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RESUMO

Stress shielding € a perda 6ssea na regido implantada e € a principal causa de
cirurgias de revisdo, cuja origem € devido a diferenca entre médulo de elasticidade
do osso humano (30 GPa) e do material do implante, cerca de 110 GPa, dependendo
da liga, geralmente metalica devido a resisténcia mecénica que este tipo de material
oferece, suprindo as necessidades de implantes do tipo ortopédicos. Para a redugéo
deste problema, a interacdo implante / tecido 6sseo vem sendo cada vez mais
estudada e o desenvolvimento de materiais que imitem o0 0sso humano tém sido
objetivo de diversos estudos. Neste trabalho foram estudadas estruturas porosas,
scaffolds, feitas a partir do p6 do titanio através da metalurgia do p6 associada ao
método space holder e modificada superficialmente por SBF. Variou-se pressfes de
compactacao, temperatura de sinterizacdo e proporcdo de espacador, concluindo
gue o aumento da pressdao de compactacédo influencia diretamente na porosidade
aparente dos scaffolds e, consequentemente, no médulo de elasticidade e na
resisténcia a fratura, assim como o aumento da temperatura de sinterizacao, que
também promove o surgimento de rutila e o aumento de espacador, que reduz a
resisténcia mecanica dos scaffolds A modificagdo superficial por SBF resultou na
formacao de hidroxiapatita sobre a superficie do scaffold, bem como no interior de

poros abertos a superficie, tornando-a bioativa, melhorando a osseointegracao.

Palavras-chave: scaffold; osseointegracéo; titnio poroso.



ABSTRACT

Stress shielding is the bone loss in the implanted region and is the main cause
of revision surgeries, whose origin is due to the difference between modulus of
elasticity of human bone (30 GPa) and implant material, 110 GPa, depending on the
alloy, usually metallic due to the mechanical resistance that this type of material
offers, supplying the needs of orthopedic type implants. To reduce this problem,
implant / bone tissue interaction has been increasingly studied and the development
of materials that mimic human bone have been the objective of several studies. In
this work, porous structures, scaffolds, made from the powder of titanium through
powder metallurgy associated to the space holder method and surface modified by
SBF were studied. The compression pressures, sintering temperature and spacer
ratio are varied, concluding that: The increase of the compacting pressure directly
influences the apparent porosity of the scaffolds and, consequently, the modulus of
elasticity and the tensile strength, as well as the increase of sintering temperature,
which also promotes the appearance of rutila and the increase of spacer, which
reduces the mechanical resistance of the scaffolds. Surface modification by SBF
resulted in the formation of hydroxyapatite on the surface of the scaffold as well as

inside pores open to the surface, making it bioactive, improving osseointegration.

Key-words: scaffold; osseointegration; porous titanium.
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1. INTRODUCAO

Implantes ortopédicos séo dispositivos médicos utilizados para substituir partes
do corpo humano consideradas estruturais, ou seja, onde ha esforcos mecéanicos
envolvidos. Exemplos de implantes estruturais sao: implante de joelho, de ombro, de

quadril, articulacdes, e coluna vertebral (discos de cartilagem e vértebras) (ANVISA).

Os materiais utilizados na fabricagdo destes implantes devem possuir
caracteristicas especificas, entre elas a biocompatibilidade, alta resisténcia a
corrosdo, além de boa resisténcia mecanica, e modulo de elasticidade préximo ao
do osso humano. Devido a esses requisitos, a maioria das préteses estruturais sao
produzidas de materiais metdlicos, sendo eles: ligas de Co-Cr; aco inoxidavel 316L;
Ti e suas ligas (DUVAIZEM, 2013; CHEN et al., 2015; LIMMAHAKHUN et al., 2017;
TOPTAN et al., 2017). Porém, alguns problemas referentes a estes tipos de
implantes sdo amplamente reportados pela literatura. O mais comum é o efeito de
stress shielding que compromete a eficacia da protese, causando seu
desprendimento do osso devido a reabsorcdo 6ssea na regido implantada. A
reabsorcdo 0ssea é resultado da diferenca do moédulo de elasticidade entre 0 0sso e
o implante, onde o0 0sso diminui sua espessura ao longo do tempo. ISso ocorre pois,
como o metal possui maior resisténcia mecanica, o carregamento aplicado é
totalmente absorvido por ele, inutilizando o 0sso. Esse efeito € minimizado conforme
o E do implante se aproxima do modulo de elasticidade do osso (HUISKES et al.,
1992; RYAN et al, 2006; RIDZWAN et al., 2007; NINOMI et al., 2011;
LIMMAHAKHUN et al., 2017; TOPTAN et al., 2017).

O mdédulo de elasticidade pode ser reduzido através da adicdo de elementos
de liga, controle microestrutural ou introducédo de poros no material. O controle
microestrutural pode ser feito tanto com tratamentos térmicos quanto com adicéo de
elementos de liga, que por vezes sao desejaveis uma vez que melhoram algumas
propriedades mecanicas necessarias, como a resisténcia a corrosao e ao desgaste.
Porém, ha aqueles que resultam em reacdes toxicas ao organismo humano como,
por exemplo, o aluminio, que aumenta a probabilidade de o paciente desenvolver
mal de Alzheimer (DUVAIZEM, 2013; CHEN et al., 2015).

Dentre os metais aptos a aplicacdo biomeédica, o titAnio possui a melhor

aceitacéo pelo corpo mesmo em grandes quantidades, justificando ser o material



metélico biocompativel mais utilizado comercialmente. A introdu¢cdo de poros
promove a diminuicdo do moddulo de elasticidade, e em tamanhos adequados,
também estimula o crescimento do tecido dsseo. A desvantagem dos poros é a
diminuicdo da resisténcia mecéanica e possivel reducdo da vida util do implante
causada pela nucleacéo de trincas decorrentes de processos ciclicos no interior dos
poros (DUVAIZEM, 2013; CHEN et al., 2015; TOPTAN et al., 2017).

As estruturas porosas, também chamadas de scaffolds, estdo sendo
amplamente estudadas, tanto em materiais metalicos quanto em poliméricos. Ao
mesmo tempo, vém sendo comprovada a importancia de estruturas que possuam
microarquitetura, também chamada de estrutura hierarquica, com a presenca de
caracteristicas topograficas em macro e micro-escala, e que melhoram o
ancoramento e aumentam a taxa de crescimento celular (TORRES-SANCHEZ et al.,
2017).

A metalurgia do p6é € um processo de fabricacdo que consiste na compactacao
uniaxial de p6s metélicos a partir de um molde, cuja geometria € aquela que se
deseja, sendo finalizado pela sinterizacdo da peca, apdés desmolde. Sua grande
vantagem € a possibilidade de se obter ligas entre materiais com pouca ou henhuma
afinidade fisico-quimica, que seria impossivel através do método convencional de
fundicdo. A desvantagem deste método € a limitacdo geométrica das pecas, sendo
necessaria geometrias simples e sem reentrancias (CHIAVERINI, 1992). O método
space holder se refere a técnica de introducdo de material espacador a mistura a ser
compactada pela metalurgia do pd, para se obter pecas com porosidade e tamanho
de poros controlados, através da geometria e tamanho das suas particulas. O
material espacador, cuja temperatura de fusdo € muito inferior a do metal, é
adicionado e misturado junto ao p6 que sera compactado. Em seguida, a peca é
submetida a sinterizacdo, onde o espacador € totalmente removido, gerando 0s
poros. Alternativamente, o material espacador também pode ser retirado da peca
ap0s a compactacdo, antes da fase de sinterizacdo, dependendo das suas
caracteristicas quimicas (DUNAND, 2004; JAKUBOWICZ et al., 2013; TOPTAN et
al., 2017).

Tanto a etapa de mistura (entre o pé metalico e o espacador) quanto a etapa

de compactacdo, causam grande influéncia na qualidade da peca sinterizada, visto
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gue, uma mistura pouco homogénea resulta em uma porosidade irregular ao longo
da peca, e baixas pressdes de compactacédo acarretam perdas na sua resisténcia
mecanica (ARIFVIANTO et al., 2014). Portanto, neste trabalho foram avaliadas tanto
a proporcéo do material espacador em relagéo ao pé de titanio quanto as pressdes
de compactagcao, visando obter amostras com porosidade, tamanho de poro e
resisténcia mecanica préoximos ao do 0sso humano. A razao principal de se variar a
pressdo de compactacao foi de se entender a real influéncia deste parametro no
sinterizado final, além de se obter a melhor pressdo em relacdo a porosidade final
da peca, uma vez que alguns artigos estudados ndo demonstram tais dados
(DUNAND, 2004; JAKUBOWICZ et al., 2013; TOPTAN et al., 2017).

Sendo assim, este trabalho propde a fabricacdo de scaffolds de titanio
utilizando a técnica de metalurgia do p6é associada ao método space holder, que
possibilita a obtencédo destas estruturas com topografia em macro e micro escala.
Aliado a estrutura porosa, estudamos a biofuncionalizacédo através da imersdo em
SBF (Simulated Body Fluid), para promover a precipitacdo de hidroxiapatita dentro
dos poros, e consequentemente produzir um material bioativo (KOKUBO, 1996;
BOHNER et al., 2009; FERRARIS et al., 2011).
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1.1.OBJETIVOS

1.1.1. Objetivo Geral

O objetivo deste trabalho foi avaliar as propriedades mecéanicas de uma
estrutura metdlica de titAnio altamente porosa fabricada a partir da metalurgia do pé,
associada ao método space holder, e a deposicao de hidroxiapatita, HAp, nos poros

pela imersdo em SBF.

