removidos dos stents ou sob a forma de stents téxteis, confirma a melhor
qualidade de superficie dos stents depois do polimento eletroquimico em solucdo de
acido acético a 79 % e acido percloérico 21 %. A relacdo entre resisténcia a corrosao e a
qualidade de superficie ja é bem estabelecida na literatura, com uma grande quantidade
de estudos relacionando uma maior resisténcia a corrosdo quando o acabamento de
superficie era melhor (HUANG et al.,, 2003; SHABALOVSKAYA et al. 2004;
POUND, 2008). Os resultados aqui apresentados vao ao encontro dos resultados obtidos
por RONDELLLI et al. (2006). Os autores avaliaram a resisténcia a corrosao de stents de
diferentes fabricantes em solucdo fisiologica e verificaram uma significativa diferenga
de potenciais de pite entre os stents. Ao analisarem as superficies por MEV, observaram

76



que os menores valores de Ep. estavam relacionados a stents com grande quantidade de

defeitos em sua superficie.

Além do alisamento da superficie do material, a melhora na resisténcia a corrosdo
também esta relacionada a remocgdo de um o6xido plasticamente deformado durante o
tratamento mecénico e o crescimento de um Oxido novo, mais uniforme e com uma
quantidade minima de Ni em sua composi¢do (TREPANIER et al., 1998). Isso pode ser
explicado através da dissolucdo preferencial de Ni durante o polimento eletroquimico
(ARMITAGE & GRANT, 2003).

Um fator a ser considerado para melhorar a qualidade do polimento e atingir uma
superficie mais lisa e uniforme do stent é fazer outro tratamento de superficie antes do
polimento eletroquimico. SHABALOVSKAYA et al. (2008) apontam que a limpeza a
jato de areia é comumente utilizada para remover o 0xido preto resultantes do processo
de manufatura e dos tratamentos térmicos a que o NiTi é submetido. Uma alternativa
seria a realizacdo do jateamento para a remocdo do Oxido seguido pelo polimento

eletroquimico para remover irregularidades e uniformizar a superficie.
4.4. Conclusodes

O tratamento electroquimico é o tratamento de superficie padrdo para os dispositivos
biomédicos a base de NiTi. Desta forma, faz-se necessario o polimento eletroquimico
dos stents téxteis. Dentre os desafios para atingir um polimento de qualidade estdo: o
ajuste dos parametros eletroquimicos (como a solucdo, o potencial aplicado, a
temperatura e 0 tempo), a manipulacdo do stent para o polimento, a geometria complexa
do stent (com 48 fios que se sobrepde) e a dificuldade de se obter uma uniformidade do

polimento eletroquimico diante desta geometria.

Uma célula eletroquimica foi confeccionada para o polimento eletroquimico dos stents.
Além de facilitar o manuseio durante o polimento, o dispositivo garante que o stent seja
mantido no centro da célula eletroquimica, determina uma mesma distancia entre o

anodo e o catodo e permite que o stent seja comprimido.

O polimento eletroquimico foi realizado no dispositivo projetado. Foram utilizados
stents téxteis, de diametro de 3 mm, contendo 16 e 48 fios de 0,1 mm de diametro de fio

de NiTi superelastico. O tempo mostrou ser um fator critico para a qualidade do
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polimento eletroquimico. Para o polimento em solucdo de acido acético (79 vol-%) e
acido perclérico (21 vol.-%) a 20°C e com a aplicacdo de um potencial de 10 V, o
tempo ideal foi entre 75 e 90 s, que leva a uma melhor qualidade de superficie, apesar

da presenca de algum 6xido remanescente.

Este tempo, no entanto, se mostrou excessivo para 0s stents de didmetro de 3 mm,
contendo 48 fios de 0,05 mm. Para uma menor area dos fios, houve uma dissolugédo

excessiva levando a uma perda significativa do material.

A reducdo de temperatura do eletrélito de 20°C para 10°C, foi feita com o objetivo de
atingir um maior controle da dissolucdo do metal. Os resultados ndo foram promissores,

uma vez que mais pites puderam ser observados na superficie do stent.