1.1.2. Objetivos Especificos

a. Avaliar o efeito da pressédo de compactacao na densificacdo das amostras e na
porosidade do scaffold;

b. Avaliar o efeito da temperatura de sinterizagéo na resisténcia do scaffold;

c. Avaliar a influéncia da variacdo da proporcao do espacador na porosidade do
scaffold;

d. Avaliar as propriedades mecéanicas em funcao da porosidade do scaffold;

e. Avaliar a formacao de hidroxiapatita na superficie do scaffold apés imersdo em
solugcao SBF (Synthetic Body Fluid).



12

2. REVISAO BIBLIOGRAFICA

Nesta secdo serdo apresentados conceitos e definicbes de biomateriais
metélicos, focando as atencdes no titanio, objeto de estudo deste trabalho. Em
seguida, serdo mostrados conceitos de scaffolds bem como o processo de
fabricacdo do mesmo e a caracterizagdo mecanica adotada. ApOs este
entendimento, serdo dadas noc¢bes de como ocorrem as interacbes entre o
dispositivo metalico implantado e o organismo humano e os diferentes tipos de 0ssos
presentes na estrutura 6ssea humana, finalizando com uma revisdo sobre a

formacéo de camada de hidroxiapatita gerada pela solucdo de SBF.

2.1.BIOMATERIAIS METALICOS

Biomateriais sdo substancias de origem sintética ou natural que podem ser
usadas para substituir partes do organismo biol6gico ou auxiliar no tratamento do
mesmo, a fim de estimular o crescimento de tecido ou recuperacdo do 6rgao ou
funcdes, podendo ser permanentes ou ndo (GEETHA et al., 2009; BALANI et al.,
2015).

Dentre os materiais disponiveis atualmente, os metais representam a maioria
guando se trata de proteses ortopédicas, devido as propriedades mecanicas exigidas
desta familia de implantes, onde a principal delas é a resisténcia mecanica. No
entanto, a diferenca entre os modulos de elasticidade do osso humano e dos
implantes metalicos causam diversas consequéncias ao paciente, podendo resultar
em perda do implante (RYAN et al., 2006; DUVAIZEM, 2013; CABEZAS-VILLA et
al., 2018). Esse fenbmeno é conhecido como stress shielding e sera abordado nos
capitulos seguintes. Além disso, outras caracteristicas superficiais importantes
devem ser consideradas no momento de fabricacdo da protese a fim de garantir
melhor interagcdo osso/implante e consequentemente, diminuicdo da probabilidade
de rejeicdo: resisténcia a corrosdo; hidrofilicidade; composicdo quimica, energia

superficial e morfologia (poros e rugosidade) (BALANI et al., 2015).
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2.1.1. Titdnio como biomaterial

Atualmente, o titanio € o material biocompativel mais utilizado comercialmente,
dentre suas principais caracteristicas pode-se citar menor modulo de elasticidade
qgquando comparado a outros materiais metalicos comerciais, alta resisténcia a
corrosdo e ao desgaste, baixa densidade e boa biocompatibilidade, que o tornam
atrativo ao uso em implantes e proteses (YAN et al., 2010; NIINOMI et al., 2011;
DUVAIZEM, 2013; FERREIRA, 2013; CHEN et al., 2015; TOPTAN et al., 2017).

Sua temperatura de fusdo é de 1668 °C e apresenta duas microestruturas
diferentes: alfa, hexagonal compacta a temperatura ambiente; e beta, cubica de
corpo centrado, acima de 883°C. As ligas de Ti, com diferentes proporcdes dessas
fases, sao classificadas em: ligas a, ligas B, ligas a + B, ligas proximas a a e ligas
préximas a B. Elementos a estabilizadores (Al, Sn, Ga, C, O, N) aumentam a
temperatura de transigédo para a fase 3, enquanto que elementos estabilizadores da
fase B (V, Mo, Cu, Nb, Fe, Cr, Ta) diminuem esta temperatura (LAHEURTE et al.,
2005; FERREIRA, 2013).

Esses elementos estabilizadores atuam diretamente na movimentagcdo dos
atomos presentes na liga, modificando as velocidades de precipitacdo da nova fase
ou atuando diretamente na transformacédo martensitica dos elementos (FERREIRA,
2013). Muitos estudos mostram que ligas préximas a 3 sdo muito promissoras ha
aplicacdo biomédica, uma vez que possuem menor médulo de elasticidade e alta
resisténcia mecanica quando comparadas ao titanio puro (fase a) (HANADA et al.,
2005; Ll et al., 2014, 2018a).

Ainda assim, atualmente, a liga mais usada na fabricacdo de proteses e
implantes € uma liga a-B, conhecida como Ti6Al4V, em virtude da sua alta resisténcia
a tracdo e boa resisténcia a fadiga. No entanto, apresenta baixa resisténcia ao
desgaste e ao cisalhamento, e baixa dureza, além de possuir o modulo de
elasticidade de 110 GPa, muito superior ao do 0sso, que € de 30 GPa (GARAY et
al., 2008; PENG et al., 2018).

Mesmo com esta diferenca de resisténcia mecanica entre o titnio e 0sso
humano, as ligas de Ti continuam sendo atrativo para aplicagcbes biomédicas, uma

vez que o organismo humano nao responde de forma negativa quando ha o contato
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com o titAnio, mesmo em grandes quantidades. Contrario do que ocorre com
elementos usados para modificar as propriedades mecanicas, como é o caso da liga
Ti6AI4V, onde o aluminio aumenta a probabilidade de o paciente desenvolver mal de
Alzheimer e a citotoxicidade do vanadio (DUVAIZEM, 2013; CHEN et al., 2015).

Tabela 1. Elementos de liga comumente usados em implantes estruturais
(DUVAIZEM, 2013; CHEN et al., 2015).

Elementos de liga Caracteristicas

Aumenta a resisténcia a corrosao

co Aumenta a probabilidade de cancer

Cr Aumenta resisténcia ao desgaste

Ti N&o é toxico, mesmo em grandes quantidades
Estabilizador da fase a do Ti

Al Pode causar mal de Alzheimer
Estabilizador da fase 3 do Ti

v Causa reac0es citotdxicas e problemas neurolégicos

Alternativamente, a reducdo da resisténcia mecanica dos metais e, por
conseguinte, a reducao de perda 6ssea por stress shielding, que sera explicado na
secdo 2.2.2, pode ser obtida através da intervencdo na estrutura fisica do material,
e ndo apenas quimica como € a proposta da maioria das ligas. Essa modificacédo
baseia-se na introducdo de poros ao material, também chamada de scaffolds
(DUNAND, 2004; NIINOMI et al., 2011; DUVAIZEM, 2013; JAKUBOWICZ et al.,
2013; NAZARI et al., 2016; TOPTAN et al., 2017).

2.2.INTERACAO TECIDO OSSEOQO/IMPLANTE

As reacfes que ocorrem na interface osso/implante logo apés sua introducdo
no organismo humano sao fundamentais para seu sucesso, visto que é a superficie
do biomaterial quem determina as respostas celulares posteriores. Essas respostas
podem ser positivas no sentido de promover a integracdo da protese ao sistema ou
negativas, resultando em cirurgias de revisdo ou até mesmo a amputacdo do
membro (FERRARIS et al., 2011; BALANI et al., 2015).
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Muitas dessas cirurgias de revisdo sao justificadas por problemas como stress
shielding e osseointegracdo relacionados a préteses do tipo estrutural — joelho,
quadril e coluna. Em ambos casos, as propriedades superficiais e mecéanica do

biomaterial sdo fundamentais para minimizar os riscos (FERREIRA, 2013).

Para melhor entendimento destes problemas, serdo apresentados,
inicialmente, os diferentes tipos de 0ssos encontrados na estrutura 6ssea humana e,
em seguida, seréo abordados os problemas de stress shielding e sua relagédo com o
modulo de elasticidade e a importancia da osseointegracao e sua dependéncia da
superficie do implante.

2.2.1. O 0osso humano

O o0sso humano pode ser dividido em duas partes: osso cortical € 0 0SS0
trabecular, como mostra a Figura 1. O osso cortical é a regido mais externa do 0Sso
e também a de menor porosidade, mais compacta. A regido trabecular se refere a
regido central do o0sso. E a parte mais porosa da composicédo 6ssea; € nela que os
implantes se aderem, tendo maior influéncia na osseointegracdo (SIMOES et al.,
2002; CACHINHO, 2006; SILVA et al., 2011).

O osso trabecular compde 20% de todo o esqueleto humano e sua porosidade
varia entre 30 e 90%. Mesmo constituindo a minoria no esqueleto humano, possui
papel fundamental na fixagdo de implantes e prétese, uma vez que todas elas
possuem carater invasivo, necessitando da calcificacdo junto a regido central do
0sso (SILVA et al., 2011).

Muitos estudos mostram que préteses com maior rugosidade superficial séo
mais eficientes em termos de osseointegracéo que superficies lisas. E dentre estas,
as que possuem poros que imitam os do 0sso trabecular apresentam resultados mais
promissores, cujo diametro varia entre 100 e 500 ym (CACHINHO, 2006).
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Figura 1. Osso trabecular e osso cortical (SIMOES et al., 2002).

2.2.2. Stress shielding

O stress shielding € o afrouxamento da prétese causada pela reabsorcdo dssea
resultante da inutilizacdo do 0sso na regido implantada, ou seja, a prétese passa a
absorver todo o carregamento nesta regido. Essa condi¢do é desenvolvida devido a
diferenca entre os modulos de elasticidade do osso e do material do implante. Com
a reducdo da tensdo suportada pelo osso, 0 organismo reage se readaptando,
diminuindo sua massa 6ssea (HUISKES et al., 1992; NIINOMI et al.,, 2011;
CABEZAS-VILLA et al., 2018; LI et al., 2018b). A Figura 2 mostra a imagem de uma
radiografia feita em um paciente implantado onde percebe-se a reducdo expressiva

da massa O6ssea apés 7 anos, Figura 2-b, da cirurgia de artroplastia.

2.2.3. Osseointegracao

A osseointegracao € a proliferacdo celular sob a superficie do implante, sendo
considerada uma resposta positiva do hospedeiro cujo principal influente é a

superficie do material implantado (BALANI et al., 2015).

Para a proliferacdo celular, ha a necessidade da adsorcdo de proteinas a
superficie as quais promovem receptores adequados a diferentes tipos de células
que, ao se ligarem as proteinas, iniciam o processo de proliferacdo celular. As

primeiras proteinas adsorvidas provém do sangue e dos fluidos presentes na regiao
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implantada, seguidas pela atividade celular local (PULEO et al., 1999; BALANI et al.,
2015).

Figura 2. Exemplo de stress shielding. A) Radiografia da cirurgia de artroplastia
total de quadril. B) Radiografia de 7 anos apdés a cirurgia de artroplastia mostrando
a perda 6ssea causada pelo stress shielding. Fonte: adaptado de (LIM et al., 2012)

Propriedades superficiais como hidrofobicidade, composi¢do quimica, energia
superficial, topografia e rugosidade interferem diretamente na adsor¢ao proteica, ou
seja, a adsorcao proteica e consequente adesdo celular € melhorada quando: a
hidrofilicidade superficial € a maxima possivel; o material utilizado € biocompativel
e/ou bioativo; as cargas superficiais sao variadas, aumentado a afinidade com
grupos funcionais quimicos diversos das proteinas; e a topografia somada a

rugosidade superficial, imitam a escala bioldgica (BALANI et al., 2015).

Scaffolds possuem estrutura do tipo porosa, que melhora a fixagdo bioldgica,
promove 0 ancoramento celular e sua proliferacdo, além da melhora na
neovascularizacao local, resultando em melhor osseointegracédo (YAN et al., 2010;
CABEZAS-VILLA et al., 2018).
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2.3.SCAFFOLDS

Diversos estudos mostram que estruturas porosas, os scaffolds, melhoram a
atividade celular, facilitando o crescimento e o desenvolvimento de novas células
gue melhoram a osseointegracdo e consequentemente a ancoragem do implante
(JAKUBOWICZ et al., 2013; ARIFVIANTO et al., 2014; NAZARI et al., 2016; CHEN
et al., 2017).

Para aplicacdes na medicina, os scaffolds podem ser fabricados em materiais
diversos, podendo ser: biomaterial ceramico, como hidroxiapatita; polimérico,
podendo ser biodegradavel; ou metalico, em casos de aplicagBes estruturais. As
técnicas de fabricacdo dos scaffolds metalicos variam entre: metalurgia do po;
expansao por bolhas de gas pressurizadas; deposicdo de po; prototipagem rapida;
e 0 método space holder. Dentre estes, 0 mais utilizado € a técnica de metalurgia do
po associada ao método space holder, pois juntos permitem grande variacdo da
porosidade da peca fabricada, bem como o controle da geometria dos poros nela
inseridos (ARIFVIANTO et al., 2014).

A técnica de metalurgia do p6 é um processo de fabricacao relativamente
simples, onde o pé metélico é compactado e sinterizado, e se obtém porosidades de
até 35% (Figura 3a). Associado ao método space holder, pode-se obter porosidades
superiores a 50%, uma vez que, como o0 nome do método sugere, particulas
espacadoras sao adicionadas ao pé metélico de maneira temporéria (ARIFVIANTO
et al., 2014).

2.3.1. Metalurgia do p6 associada ao método space holder

A metalurgia do p6 convencional é um processo de fabricacéo flexivel, que
permite a manufatura de pecas a partir de ligas criadas entre materiais cuja afinidade
fisico-quimica ndo exista, uma vez que n&o ocorre a fusdo destes materiais e,
consequentemente, ndo ocorrendo misturas liguidas. Sendo assim, este processo
consiste na mistura dos materiais em p0o, na compactacao e sinterizagdo, conforme
Figura 3b (CHIAVERINI, 1992; JAKUBOWICZ et al., 2013).
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Mistura: espagador + po
metalico

L

Compactagao

U

Remocgao do espagador

L

Sinterizagao
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Figura 3. (a) Peca produzida pelas técnicas associadas. Imagens da peca
sinterizada: a esquerda, feita pela técnica de tomografia computadorizada e, a
direita, imagem obtida por microscopia eletrénica de varredura. Fonte: adaptado de
(JAKUBOWICZ et al., 2013). (b) Fluxograma das etapas que constituem o processo
de fabricacdo do método space holder associado a metalurgia do p6. Fonte:

Autora.

A fabricacéo de pecas a partir da metalurgia do p6 associada ao método space
holder difere da metalurgia do p6 convencional na etapa da mistura, a qual é
constituida tanto de pé metélico quanto de particulas que atuam como espacadores,
e em uma etapa opcional apdés a compactacdo, cujo objetivo € a remocédo do
espacador. Este procedimento € opcional pois o espacador também pode ser
removido durante a sinterizagdo (DUNAND, 2004; JAKUBOWICZ et al., 2013;
TOPTAN et al., 2017).

A mistura é etapa fundamental do processo, pois sua homogeneidade significa
menos segregacao e melhor distribuicdo de poros na peca final sendo composta por
pos metdlicos, desmoldante e espacador, conforme o caso (CHIAVERINI, 1992;
JAKUBOWICZ et al., 2013). Segundo a literatura, € comum o uso de glicerina, PVA,
etanol, entre outros (JAKUBOWICZ et al., 2013; ARIFVIANTO et al., 2014; TOPTAN
et al., 2017). Ja o espacador tem a finalidade de gerar espacos vazios no corpo de
prova através da sua evaporacao, sendo assim, seu ponto de fusdo deve ser muito
inferior aos dos materiais metalicos. Scaffolds metalicos podem ser feitos com
espacadores de cloreto de sodio (sal), acucar, fluoreto de sédio, uréia, magnésio,
casca de arroz (CHIAVERINI, 1992; NIU et al.,, 2009; BOMFIM et al., 2012;
JAKUBOWICZ et al., 2013; ARIFVIANTO et al., 2014; NAZARI et al., 2016; CHEN et
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al.,, 2017; TOPTAN et al., 2017; WANG et al., 2017). A sele¢&o do material deve levar
em consideragdo possiveis riscos a saude do paciente bem como a interacao e
reacao celular quando implantado. Ensaios de difracao de raios-X (DRX) mostraram

a presenca de residuos provenientes do espacador (JAKUBOWICZ et al., 2013).

A compactacdo da forma ao pd (geometria final da peca), sem resisténcia
mecanica, e tem interferéncia direta na qualidade da sinterizacdo pois, quanto maior
€ a pressao aplicada, mais proximas estardo uma particula da outra, facilitando a
etapa seguinte de sinterizacdo. Segundo a literatura, a pressao varia entre 200 e 600
MPa (CHIAVERINI, 1992; NIU et al., 2009; BOMFIM et al., 2012; JAKUBOWICZ et
al., 2013; ARIFVIANTO et al., 2014; NAZARI et al., 2016; CHEN et al., 2017;
TOPTAN et al., 2017; WANG et al., 2017; CABEZAS-VILLA et al., 2018).

A resisténcia mecéanica final € obtida durante a etapa de sinterizacdo, que
promove a ligacdo entre as particulas metalicas e influencia a resisténcia mecanica
da peca sinterizada, sob temperatura inferior a de fuséo do(s) pdé(s) metalico(s). Para
o titdnio, alguns autores utilizam essa temperatura entre 1100 e 1400 °C, com taxa
de aquecimento de 5 ou 10 °C/min sob atmosfera controlada (CHIAVERINI, 1992;
NIU et al., 2009; BOMFIM et al., 2012; JAKUBOWICZ et al., 2013; ARIFVIANTO et
al., 2014; NAZARI et al., 2016; CHEN et al., 2017; TOPTAN et al., 2017; WANG et
al., 2017; CABEZAS-VILLA et al., 2018).

2.3.2. Sinterizagéo

A sinterizacdo é uma técnica que, utilizando a energia térmica, aglomera
particulas produzindo pecas com densidade controlada a partir de pdés metalicos,
ceramicos e/ou poliméricos. Pode ser classificada em sinterizagdo no estado solido
ou no estado liquido, cuja diferenca € a temperatura utilizada no processo, sendo
que o primeiro ocorre entre as linhas solvus e solidus e a segunda entre as linhas
solidus e liquidus do diagrama de fases do material (VLACK, 1970; SUK-JOONG
L.KANG, 2005).

O processo de sinterizagdo pode ser dividido em trés etapas, como
exemplificado na Figura 4 (SUK-JOONG L.KANG, 2005; FERREIRA, 2013):
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1. Etapa inicial: Inicio da formacao do pescoco, ou seja, a ligacao entre as particulas
é formada através da migracdo dos atomos de toda a superficie da particula para
a regido de formacao do pescoco;

2. Etapa intermediéaria: Inicio do crescimento de grdo, nesta etapa a taxa de
sinterizacdo € menor que na etapa 1,

3. Etapa final: Densificagdo da peca com presenca de poros arredondados e

crescimento acelerado de gréo;

Estagio Inicial

4
s
AN /\/
i

\ A 4
Estagio Intermediario Estagio Final

Figura 4. Etapas da sinterizacdo. Fonte: Adaptado de (BONALDI et al., 2008).