A compressdo do stent para expor seus fios sobrepostos, ndo se mostrou suficiente para
promover um polimento mais uniforme do stent. Mesmo em sue estado comprimido, 0s

stents apresentaram éxido remanescente nas regides de entrelacamento dos fios.

Apesar do polimento eletroquimico ndo ter sido uniforme, ele promoveu uma melhora
na qualidade de superficie dos stents. A analise por microscopia confocal a laser,
mostrou uma menor rugosidade de superficie para fios de 0,1 mm removidos dos stents

que foram polidos por 75 s, quando comparados a fios dos stents como recebidos.

A melhor qualidade de superficie resultou em uma melhor resisténcia a corrosao do
material apds polimento eletroquimico. Ensaios de polarizacdo potenciodindmica
realizada com fios de 0,1 mm removidos dos stents téxteis de NiTi em solugéo de NaCl
0,9%, mostraram que a faixa de passivacdo das amostras apds polimento era
consideravelmente maior do que do fio como recebido. Além disso, todos os fios dos
stents como recebidos sofreram corrosao localizada, enquanto 3 das 4 fios dos stents

polidos mantiveram-se passivos durante os testes de polarizacao.

Quando os testes de corrosdo foram realizados nos stents téxteis, os stents como
recebidos apresentaram aumento de corrente mesmo em baixos potenciais, indicando
baixa resisténcia a corrosdo. Os stent polidos, no entanto, apresentaram uma ampla faixa
de passivacdo e auséncia de corrosdo. As microscopias eletrOnicas, revelam uma
superficie amplamente atacada por pites para stents como recebidos e uma superficie

livre de ataque corrosivo para os stents ap6s polimento eletroquimico.
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4.4. A. Conclusions

In order to achieve a medical grade surface finish and be commercially applicable, the
braided stents have to be electropolished. Amongst the challenges of the
electropolishing of braided stents, the following can be found: find the electropolishing
parameters (such as solution, applied potential, temperature and time), the handling of
the device during electropolishing, the complex geometry of the stent (with overlapping

of wires) and the non-uniform position and exposure of the wires in the electrolyte.

In order to facilitate the handling of the braided stents and guarantee some repeatable
electropolishing parameters, a custom-designed electrolytic cell was constructed. This
setup maintains the stent at its centre, fixes the same distance between the anode and the
cathode and allows the stent to be compressed.

Stents with outer diameter of 3 mm and wires with a diameter of 0.1 mm containing 16
and 48 wires were used. The polishing time seems to be the most critical factor. For
electropolishing in 79 vol-% acetic acid and 21 vol.-% perchloric acid, electrolyte at
20°C and a potential of 10 V, the optimal time is between 75 and 90 s, which leads to a
better surface quality. In certain cases some localized oxides in the form of spots were

still found.

For stents with outer diameter of 3 mm and wires with a diameter of 0.05 mm
containing 48 wires, the above mentioned polishing time seemed to be excessive. For
the lower area of the wires, the polishing time between 75 and 90 s lead to dissolution
and loss of material.

Temperature was reduced from 20°C to 10°C in order to obtain more control of the
dissolution rate. The effect was not promising, as more pits on the stent surface were

observed.

The stent compression, performed to expose the overlapping wires to the electrolyte,
does not resulted in a uniform electropolishing. Even in these samples, remaining

oxides in overlapping areas could still be seen.

Despite the lack of uniformity, electropolishing improved the stents surface quality,

leading to a smoother surface. CLSM analysis showed a reduction in surface roughness

79



of 0.1 mm wires removed from the stents that were electropolished for 75 s, when

compared to wires removed from an as-received stent.

Electropolishing of braided stents also increased their corrosion resistance.
Potentiodynamic tests performed with 0.1 mm wires removed from the braided stent in
NaCl 0.9% solution, showed a wider passive range for the samples after
electropolishing. Moreover, localized corrosion was observed in all the wires removed
from the as-received stent. In contrast, no breakdown of the passive layer occurred in 3

of 4 of the wires removed from electropolished stents.