A temperatura é principal influente deste processo, uma vez que a melhora da
sinterizacdo, que gera o aumento na densificacdo das amostras produzidas e
consequente reducdo de microporos provenientes do processo, sao diretamente
relacionadas com o aumento da temperatura de sinteriza¢cao utilizada, e o tempo de
exposicdo é variavel conforme o processo de sinterizacdo escolhido (PECANHA
JUNIOR et al., 2016).
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2.4.PROPRIEDADES MECANICAS

2.4.1. O mbédulo de elasticidade

O modulo de elasticidade esta relacionado diretamente com as forcas de
ligacBes interatbmicas dos atomos e moléculas de um material sélido qualquer,
indicando sua rigidez e dependéncia da temperatura, uma vez que sao inversamente
proporcionais. Pode ser obtido a partir de trés técnicas experimentais: (i) através da
curva de carga aplicada versus profundidade de penetracdo, em um ensaio de
indentacao instrumentada; (ii) via ultrassom; (iii) ou pela curva tenséo vs. deformagéo
gerada a partir de ensaios de tracéo, flexdo ou compressao (GARCIA et al., 2012).
O valor do modulo de elasticidade, E, obtido através da inclinacéo da curva tenséao,
o (MPa), vs. Deformacéo, € (mm/mm), € calculado pela equacédo que representa esta
inclinagdo, como mostrado na Figura 5, onde

Materiais cuja forca de ligacdo interatbmica é fraca, apresentam menor
inclinacdo da curva, uma vez que necessitam de menos forca aplicada para que a
separacdo entre os atomos ocorra. O inverso também ocorre, para materiais com
ligacdes quimicas fortes a inclinacdo é maior, visto que necessitam de maior forca

para que esta separacédo ocorra (CALLISTER, 2007).
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Figura 5. Exemplo de curva tensédo-deformacao de scaffolds de Co-Cr e reta

tangente para obtencédo do moédulo de elasticidade. Fonte: Adaptado de
(LIMMAHAKHUN et al., 2017).

Nas curvas tensédo vs. deformacéo € possivel, também, identificar estagios de
deformacfes elasticas e plasticas e 0 momento da ruptura, caracterizada pelo
decréscimo abrupto da tensdo. A Figura 6 mostra curvas de scaffolds de titanio
sinterizados em diferentes proporc¢des de espacador (0%, 3%, 5%, 10%, 20% 30%,
40% e 50% em volume) sob pressao de compactacdo de 500 MPa e temperaturas
de sinterizacéo de 1150, 1200 e 1260 °C, onde esses estagios estdo indicados pelas
setas (CABEZAS-VILLA et al., 2018).

Percebe-se, também, a grande reducdo da tensdo maxima necessaria para
ruptura do corpo de prova conforme o aumento da proporcao de espacador e devido
a reducdo da temperatura de sinterizacdo entre as amostras com 0% de espacador,
Figura 6. Porém, a inclinacdo da regido linear, deformacao elastica, permanece
constante até a curva com 3% de espacador, acima desta proporcéo, a inclinacédo

reduz, e, consequentemente, o médulo de elasticidade.
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Figura 6. Curva tenséo vs deformacao de scaffolds de titanio. Fonte: (CABEZAS-

VILLA et al., 2018).

Na Tabela 2 sédo apresentados alguns valores de modulos de elasticidade

encontrados na literatura, segundo porosidade aproximada e o material utilizado na

fabricacdo dos scaffolds, utilizando a metalurgia do pd6. Percebe-se a reducao

consideravel do modulo de elasticidade em relacao ao titanio fabricado por fundicéo,
que é de 110 GPa.

Tabela 2. Dados de modulo de elasticidade de acordo com o material e a porosidade

obtida do scaffold feito a partir da metalurgia do po.

Material Porosidade aproximada | Modulo de Elasticidade, E Referéncia
TiNb 40% 6,4 +/- 0,17 Gpa (FERREIRA, 2013)
Ti 70% 18 +/- 0,3 MPa (LEE et al., 2009)
Ti 80% 2,87 GPa (CACHINHO, 2006)
Ti6AI4V 90% 0,80 GPa (CACHINHO, 2006)

2.5.SUPERFICIES BIOMIMETICAS

Superficies biomiméticas sdo aquelas fabricadas visando imitar a estrutura do

tecido 6sseo, favorecendo a osseointegracdo. A deposigcéo de hidroxiapatita sobre o
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material do implante é o tratamento mais comum utilizado, por gerar resposta rapida
a regeneracdo 6ssea devido a semelhanca quimica entre este material e 0 0sso
(KAUR, 2017). A solucéo de SBF (Simulated Body Fluid) € utilizada para a formagéo
dessa camada tornando a superficie bioativa (KOKUBO, 1996). Essa solucao foi
desenvolvida inicialmente como um teste de bioatividade e, posteriormente, devido
a capacidade de se depositar hidroxiapatita (HAp) em amostras imersas nessa
solucéo, tornou-se um meio de modificacdo superficial com o objetivo de promover
crescimento celular (BOHNER et al., 2009). A Figura 7 mostra resultados reportados
pela literatura que mostram que o crescimento celular foi maior em superficie com
hidroxiapatita, quando comparados a superficie do titanio puro (LEE et al., 2009). A
Figura 8 mostra a relacdo entre o tempo de exposi¢cdo da superficie a solucdo SBF
e a espessura da camada formada sobre superficie de titanio tratada
superficialmente em solugcéo de NaOH, que aumentou de 0,71 ym para 3,36 um com
0 aumento de exposicado de 1 para 21 dias, respectivamente (MA et al., 2003).

0.75
0.70 -
0.65 -
0.60 -

0.55 -

0.50 A

0.45

Viabilidade Celular [A490]

0.40
0 10 20 30 Pure Ti

Quantidade HA [wt %]

Figura 7. Resultados de viabilidade celular em superficies com hidroxiapatita, HAp,

e em superficie de titanio puro, sem HAp. Fonte: (LEE et al., 2009).
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Figura 8. Resultados do aumento da espessura de HA conforme o aumento do

tempo de imersdo em solucédo SBF. Fonte: (MA et al., 2003).
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3. MATERIAIS E METODOS

Os procedimentos experimentais adotados estdo mostrados no fluxograma de
atividades (Figura 9).
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Figura 9. Fluxograma de atividades adotado, onde as etapas de decisbes Pressao
de Compactacao e Temperatura de Sinterizacdo e Mistura, sdo pré-requisitos para

as etapas seguintes.

Este projeto foi dividido em trés grandes partes:

I. O estudo da pressao de compactacado, onde a temperatura de sinterizacéo e
a proporcéo titanio/espacador foram fixadas em 1100 °C e 0,40 g de Ti e 0,20 g de
acucar (33% em peso de espacador), respectivamente, com variacdo na pressao de
compactacao de 25, 50 e 75 MPa, cujo objetivo foi de avaliar a sua influéncia sobre
as propriedades mecanicas;

II. O estudo da temperatura de sinterizagdo com variagcdo do espacador que,
com a pressao fixada apos avaliagcdo das propriedades mecanicas (parte I), variou-
se a temperatura de sinterizacdo (800 °C e 900 °C) afim de estudar sua influéncia
sobre as propriedades mecéanicas nas misturas 1 (33% em peso de espacador), 2

(0,30 g Ti e 0,30 g acucar, 50% em peso de espacador) e mistura 3 (0,20 g Tie 0,40
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g acucar, 66% em peso de espacador), comparando a mistura 0 (referéncia, 0% em
peso de espacador).

lll. E a terceira e ultima parte, biofuncionalizacdo das amostras cujas condicfes
foram de maior porosidade aparente e menores modulo de elasticidade e resisténcia

a fratura, visando promover sua bioatividade.

As proporcdes das misturas 0, 1, 2 e 3 estdo apresentadas na Tabela 3, assim

como a nomenclatura adotada e as condicbes em que cada amostra foi fabricada.

Tabela 3. Nomenclatura adotada para os corpos de prova produzidos com 0s

diferentes parametros de composicado de mistura e pressédo de compactacao.

Parametros de sinterizacdo

NemeneEiua Prgporgéo Titén?o /espagaqor (9) Pressé? de Temperatura (°C)| Tempo (h) Rampa de Aqgecimento

Mistura Ti Aclcar |compactacéo (MPa) (°C/min)
0%25 g 0,60 0 25
0%50 % 0,60 0 50
0%75 = 0,60 0 75
%2 = 049 0.20 2 1100°C 1 hora 10°C/min
33%50 g 0,40 0,20 50
33%75 = 0,40 0,20 75
50%1100 Mistura 2 0,30 0,30 75
66%1100 Mistura 3 0,20 0,40 75
0%900 Mistura O 0,60 0 75
33%900 Mistura 1 0,40 0,20 75 900°C 1 hora 10°C/min
50%900 Mistura 2 0,30 0,30 75
0%800 Mistura O 0,60 0 75
33%800 Mistura 1 0,40 0,20 75 800°C 1 hora 10°C/min
50%800 Mistura 2 0,30 0,30 75

O p6 de titanio foi fornecido por Brats Industria e Comércio de Produtos
Metélicos Especiais (Cajati — SP) e o espacador utilizado foi o acUcar tipo cristal

marca Caravelas.

A compactacdao uniaxial foi feita utilizando uma prensa hidraulica manual com
capacidade maxima de 15 toneladas (187,5 MPa), marca Bovenau modelo PT15500
(Figura 10).

A sinterizacao foi feita em forno elétrico com atmosfera controlada de Argonio
5.0 e pressdo de 15 psi, ou 1 kgf/cm? (Figura 11 e Figura 12), rampa de aquecimento

de 10 °C/min por 1 hora e resfriamento lento dentro do forno.
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Figura 10. Prensa hidraulica manual com capacidade maxima de 15 toneladas,
marca Bovenau modelo PT15500.

Figura 11. Forno elétrico com Figura 12. Valvula de presséo utilizada
atmosfera controlada. para controle da vazéo de gas para o
forno.
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3.1.DESENVOLVIMENTO DO MOLDE DE COMPACTACAO

Para a preparagéo das amostras, houve a necessidade de se usinar uma matriz
de compactacdo apropriada, onde suas dimensdes foram projetadas segundo
dimensdes finais do corpo de prova, cujo didametro foi estipulado em 10 mm e
geometria simples, sem reentrancias. O molde, mostrado na Figura 13, foi usinado
em acgo AISI 4340, possui uma puncéo superior (2) e uma inferior (3) com sentido
vertical de atuacdo limitados por uma matriz cilindrica (1), sendo temperado e

revenido apos usinagem.
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Figura 13. Desenho de fabricacdo da matriz de compactacéo usinada, onde: (1)

molde circular (2) punc¢éao superior (3) puncéo inferior. (c) Molde final.
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3.2.ESTUDO DA PRESSAO DE COMPACTACAO

3.2.1. Preparacédo das amostras

A preparacdo das amostras teve inicio com a mistura dos componentes
(glicerina, titAnio em pé e agucar), que em seguida foi vazada em molde, compactada

e sinterizada (ap6s desmolde).

A pressao foi variada em 25, 50 e 75 MPa e as condi¢cdes de sinterizacao
estipuladas em 1100 °C com rampa de aquecimento de 10 °C/min (BOMFIM et al.,
2012) e patamar de 1 hora (JAKUBOWICZ et al., 2013), como mostra a Tabela 4.

Tabela 4. Condicbes de fabricacdo das amostras do Estudo da Pressdo de

Compactacéao.
Estudo da Presséo de Compactacéo
Massa (9) Pressao de Parametros de sinterizagéo
Nomenclatura : - ~ -
Ti AcuUcar | compactacdo |Temperatura |[Tempo |[Rampa de Aguecimento

Amostras de 0%25 0,60 0 25
e e e  m—

0 i ° ° .

etas oo 339%25 0.40 0.20 o5 1100°C 1 hora 10°C/min

espacador 33%50 0,40 0,20 50
33%75 0,40 0,20 75

3.3.ESTUDO DA TEMPERATURA DE SINTERIZACAO COM VARIACAO DO

ESPACADOR

3.3.1. Preparacao das amostras

Assim como na primeira parte do projeto, nesta, as amostras sédo preparadas a
partir da mistura dos componentes, em seguida compactadas, desmoldadas e
sinterizadas. Porém aqui, a variacdo foi da temperatura de sinterizacdo e da

proporcao dos componentes, como mostrado na Tabela 5.

A pressao de compactacdo foi fixada em 75 MPa, pois apresentou maior
porosidade aparente e menor moédulo de elasticidade, nos resultados obtidos nos

ensaios de caracterizagdo mecéanica da primeira parte do projeto.
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Tabela 5. Condi¢des de variagcdo do Estudo da Temperatura de Sinterizagdo com

Variacéo de Espacador.

Estudo da Temperatura de Sinterizagdo com Variagdo de Espacador

Massa (g) Presséao de Pardmetros de sinterizacéo
Nomenclatura : Z ~ -
Ti Aclcar [compactacdo |Temperatura |Tempo |Rampa de Aquecimento
0%1100 | 0,60 0,00
Variagdoda | 33%1100| 0,40 0,20 1100°C
proporgéo 50%1100| 0,30 0,30
66%1100| 0,20 0,40
0%900 0,60 0 o~
Variagdo da | 33%900 | 040 | 0,20 75 MPa oopcc | Lhora Ly
temperatura 50%900 0,30 0,30
de 0%800 0,60 0
sinterizacéo 33%800 | 0,40 0,20 800°C
50%800 | 0,30 0,30

3.4.CARACTERIZACAO FiSICA DOS CORPOS DE PROVA

A caracterizacdo dos corpos de prova foi realizada através de ensaios de
porosidade aparente, ensaios de caracterizagdo microestrutural e ensaios de
caracterizagcdo mecanica. A caracterizagdo microestrutural foi feita com o objetivo de
verificar geometria dos poros e sinterizacdo e fases presentes, utilizando os
eguipamentos de microscopia eletrbnica de varredura (MEV), marca Tescan modelo
Vega3, e difratometria de raios-X (DRX), varredura de 20 a 90°, angulo de incidéncia
de 5° e velocidade de varredura igual a 2 °/min e passo de 0,02 °, marca Shimadzu
modelo XRD-7000, respectivamente, ambos do Laboratério de Caracterizacdo e
Ensaios de Materiais (LaCEM — PUCPR).

A porosidade aparente foi determinada utilizando a Equacéo (1), de acordo com
a metodologia descrita em DUTRA et al. (2005), que relaciona a massa Umida apos
1 hora de fervura em agua, resfriado e enxuto, MU, a massa do CP apds secagem a
110°C, MS, e a massa imersa em agua, Ml.

My - Mg
My— M|

PA(%) = x 100 1)

A M, foi obtida através da imersdo do CP sinterizado em agua destilada,
utilizando o acessorio para densidade da balanca de alta precisdo (marca Genaka,

modelo AG-200) do LaCEM — PUCPR. Em seguida, o CP foi submetido a fervura,
também em agua destilada, por 1 hora, o excesso de agua foi removido e o CP foi
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pesado, em balanca (acessorio removido), obtendo Mu. Logo em seguida, o CP foi
exposto a secagem por um periodo de 1 hora e novamente pesado, obtendo Ms.

A caracterizacdo mecanica foi feita através dos ensaios de compresséao, para
se obter o modulo de elasticidade a partir da inclinacdo da curva tensdo vs.
deformacéo, realizado segundo a norma ASTM B331-10 (BOMFIM et al., 2012), na
maquina de ensaio universal EMIC modelo DL-500, do LaCEM-PUCPR. A
resisténcia a fratura foi obtida através do ensaio ball-on-three-ball (B3B), na maquina
de ensaio universal da marca Shimadzu, modelo AGS-X 5 kN, e utilizando o
programa Trapezium Lite X, instalado no Laboratdrio de Propriedades Mecénicas e

de Superficies da UEPG, como explicado na sequéncia.
3.4.1. Ensaio ball-on-three-balls

O ensaio ball-on-three-balls, B3B, € uma técnica simples para ensaio de flexao
usado, principalmente, para o célculo da resisténcia maxima a fratura de materiais
frageis a partir da forca aplicada sobre a amostra por uma esfera superior (e),
utilizando-se de um puncdo (a), contra a amostra (i) apoiada sobre outras trés
esferas inferiores (h), como mostra a Figura 14 (ZIELKE et al., 2016; SENK, 2017).

S a
N b a) Puncgéo superior de carregamento
>_ X b) Suporte superior de posicionamento
WN c) Suporte inferior de posicionamento
&% ¢ d) Guia do pungao
(L e) 1 Esfera superior (de carregamento)
d f) Anel de centralizagao

— e Y
o W, W
pazd /(gb-. >

1+—e @) Suporte de posicionamento inferior
h) 3 Esferas inferiores

L/ o
S8 i) Amostra

Figura 14. Esquema de funcionamento do ensaio de tenacidade a fratura B3B.
Fonte: adaptado de (ZIELKE et al., 2016).

A principal desvantagem do ensaio B3B € a dificuldade em aproximacdes
analitica, uma vez que inumeros fatores geométricos e de material devem ser

considerados. No entanto, suas vantagens séo diversas, como, por exemplo, o fato



34

de este teste admitir amostras tanto em formato de discos quanto retangulares; o
ensaio B3B ndo é sensivel a pequenas alteracdes de planicidade da amostra,
permitindo o teste em corpos de prova sinterizados; também néo é sensivel a erros
guanto ao alinhamento entre o sistema montado, mostrado nas Figura 15 a-b, e nem
quanto a determinacdo dos raios das esferas e amostra (BORGER et al., 2004;
ZIELKE et al., 2016; SENK, 2017).

A espessura da amostra tem um limite inferior de 500 ym, quando se buscam
incertezas da ordem de +/- 1%, podendo ser reduzido para 100 ym, caso possa ser
admitido incertezas da ordem de +/- 5%, (BORGER et al., 2004).

(@) (b)

Figura 15. Alinhamento das esferas e da amostra no ensaio B3B. (a)Fonte: apud
(SENK, 2017). (b) Alinhamento durante o ensaio B3B. Fonte: a autora

A tensdo méaxima a fratura, g,,,,, pode ser calculada através da equacao (2),
que relaciona a forca aplica sobre a amostra, F (N), da esfera superior, a espessura

da amostra, t (mm), e um fator adimensional, f, que depende das variaveis a, razao
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entre a espessura da amostra e o raio R da amostra de ensaio (a¢ = t/R); B, relagao
entre o suporte Rum e o raio da amostraR (8 = R,,/R); € 9, coeficiente de Poisson

que para o titanio € 9 = 0,32.