The corrosion tests performed with stent devices revealed that as-received stents
presented low corrosion resistance. In this case, high current values could be measured
even in low potentials. Different corrosion behaviour was observed for electropolished
stents. Electropolished stents exhibit a wide passive range with no breakdown of the
passive film. SEM analysis confirms the presence of pits due to localized corrosion
attack in as-received stents. For electropolished stents, the stent surface shows no

evidence of pits after corrosion tests.
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5. AVALIACAO DA CORROSAO GALVANICA ENTRE LIGAS DE NITI E
PALADIO, PLATINA E OURO.

5.1. Materiais

Nessa etapa do trabalho, foram utilizados corpos de prova metélicos planos de NiTi,
ouro (Au), platina (Pt) e paladio (Pd), assim como stents téxteis de NiTi. A platina
usada foi platina pura. A liga de ouro utilizada possui composicdo em peso (%p) de
73% de Au, 8% de Prata (Pt) e Pd e de 19% de Cu e outros. A liga de niquel titanio
superelastico € proveniente da empresa Memory-Metalle GmbH, Vale do Ruhr,
Alemanha. Possui composi¢do quimica de 55,94 (%p) de Ni, 227 ppm de C 227, 280
(ppm) de oxigénio e titanio balanceado. Os stents de NiTi possuem didametro externo de
3 mm, fios com didmetro de 0,1 mm, com 48 fios e foram fabricados pela Rheinisch-
Westfaelische Technische Hochschule Aachen (RWTH Aachen), Aachen, Alemanha.

Os corpos de prova planos foram mecanicamente polidos com lixa de carbeto de silicio
(SiC) de #600, depois lavados com agua destilada e alcool etilico e secos. Quando 0s
ensaios eletroquimicos foram realizados com stents de NiTi, o comprimento

predeterminado dos stents foi de 1 cm.

Como meio de ensaio foram utilizadas solugdes de cloreto de sddio (NaCl) 9 g/l. As
solucdes foram preparadas com &gua destilada utilizando como reagente, NaCl da

marca Vetec.
5.2. Metodologia
5.2.1. Ensaios eletroquimicos

Os ensaios eletroquimicos foram realizados em uma célula eletroquimica conectada a
um potenciostato digital da marca Autolab. Como eletrolito foi utilizada solucdo de
NaCl 0,9%.

Polarizacao potenciodinamica

Ensaios de polarizacdo potenciodindmica foram realizados em uma célula com trés
eletrodos, com o eletrodo de prata/cloreto de prata sendo o eletrodo de referéncia e a

platina, o contra-eletrodo. Os eletrodos de trabalho foram os corpos de prova de Au, Pt
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e Pd, assim como a liga de niquel titdnio. Antes da realizacdo dos ensaios
eletroquimicos os corpos de prova ficaram em imersdo por 90 minutos para a
estabilizacdo do potencial de corrosdo. Foram realizadas medidas de polarizacdo
anodica e catodica, respectivamente do Ecor até 1 V acima do Ecor € do Eorr até -1 V
abaixo. As curvas anodica e catodica do Au, Pt e Pd foram entdo superpostas com uma
curva anddica de NiTi para encontrar o ponto de intersecdo entre a parte catddica dos
metais Au, Pt e Pd e anddica do NiTi. Nesse ponto de intersecdo, o valor
correspondente ao eixo x foi determinado como o potencial galvanico do par e o valor

correspondente ao eixo y foi determinado como a corrente galvanica do par.
Corrosao galvanica

Os ensaios de corrosdo galvanica foram realizados com o par com maior potencial
galvanico, que foi par de NiTi/Pt. Este par galvanico foi, entdo, imerso em solucédo de
NaCl 0,9% e colocado em contato elétrico através de um fio externo e o fluxo de
corrente foi medido por 24 h. Neste caso, a célula eletroguimica funciona com dois

eletrodos: o NiTi como anodo e o metal nobre (Pt) como catodo.
Polarizagdo potenciostatica

Os ensaios de polarizacdo potenciostatica foram realizados em uma célula de trés
eletrodos. O eletrodo de trabalho foi a liga de NiTi, o eletrodo de referéncia foi
prata/cloreto de prata e o contra-eletrodo, a platina. Os ensaios foram realizados
aplicando-se o potencial encontrado para o par galvanico NiTi/Pt, de aproximadamente
280 mV agager, durante 24 horas.