F
Omax = f(a’ B, 9) t_2 (2)

Como reportado pela literatura, amostras com superficie sinterizada podem
apresentar resisténcia de cerca de 334 MPa. Vitroceramicas, dependendo da fragéo
de cristalizagdo do CP, podem apresentar resisténcia a fratura entre 120 e 290 MPa,
em materiais ceramicos de amostras de raio de 5mm, a resisténcia & de
aproximadamente 98 MPa (BORGER et al., 2004; SENK, 2017; QUINTANA et al.,
2019)

3.5.BIOFUNCIONALIZACAO EM SBF

A modificagdo superficial em SBF foi feita na amostra que apresentou
propriedades mecanicas mais adequadas, sendo avaliado além da porosidade,

modulo de elasticidade e resisténcia a fratura, sua repetibilidade de fabricacao.

Fabricou-se 8 CPs que foram imersos, separadamente, na solucdo de SBF
preparada e deixados, sob agitacdo constante a 37 °C, em banho maria, marca
Quimis modelo Q226M1. Quatro desses 8 CPs foram retirados e caracterizados apo6s

7 dias. E, apds 14 dias, os outros 4 CPs foram caracterizados.

Optou-se pela exposicdo dos CPs em 7 e 14 dias pois, como reportado na
literatura, a formacao de hidroxiapatita se inicia apds dias de exposicdo em solucéo
SBF, dependendo das condi¢Bes superficiais da amostra, e em 14 dias ha a
formacao total e aumento de hidroxiapatita na superficie (DAGUANO, 2011). Além
disso, outros estudos mostram que em 7 dias ha inicio da linearizacdo da curva de

formacao de HA, como mostrado anteriormente na Figura 8, (MA et al., 2003).

A solugéo escolhida, c-SBF, € uma modificacdo da solucdo de SBF original,
também conhecida por solugdo de Kokubo, por ser mais parecida com o plasma
sanguineo, apresentando reducgéo de 148 mM de CI- para 125 mM de CI-, enquanto

gue no sangue humano essa concentracdo é de 103 mM, além de possuir maior
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capacidade de indugcdo da formacdo de hidroxiapatita em ceramicas, metais e
polimeros quando comparado a SBF original (BAYRAKTAR et al., 1999).

A Tabela 6 apresenta os componentes quimicos e as quantidades de cada um
para a preparagdo desta solucdo, que seguiu o protocolo desenvolvido por
(BAYRAKTAR et al., 1999)

Tabela 6. Composi¢cdo quimica e quantidades para preparacéo da solugdo de SBF.
Fonte: (BAYRAKTAR et al., 1999).

Componente Quimicos Quantidade

Agua deionizada 960 ml
NaCl 6,5456 g
NaHCOs 2,2682 g
KCI 0,373 g
Naz2HP O4 0,1419¢
MgCl2.6H20 0,3049 g

1 M HCI oml
CaCl2.2H20 0,3675¢
Na2S0O4 0,071 ¢
Tris [=(CH20H)sCNH2] 6,057 g
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4. RESULTADOS E DISCUSSAO

Nesta se¢do serdo apresentados os resultados obtidos, iniciando pela definicao
da pressao de compactacao, seguido pela definicdo da temperatura de sinterizagcéo

e proporc¢ao titanio/espacador, finalizado pela modificacdo superficial.

4.1.CARACTERIZACAO DAS PARTICULAS

Fez-se ensaio de caracterizacdo microestrutural, MEV e DRX, nas particulas
de po de titanio e do espacador utilizado a fim de identificacdo das fases presentes,

bem como conhecer geometria e mensurar os tamanhos.

A Figura 16Erro! Fonte de referéncia ndo encontrada. mostra os resultados
da caracterizacdo microestruturas do pé de titdnio, onde as particulas apresentaram
um tamanho médio de 65 pym (+/- 17 um), e a fase cristalina presente somente de

titanio.
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(a) (b)

Figura 16. Ensaios de caracterizacdo microestrutural realizados no po de Ti (a)
MEV; (b) DRX, picos indexados segundo a ficha ICDD 01-071-3948.

A Figura 17 mostra os resultados das analises de MEV e DRX que

possibilitaram obter dimensdo média dos grédos de acucar igual a 1025 ym = 197,9

Mm (geometria retangular) e composicao quimica, sucrose (Ci2H22011).
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Figura 17. Caracterizacdo microestrutural do acucar utilizado como espacador.
(a) Imagem de MEV (b) DRX, picos indexados de acordo com ficha ICDD 00-
024-1977 — Sucrose (C12H22011).

4.2.ESTUDO DA PRESSAO DE COMPACTACAO

4.2.1. Anélise da microestrutura por MEV

As imagens geradas por MEV sao apresentadas na Figura 18, em que as Figura
18 a-c mostram as secdes transversais das amostras com espacador e as Figura 18

d-f mostram as secdes transversais das amostras sem espacador.

Como descrito na literatura, existem dois tipos de poros: poros interconectados
e microporos (NIU et al., 2009). Percebe-se maior quantidade de macro poros
interligados na amostra cuja presséao foi de 75 MPa (Figura 18c). Como esperado,
as amostras de referéncia (0%25, 0%50 e 0%75) apresentaram microporos,
resultado intrinseco do método de fabricagdo utilizado (SUK-JOONG L.KANG,
2005).

Os detalhes mostrados nas imagens da Figura 18 mostram ampliacoes de 5
mil vezes. Comparando-as entre si, percebe-se os diferentes graus de sinterizacéo,
indicando a maior densificacdo das amostras de referéncia quando comparadas as

amostras com espacador.
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SEM MAG: 60 x SEM HV: 20.0 kV 1 | | VEGA3 TESCAN| SEM HV: 20.0 kV WD: 14.34 mm VEGA3 TESCAN

WD: 14.45 mm Det: SE 1mm SEM MAG: 60 x Det: SE 1mm
Stage Y: -13.9 mm Hivac LME-PUCPR LME-PUCPR

SEM HV: 20.0 kV WD: 14.25 mm 1 VEGA3 TESCAN SEM HV: 20.0 kV WD: 14.46 mm 1 | VEGA3 TESCAN
SEM MAG: 60 x Det: SE 1mm SEM MAG: 60 x Det: SE
LME-PUCPR LME-PUCPR

SEM MAG: 60 x VEGA3 TESCAN| SEM MAG: 60 x WD: 15.25 mm | VEGA3 TESCAN|

Det: SE 1mm
UCPR LME-PUCPR

(f)

Figura 18. Imagens de MEV das secdes transversais das amostras: (a) 33%25 (b)
33%50 () 33%75 (d) 0%25 (e) 0%50 (f) 0%75.
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4.2.2. Analise da microestrutura por DRX

Os resultados da analise de DRX das amostras sinterizadas com 33% e sem
de espacador sao exibidos na Figura 19 a-b, respectivamente. P6de-se identificar a
presenca de picos de titdnio em todas as amostras, porém, o surgimento de 6xidos
aconteceu apenas nas amostras com espacador, indicando que o acucar (C12H22011)

contribuiu para a oxidagao do titanio.

Como reportado pela literatura, a presenca de oxidos de titanio (TiO2) €&
esperada ja que o titdnio é muito reativo, se ligando facilmente com o oxigénio do
espacador, mesmo em atmosfera controlada. A presenca de O6xidos néo
estequiométricos observados nos difratogramas, pode ser explicada pela
temperatura de sinterizacdo inferior aos trabalhos citados, pela deficiéncia de
oxigénio no interior do forno, e pelo tempo de patamar de 1 hora. O espacador nao
foi considerado como um possivel motivo uma vez que (JAKUBOWICZ et al., 2013)
obteve apenas TiO2 com o0 mesmo tipo de espacgador utilizado neste projeto.
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Figura 19. Difratogramas de RX nas amostras fabricadas a partir das pressodes de
compactacao iguais a 25, 50 e 75 MPa. (a) Amostras com 33% de espacador. (b)
Amostras de referéncia, sem espacador. Ficha indexadas: TisO: 01-072-1807;
Hongquiite: 01-073-9518; Ti: 00-44-1294.
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4.2.3. M6dulo de Elasticidade

A Figura 20 mostra a curva tensédo-deformacao das amostras sinterizadas com
e sem espacador, nas diferentes pressbes de compactacéo, 25, 50 e 75 MPa. Pode-
se identificar trés estagios distintos: o primeiro onde ocorre a deformacéao elastica ao
longo do aumento da aplicacdo da tensdo; o segundo, visto apenas na amostra 0%
e 25 MPa, referente & deformacéo plastica do CP; e o terceiro, a reducao brusca da
tensdo, apenas nas amostras com espacador, indicando a ruptura dos CPs. Como
reportado pela literatura, que mostra um estagio inicial de deformacéo elastica, bem
definido, o estagio intermediario de deformacéo plastica e o estagio final de ruptura,
como mostrado na Figura 6 (CABEZAS-VILLA et al., 2018).