5.2.2. Microscopia Eletronica de Varredura (MEV)

Com a finalidade de caracterizar a superficie das amostras de NiTi apds os ensaios de
corrosdo galvanica e ensaios potenciostaticos, foi realizada a analise por MEV.
Previamente as amostras foram imersas por 10 minutos em solucdo de acetona em um
aparelho de ultrassom, lavadas em agua destilada e secas, com o objetivo de remover
impurezas presentes na superficie do material. Essa andlise foi feita com um
microscopio JEOL, modelo JSM 6460LV.
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5.3. Resultados e Discussao

As curvas de polarizacdo anddica e catddica do ouro, platina e paladio foram
superpostas com uma curva de polarizacdo da liga de NiTi, para analise do par
galvanico (Figuras 39-41). A partir da curva, foi possivel determinar os valores do
potencial do par galvanico (Epa) € da corrente do par galvanico (lyar), que estdo
representados na Tabela 6. O Epy indica o valor do potencial que sera atingido pelo par
na solugdo em que eles estdo imersos (NaCl 0,9%). O E,,r dos pares galvanicos testados
variou entre 42 mVagagci para o par NiTi-Au e 276 mVagagcl para o par NiTi-Pt. Em
todos 0s pares 0 Epq foi inferior ao Epire do NiTi, que foi em média de 530 mV ag/agci, 0
que indica que o Ep, esta dentro da faixa passiva da liga de NiTi. O par NiTi-Au foi 0
par galvanico que apresentou menor susceptibilidade para corrosdo galvanica, uma vez
que os valores de Epq € 1pa foram os mais baixos. O par galvanico que apresentou maior
Epar € maior Iy, foi 0 de NiTi-Pt, 0 que indica maior risco para a corroséo galvanica, e
por isso foi escolhido para os ensaios de contato direto do par e medicdo da corrente e

ensaio potenciostatico.
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Figura 39. Curva de polarizacdo catodica e anodica para o Au e anodica para a liga de

NiTi, realizadas em solucdo de NaCl 0,9%.
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Figura 40. Curva de polarizacdo catodica e anddica para o Pt e anddica para a liga de
NiTi, realizadas em solucdo de NaCl 0,9%.
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Figura 41. Curva de polarizagdo catddica e anddica para o Pd e anddica para a liga de
NiTi, realizadas em solucdo de NaCl 0,9%.
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Tabela 6. Valores de Epq € s Obtidos a partir da superposigao das curvas
potenciodindmicas do Au, Pt e Pt com a curva de polariza¢do anddica do NiTi,

realizadas em solucdo de NaCl 0,9%.

Par Epar Ipar
alvanico .
9 (MVagage)  (wAcm™®)
NiTi-Au 42 1,3
NiTi-Pt 276 4,2
NiTi-Pd 93 3,8

Os resultados apresentados sdo validos para uma relacdo de area anodo/catodo 1:1. Se a
area do anodo (NiTi) € aumentada, deixard o par menos susceptivel a corrosdo
galvanica. Uma simulac&o do aumento da &rea do anodo é feita na Figura 42. E possivel
verificar que com o aumento de area do anodo, a curva de polarizacdo anddica do NiTi
se desloca no sentido de menores valores de corrente. Com esta simulagéo, 0 Iy,
passaria de uma valor de 4,2 uA para 0,67 pA se a proporcdo de area NiTi/Pt aumentar
de 1:1 para 10:1. PLATT et al. (1997) observaram um aumento da atividade galvanica
quando a area do anodo foi reduzida para ¥4 da &rea do catodo. Como pode ser visto na
Figura 5, a area do stent é consideravelmente maior que a area do marcador radiopaco, 0
que seria uma propor¢do de area mais favoravel, reduzindo os efeitos da corrosdo

galvanica.
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Figura 42. Simulacao da variacdo da proporc¢édo de area entre o0 anodo (NiTi) e o catodo
(Pt). Ao aumentar a proporc¢do de area NiTi/Pt de 1:1 para 2:1, 4:1, e 10:1 hd um
deslocamento da curva anddica do NiTi em direcdo a menores valores de densidade de

corrente.