Percebe-se, ainda, que os maiores valores de tensdo maxima correspondem
as amostras 0% e 75 MPa e 0% e 50 MPa, ambas com tensé&o igual a 59 MPa,
seguidas da amostra 0% espacador e 25 MPa (51 MPa). Dentre as amostras com
espacador, a de 75 MPa de pressao apresentou a maior tenséo aplicada (54 MPa),
seguida da amostra de 50 MPa (49 MPa) e da de 25 MPa (10 MPa), conforme Figura
20. Como esperado, amostras com maior pressdo de compactagdo apresentaram
maior tensdo, uma vez que o aumento dessa pressao melhora a sinterizagao entre
as particulas por promover melhor empacotamento no CP. Isso explica, também, a
reducdo da tensdo nas amostras 00% e 25 MPa e 33% e 25 MPa, indicando menor
grau de sinterizacdo entre as particulas metalicas. Outros resultados de ensaios,
como o de porosidade aparente apresentados ao longo deste capitulo, por exemplo,
confirmaram esse aumento na proximidade entre as particulas, resultando em

variaces das porosidades dos CPs sem espacador.
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Figura 20. Curva tenséo - deformacado das amostras sinterizadas com e sem

espacador, nas diferentes pressdes de compactacao.

A Figura 21 mostra os valores dos modulos de elasticidade obtidos das curvas
tensdo vs. deformacao, mostradas de forma representativa na Figura 20. Para isso,
foram ensaiados quatro corpos de prova de cada condicdo, que geraram quatro
curvas distintas, cujo modulo de elasticidade foi obtido pela inclinacédo da parte linear
de cada curva, onde o resultado é a média e desvio padrdo do E de cada condicgéo.
Observa-se que, dentre as amostras com espacador, a de menor valor de E foi a de
75 MPa, enquanto que nas amostras sem espacador, o menor valor foi obtido para
a amostra de 25 MPa. Indicando que maiores pressdes de compactagao resultam
em amostras mais densificadas, ou seja, nas amostras sem espacador, 0s
microporos sao reduzidos aumentando o contato e a sinterizacao entre as particulas
0 que facilita a propagacéo de trincas. O mesmo ocorre para amostras com
espacador, o aumento da pressdo de compactagao resulta em maior proximidade
entre as particulas, espacadoras e metdlicas, que, por sua vez, geram maior

incidéncia de poros interconectados quando ha a remocdo dessas particulas
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espacadoras, fragilizando e reduzindo o médulo de elasticidade do CP. Esta
discusséo esté feita de forma ampla, englobando todos os resultados, na sec¢éo

denominada Discusséo, deste capitulo.

Il Sem espacador

300 4 I 33% espacador
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Figura 21. Modulo de elasticidade das amostras sinterizadas com e sem espacador
nas diferentes pressdes de compactacao.

4.2.4. Porosidade Aparente

A Figura 22 mostra a média e o desvio padrdo dos valores obtidos para a
porosidade aparente realizados nas amostras sinterizadas com e sem espacador e
pressbes de compactacdo de 25, 50 e 75 MPa. Percebe-se que, nas amostras com
espacador, o aumento da pressédo de compactacéo refletiu diretamente no aumento
da porosidade aparente, e, nas amostras sem espacador, a incidéncia dos

microporos tiveram redu¢cdo com o aumento da pressao de compactacao.

Essa alteragcédo na porosidade de acordo com a pressao de compactacao pode

ser explicada através do rearranjo das particulas da mistura, ou seja, a medida que
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a pressdo de compactacado € aplicada, as particulas vao se aproximando umas das

outras, como discutido na sequéncia onde todos os resultados seréo relacionados.

20

B Sem espacador
45 - I 33% espacador

40 4
35 4
30
25
20

19 4

Porosidade Aparente (%)

10 4

25 20 [E

Pressao de Compactacao (MPa)

Figura 22. Resultado do ensaio de porosidade aparente nas amostras sinterizadas

com e sem espacador nas diferentes pressées de compactacao.

4.2.5. Tensédo de Ruptura

A Figura 23 mostra as forcas aplicadas sobre as amostras durante o ensaio de
B3B, onde quatro CPs de cada condicdo foi ensaiado, obtendo média e desvio
padrdo. Percebe-se que para amostras sem espacador, a forca necessaria para

fraturar o CP foi muito superior que as amostras com espacador.

A Figura 24 apresenta os valores da resisténcia maxima a ruptura calculada,
através da Equacgédo (1), para cada CP, gerando média e desvio padrdo. Como
esperado, amostras com espacador apresentaram valores muito inferiores as
amostras sem espacador, que, dentre elas, a amostra com 0% e 75 MPa teve a

menor resisténcia mecanica.
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Figura 23. Forca maxima aplicada pela esfera superior no ensaio B3B sobre as

amostras sinterizadas com 33% de espacador e sem, nas diferentes pressdes de

compactacao.
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Figura 24. Tenséao de ruptura calculada para as amostras sinterizadas com 33% de

espacador e sem, nas diferentes pressdes de compactacao.
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4.2.6. Discussao

A Tabela 7 apresenta os valores dos ensaios de forma compilada, onde
percebe a influéncia direta da presséo de compactacgéo sobre a porosidade aparente
das amostras, com e sem espacador, que, por sua vez, influencia todas as outras
propriedades mecanicas das amostras, modulo de elasticidade e resisténcia a
ruptura. Essa influéncia esta ligada diretamente com o rearranjo das particulas,

mencionado anteriormente.

Tabela 7. Resultados dos ensaios compilados.

Médulo de Porosidade Tenséo de
Amostra o
Elasticidade (MPa) Aparente (%) Ruptura (MPa)
< 25 MPa 212,2 +/- 16,1 20,83 +/- 1,92 339,26 +/- 28,7
em
50 MPa 252,1 +/- 15,2 8,69 +/- 1,29 968,13 +/- 36,3
espacador
75 MPa 227,1 +/- 3,7 3,46 +/- 2,2 229,58 +/- 82,9
239 25 MPa 205,6 +/- 6,5 30,42 +/- 1,06 29,92 +/- 3,2
0
50 MPa 252,0 +/- 16,6 34,84 +/- 4,79 58,13 +/- 11,3
espacador
75 MPa 192,2 +/- 4,8 40,63 +/- 6,1 48,35 +/- 4,95

A Figura 25a exemplifica a distribui¢cdo das particulas, pé metélico e espacador,
sob uma determinada pressao de compactacao P1, e a Figura 25b mostra o rearranjo
destas mesmas particulas quando aplicado uma pressédo P2 maior que P1. Nota-se
que, com 0 aumento da pressado, as particulas vao ocupando espagos que antes
estavam vazios, aproximando umas as outras, aumentando o empacotamento do
corpo a verde e, consequentemente, facilitando e melhorando a sinterizagao entre

as particulas metalicas.

Entre as amostras sem espacador, essa melhora no empacotamento dos CPs
explica a reducéo da porosidade aparente da amostra 0% espacador e 75 MPa, onde
0S microporos, intrinsecos do processo de fabricacdo, sdo reduzidos (Figura 22). Em
relacdo ao modulo de elasticidade da amostra 0% e 75 MPa, que apresentou valores
intermediarios, ou seja, superior & amostra fabricada com 25 MPa de presséao e
inferior a amostra de 50 MPa, Figura 21, e a tenséo de ruptura inferior, Figura 24,

percebe-se que ha a melhora na sinterizacdo com essa maior aproximacao entre as



48

particulas aumentando, também, a propagacao de trincas, que ocorrem de forma
transgranular, j& que ha mais contornos de graos conectados e menos poros para

impedirem o crescimento da trinca.

Além disso, quando sdo avaliadas as amostras com espacador, como
exemplificado na Figura 25b, ha maior incidéncia de poros interconectados com o
aumento da pressdo de compactacdo, explicando o aumento da porosidade
aparente na amostra com 33% espacador e 75 MPa (Figura 22). A reducao do valor
do mdédulo de elasticidade (Figura 21) € devido ao efeito dos poros durante o ensaio
de compressao, como mostrado na Figura 26, onde o aumento da carga de
compressdo gera deformacgdes nos poros até o momento da ruptura das regides
sinterizadas de sustentacdo. Esse efeito pode ser observado na curva tensdo vs.
deformacéo, Figura 26, da amostra com 33% e 75 MPa, onde ha a descontinuidade
da curva, em aproximadamente 0,1 mm/mm, indicando essa fratura das paredes dos
poros. E a reducado da tenséo a fratura (Figura 24) indica a diminuicdo da resisténcia
a fratura do scaffold decorrente da pouca sinterizagdo entre as particulas, no caso
da amostra 33% espacador e 25 MPa, e da alta porosidade, para a amostra 33%
espacador e 75 MPa.
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4.3.ESTUDO DA TEMPERATURA DE SINTERIZAGAO COM VARIACAO DE
ESPACADOR

O estudo da temperatura de sinterizacdo com variacdo da quantidade do
espacador teve como objetivo a definicdo da temperatura ideal de sinterizacédo e da
mistura mais adequada, segundo menor valor de modulo de elasticidade, maior

porosidade aparente e baixa resisténcia a fratura, e seguiu a sequéncia mostrada na

Figura 27.
Variagao do Espacador
Variacdo da Temperatura
— 0%
Sinterizacao:
1100°C
—> g9 u MEV/DRX
Sinterizag&o: E. Compressao
900°C — E. Porosidade
— | 50% —
L Temperatura de
Sinterizagao: Sinterizacao
800°C L 66% |

Figura 27. Fluxograma de atividades da etapa do Estudo da Temperatura de

Sinterizacdo com Variacao de Espacador.

A fabricacdo das amostras seguiu 0 mesmo procedimento adotado para a
primeira parte do projeto: mistura do Ti em p0, glicerina e espagador, compactacao
(75 MPa) e sinterizacdo. A proporc¢ao do titanio e espacador foi de 0,40 g/ 0,20 g
(33%), 0,30 g /0,30 g (50%) e 0,20 g/ 0,40 g (66%), respectivamente, e de referéncia
(sem espacador) nas temperaturas 800, 900, e 1100 °C.