Em seguida, ensaios para investigar a corrosdao galvanica do par NiTi/Pt foram
realizados. A liga de NiTi foi colocada em contato elétrico com a Pt em solucdo de
NaCl 0,9% durante 2 horas e mediu-se o fluxo de corrente. A liga de NiTi foi utilizada
inicialmente sob a forma de corpo de prova plano metalico. Para entender o efeito da
complexa geometria do stent téxtil na variagdo do fluxo de corrente, a liga de NiTi sob a
forma de stent foi também testada. Os resultados estdo representados na Figura 43. Para
a liga sob a forma de disco plano, a corrente apresenta um pico no momento em que ha
contato entre os dois materiais. Com o tempo, a corrente vai reduzindo e aproximando-
se de zero. Quando a liga de NiTi esta sob a forma de stents ha oscila¢fes do fluxo de
corrente durante o tempo medido. Apesar dos valores de corrente terem sido baixos,
percebe-se que ha processos de despassivacao e repassivagdo da liga de NiTi. O pico de
corrente chega a atingir um valor maximo de aproximadamente 7,2 YA e depois retorna
a valores proximos de zero. Esse comportamento sugere a formacéo de pites instaveis,

que sdo pites que se formam, mas que se repassivam logo em seguida. Nota-se,
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portanto, que sob a forma de stents, a corrosao galvanica é mais agressiva para a liga de
NiTi que sob a forma de discos metélicos planos.

10
{ - - - - Par galvanico: NiTi/Pt

94 —Par galvanico: NiTi (stent)/Pt

i/pA

A
0 500 1000 1500 2000 2500 3000 3500 4000
Tempo /s

Figura 43. Variacgéo da corrente com o tempo (2 horas) para o par galvanico de NiTi/Pt

em solucdo de NaCl 0,9%.

O ensaios de medicdo de corrente para o par galvanico (NiTi sob a forma de stents)
foram em seguida realizados mantendo-se o par em contato elétrico por 24 horas em
solucdo de NaCl 0,9%. A Figura 44 mostra que mesmo se aumentando o tempo, 0
comportamento do par galvanico foi semelhante ao apresentado no ensaio de 2 horas de
duragdo realizado com stents. Durante o ensaio, ocorre flutuacdo da corrente,
provavelmente em decorréncia da formacéo de pites instaveis. No entanto, ao contrario
do observado no ensaio de 2 h de duracdo, a corrente ndo atinge valores proximos de
zero nos picos mais baixos de valores de corrente, apesar de ter mantido valores na

ordem de 10° A. A corrente varia entre aproximadamente 7 pA e 4 pA.
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Figura 44. Variacdo da corrente com o tempo (24 horas) para o par galvanico de NiTi
(stent) /Pt em solugédo de NaCl 0,9%.

A analise da superficie do stent de NiTi apds o ensaio do par galvanico por 24 horas em
solucdo de NaCl 0,9% (Figura 45) mostra a auséncia de ataque corrosivo apOs 0s
ensaios. Isso confirma que ndo houve formacdo de pites estaveis durante o ensaio com o
par galvanico e que houve repassivacao dos pites que teriam sido formados nos picos de

corrente, mantendo a integridade do 6xido de passivacédo e da superficie do NiTi.
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Figura 45. MEV da superficie do stent de NiTi apds ensaio do par galvanico NiTi
(stent)/Pt em solucéo de NaCl 0,9% por 24 horas.

Testes potenciostaticos foram realizados com stents de NiTi. O valor encontrado para o
Epar Nas curvas potenciodinamicas do NiTi com a platina (Figura 41, Tabela 6) foi de
280 mV agiagel- Esse valor foi entdo aplicado e mantido na liga de NiTi sob a forma de
stent durante 24 horas na solucdo de NaCl 0,9% e o valor do fluxo da corrente foi

medido.

A Figura 46 mostra a variacdo da corrente apresentada pelo NiTi de acordo com o
tempo. Inicialmente a corrente oscila mas permanece baixa, na ordem de 10° A. A
partir de aproximadamente 14.0000 s os valores de corrente aumentam de forma
significativa, atingindo valores da ordem de 10 A. Segundo a ASTM F146 (2009) -
que descreve métodos padrbes para testes de corrosdo por pites ou crévice para
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implantes cirurgicos metalicos-, para testes potenciostaticos, a corrosdo localizada
ocorrera quando os valores de densidade de corrente excederem 500 puAcm™. Apesar
dos valores referente a Figura 46 estarem representados em corrente e ndo em densidade

de corrente, os valores de corrente foram altos, com picos préximos a 1600 pA.

2200
2000 1
1800
1600 4
1400 4
1200 -
1000 -
800 -
600 -
400

200 ““JLHJ
o

0 | 15600 | 30600 | 45600 | 60600 | 75600 | 90000

Tempo /s

| —— NiTi (280 mV)|

i’pAcm?

Figura 46. Variacdo da corrente apresentada pela liga de NiTi sob a forma de stents
téxteis quando um potencial de 280 mV agagc1 foi mantido por 24 horas em solucédo de
NaCl 0,9%.

A analise da superficie do stent de NiTi apds o ensaio potenciostatico aplicando-se 280
MV agagcl Por 24 horas em solucédo de NaCl 0,9% (Figura 47) confirma que houve o
rompimento do filme de passivagdo formado sobre o stent. Dessa forma, houve ataque
localizado a superficie do stent, com a presenca de numerosos pites. Na Figura 47. a
observa-se que as pontas do stent ndo foram preferencialmente atacadas. 1sso indica que
0 aumento da corrente observado no teste de polarizagdo potenciostatica ndo ocorreu em

fungéo da geometria do stent.
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Figura 47. MEV da superficie do stent de NiTi apds ensaio potenciostatico a 280 mV

em solucéo de NaCl 0,9% por 24 horas.
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Os testes com o par galvanico NiTi (stent) /Pt e o teste potenciostatico a 280 mV ag/agc
com a liga de NiTi deveriam ter resultados semelhantes, uma vez que sdo duas
diferentes formas de se testar a mesma hipotese, a de ocorréncia de corrosdo galvanica.
Foi verificado, entretanto, que houve corrosdo galvanica do stent de NiTi submetido a
polarizacéo potenciostatica a 280 mVagagci, €nquanto ndo houve ataque corrosivo no
teste direto com o par galvanico. Neste caso, houve nucleacdo seguida de repassivagédo
do filme. A diferenca na resisténcia a corrosao por pites esta, provavelmente relacionada
a variacOes da natureza do filme de passivacdo e da cinética de formacao desse filme
sob diferentes condicgdes de aplicacdo do potencial (STAROSVETSKY & GOTMAN,
2001).

A severidade da corrosdo galvanica depende, dentre outros fatores, da diferenca de
potencial entre os metais ou ligas e do comportamento sob polarizagdo de metais ou
ligas (BABOIAN & POHLMAN, 1992). Dessa forma, a maior a diferenga de potencial
entre 0s metais, torna 0 processo de corrosao galvanica mais provavel de ocorrer. A
maior diferenca de potencial e, consequentemente, a maior probabilidade de ocorrer
corrosdo galvanica dentre os pares de NiTi/Au, NiTi/Pt e NiTi/Pd foi quando o NiTi e a

Pt entraram em contato.

A maior diferenca de potencial entre os metais pode justificar porque os efeitos da
corrosdo galvénica foram fracos ou insignificantes quando materiais ndo nobres como
titanio, tantalo ou aco inoxidavel foram colocados em contato com o NiTi em estudos
anteriores (VENUGOPALAN & TREPANIER, 2000; CHIU et al., 2006, KASSAB &
GOMES, 2013). Comportamento diferente pode ser observado quando o NiTi esta em
contato com metais nobres, como ligas de Au e de Pt, em que h& aumento significativo
da corrente, sugestivo de corrosao galvanica (VENUGOPALAN & TREPANIER, 2000;
CARROLL & KELLY, 2003).

5.4. Conclusoes

O presente estudo investigou a corrosdo galvanica do NiTi quando em contato com Au,
Pt e Pd, materiais que sdo utilizados como marcadores de stents para aumentar a
radiopacidade do dispositivo. Dentre os materiais testados, o par galvanico NiTi/Pt foi o

mais susceptivel a corroséo galvanica, por apresentar maiores valores de Epy € lpar. O
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ouro foi o material com menor probabilidade de provocar corrosdo galvanica quando

em contato com o NiTi.

O ensaio com o par galvanico NiTi/Pt em solucdo de NaCl 0,9% gerou correntes da
ordem de, no maximo, microA. Os ensaios foram realizados com o NiTi sob a forma de
corpos de prova planos metélicos e stents por 2 h e com stents por 24 h. Para o corpo de
prova plano, a corrente se estabilizou proxima de zero. Nos ensaios com os stents houve
flutuacdo dos valores de corrente, num processo de despassivacdo e repassivacdo do
material. A analise da superficie por MEV revelou que a superficie do material se

manteve integra, sem indicativo de ataque por pites.

Para a liga de NiTi, foram realizados testes potenciostaticos a 280 mV ag/agci, potencial
correspondente ao Epy do par galvanico NiTi/Pt, por 24 h. Os valores de corrente
registrados foram consideravelmente altos, da ordem de miliA, o que indica a quebra de
passivacdo do filme formado sobre a liga de NiTi. A analise da superficie por MEV
confirma o amplo ataque da superficie por pites. Dessa forma, o contato da liga de NiTi

com a platina pode causar corrosédo galvanica.

Considerando os resultados aqui apresentados, a utilizacdo de stents com marcadores
radiopacos deve ser adotada com cautela, uma vez que os pares galvanicos formados
podem ser susceptiveis ao processo de corrosdo galvanica levando a danos no NiTi. A
utilizacdo de ligas ternarias de NiTiPd, como forma de aumentar a radiopacidade, pode
constituir uma alternativa interessante. A liga ternaria sugerida para este fim € a liga de
NiTiPd. Apesar da menor susceptibilidade se comparada a liga binaria de NiTi, a liga
contendo Pd apresentou uma extensa amplitude da faixa de passivacdo (AE), com
valores acima de 500 mVagagci. A resisténcia a corrosdo da liga de NiTiPd pode ser
ainda aumentada através de tratamentos de superficie como o polimento eletroquimico,

que é um tratamento padréo para as ligas a base de NiTi para aplicagdes biomédicas.
5.4. A. Conclusions

The present study investigated the galvanic corrosion behaviour of NiTi in combination
with other biomaterials, such as Au, Pt and Pd. These materials are commonly used as
stents markers to increase radiopacity. Among the materials tested, the galvanic couple
NiTi/Pt was more susceptible to galvanic corrosion, since this couple presented the
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highest Ecouple and leouple Values. The smallest values were obtained for gold alloy

coupled with NiTi.

The currents measured for the galvanic combination NiTi/Pt were of a maximum value
in the scale of microA. The tests were performed with NiTi as a flat disc and as a stent
for 2 hours, and as a stent for 24 h. For the flat disc sample the current stabilized at
values near zero. When stents were tested, current fluctuations were observed,
suggesting that the passivation—depassivation phenomena had taken place on the
surface. SEM surfaces analysis after galvanic tests showed that the stent surface was

free of pits.

Potentiostatic test at 280 mV, potential corresponding to the Ecouple from NiTi/Pt, were
performed for a period of 24h. The high current values measured, being in miliA order,
indicate that the potentiostatic test induced localised corrosion. SEM analysis after

corrosion test confirms pits attacks on NiTi stent surfaces.

According to our results, the use of stents with radiopaque markers must be used with
precaution, since the galvanic couples formed might be susceptible to galvanic
corrosion process and could damage the NiTi stent. An interesting alternative could be
the utilization of the ternary alloy NiTiPd to improve radiopacity. Despite the lower
corrosion resistance compared to the binary NiTi, the NiTi alloy with Pd addition
presented a wide passive range (AE), with values above 500 mVagagcl. The NiTiPd
corrosion resistance could be improved with surface treatments such as electropolishing,
which is used as final surface treatment for almost all NiTi products presently being

used in medicine.
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