A amostra com 66% de espacador foi testada apenas na temperatura de 1100
°C, pois, ao retird-la do forno, constatou-se que a sua sinteriza¢cdo ndo aconteceu ja
gue a mesma apresentava diversas fraturas, impossibilitando sua submissédo aos
ensaios necessarios. Dois fatores podem ter influéncia neste resultado, o primeiro
tem relacdo a pressédo de compactacdo muito inferior as usadas pela literatura; e o
segundo, a quantidade muito alta de espacador que impediu o contato entre as

particulas de titanio.
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4.3.1. Analise da microestrutura por MEV

As sec0Oes transversais dos corpos de prova estdo mostradas na Figura 28.
Como esperado, em todas as amostras sem espacador pOde-se identificar a
presenca de microporos, resultando em alta densidade e alto grau de sinterizacéo
das amostras de referéncia. Em todas as amostras com espacador percebeu-se a
presenca de poros interconectados, sendo verificado, também, a maior presenca de
residuos provenientes do agucar na amostra sinterizada a 800 °C e 50% de

espacador, devido a sua menor calcinacao.
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SEM MAG: 60 x WD: 15.25 mm 1| VEGA3 TESCAN SEM MAG: 60 x SEM HV: 10.0 kV | | | VEGA3 TESCAN

Det: SE 1mm WD: 12.22 mm Det: SE 1mm
LME-PUCPR Stage Y: -13.6 mm HiVac LME-PUCPR

0% 800 °C

SEM MAG: 60 x
WD: 15.00 mm
Stage Y: 156 mm LME-PUCPR

Figura 28. Imagens de MEV das sec¢des transversais das amostras com e sem
espacgador, nas temperaturas de sinterizacdo 1100, 900 e 800 °C, taxa de
aquecimento de 10 °C/min e patamar de 1 h e pressédo de compactacao de 75
MPa.

4.3.2. Analise da microestrutura por DRX

A Figura 29 mostra as analises de DRX das amostras com e sem espacador,
nas trés temperaturas de sinterizacdo. Como esperado, ha a presenca de 6xidos nao

estaveis (diferentes do TiOz) e a presenca de picos de titanio.
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Figura 29. Analises de DRX das amostras: (a) sem espacador (b) com 50% de
espacador (c) com 33% de espacador. Fichas indexadas: Hongquiite - 01-072-
4593; TisO - 01-072-1807; Rutila - 01-088-1172; Anatase - 01-075-2544; Ti20 - 01-
073-1116.

Percebe-se o aumento de 6xidos de titdnio com o aumento da quantidade de
espacador, como esperado, e o surgimento do rutilo na condicdo de maior
temperatura de sinterizacdo. Como reportado pela literatura, que utilizaram
temperaturas de sinterizacdo superior a 1100 °C, o surgimento do rutilo € algo
esperado (JAKUBOWICZ et al., 2013).

A formacao do rutilo é desejada pois ele possui caracteristicas atrativas ao uso
biomédico como, por exemplo, sua boa biocompatibilidade (CACHINHO, 2006;
FORSGREN et al., 2007).
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4.3.3. M6dulo de Elasticidade

A Figura 30 mostra as curvas tenséo-deformacdo obtidas pelo ensaio de
compressédo das amostras com 0%, 33% e 50% de espacador nas temperaturas de
sinterizacdo de 800, 900 e 1100 °C. Percebe-se dois estagios distintos: o primeiro,
referente a regido linear da curva, a deformacéao elastica; e o segundo, referente a
queda brusca do valor da tensdo, indicando a ruptura do corpo de prova.
Comportamento esperado, uma vez que curvas semelhantes foram obtidas na

primeira parte deste projeto.

60 o7 MPa

—— 50% 1100 °C
50% 900 °C
—— 50% 800 °C
— 33% 1100 °C
33% 900 °C
----------- 33% 800 °C
---:0%1100°C
---:0%900 °C
----0% 800 °C

0,00 0,05 0,10 0,15 0,20 0.25 0,30 035

7

Deformagao (mm/mm)

Figura 30. Curvas tensao-deformacgéo das amostras sinterizadas nas diferentes

temperaturas de sinterizacao.

A Figura 31 mostra os valores de médulo de elasticidade obtidos a partir da
regido linear das curvas tenséo vs. deformacgéo de cada condi¢éo através do ensaio
de compressado em quatro corpos de prova de cada grupo, obtendo média e desvio
padrao. Observa-se que, dentre as amostras com 0% de espacador, a condicao de
menor modulo de elasticidade foi a de 800 °C, e a de maior modulo de elasticidade
ade 1100 °C.
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Além disso, dentre as amostras com 33% de espacador, a de menor E foi a de
1100 °C, e a de maior E a de 800 °C. Para as amostras com 50%, 1100 °C obteve o
maior E e 900 °C o menor. Mostrando que o aumento da propor¢ao de espacador

influencia diretamente na reducdo do modulo de elasticidade do CP (Figura 31).
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Figura 31. Resultado do médulo de elasticidade das amostras sinterizadas com
00%, 33% e 50% de espacador nas temperaturas de sinterizacao de 800, 900 e
1100 °C.

4.3.4. Porosidade Aparente

A Figura 32 mostra os valores obtidos para as porosidades aparentes dos CPs
com espacador (33% e 50%) e sem espacador nas diferentes temperaturas de
sinterizacdo, 800, 900 e 1100 °C. Percebe-se a reducéo da porosidade aparente da

amostra sem espacador na temperatura de 1100 °C, indicando que houve melhor
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sinterizacdo as amostras nesta temperatura, reduzindo oS microporos presentes nas
condi¢gbes sem espacador estudadas.

55 i
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Figura 32. Resultados dos ensaios de porosidade aparente para amostras
fabricadas com 75 MPa de pressao de compactacao, 00%, 33% e 50% de

espacador nas diferente temperaturas.

As amostras com espacgador apresentaram altos desvios padrao na porosidade
aparente (Figura 32). Percebe-se que em todas as amostras com 50% de espacador,
o desvio padrdao foi superior a 20%. Esse desvio € explicado pela néo
homogeneidade e baixa reprodutibilidade enfrentada durante o processo de
fabricacdo das pecas, as quais apresentaram cavidades em suas superficies no
processo de sinteriza¢gdo, como mostra a Figura 33.

Essas cavidades podem ser justificadas pela baixa pressdo de compactacao
utilizada. Como dito, a literatura reporta pressdes que variam entre 200 e 600 MPa,
e a utilizada neste trabalho foi de apenas 75 MPa. Essa diferenca entre pressfes
tem influéncia direta nas propriedades mecéanicas dos scaffolds, devido a maior

proximidade entre as particulas conforme o aumento da pressao, como ja discutido
anteriormente.
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Essa maior pressao utilizada pela literatura permitiu, também, a obtencdo de
scaffolds com porosidades entre 60, 72, 77, 80 e 90% (DUNAND, 2004; CACHINHO,
2006; IMWINKELRIED, 2006; JAKUBOWICZ et al., 2013), enquanto que a pressao

maxima atingida neste trabalho foi de cerca de 40%.

SEM MAG: 22 x SEM HV: 10.0 kV I | |7 | VEGA3 TESCAN

WD: 15.00 mm Det: SE 2mm
Stage Y: -665.9 ym Hivac LME-PUCPR

Figura 33. Imagem representativa das cavidades que surgiram nas amostras com

50% de espacador durante o processo de sinterizacdo, em todas as temperaturas.

4.3.5. Tensédo de Ruptura

A Figura 34 mostra os valores da forga que foi aplicada nos CPs no ensaio B3B
onde quatro corpos de prova foram ensaiados, gerando média e desvio padréo.
Percebe-se que a menor forca utilizada foi para a amostra com 50% de espacador

na temperatura de 800 °C.
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Figura 34. Valores da forca aplicada no ensaio B3B.

A Figura 35 mostra valores de tensdo de ruptura calculados através da
Equacédo (1) onde percebe-se elevados valores para as amostras sem espacador,
principalmente na amostra sinterizada a 900 °C, seguida pela amostra de 800 °C e

a de menor valor, 1100 °C.

Em relacdo as amostras de 1100 °C, o aumento na quantidade de espacador
ndo afetou a resisténcia a fratura do CP, que se manteve constante, Figura 35. Nas
amostras com espacador das temperaturas de 800 e 900 °C houve reducéo da
resisténcia com o aumento da proporgéo de espagador. Isso pode ter relagdo com a
melhor sinterizagdo ocorrida na temperatura de 1100 °C, assim como o fato de em
1100 °C ter apresentado menor resisténcia dentre as amostras sem espacador,
mostrando que ha aumento na propagacao das trincas, como também comentado

anteriormente.



61

1200 1/
'[ Il Sem espacador
1000 B 33% espacador
I 50% espagador
o 800 -
3
S
3 6004
Q.
3
4
S 400 1
2 Q
1]
& 200
o i
0 " _

800 900 1100
Temperatura de Sinterizagao (°C)

Figura 35. Valores obtidos pelo ensaio B3B para a resisténcia a fratura dos CPs.

4.3.6. Discussao

A Tabela 8 mostra os valores dos ensaios desta parte do projeto de forma
compilada. Percebe-se que nos CPs sem espacador, a maior porosidade e o menor
E foram verificados na amostra com menor temperatura, 800 °C, e a menor
porosidade e maior E na amostra de maior temperatura, 1100 °C, mostrando como
a sinterizacao dos CPs ¢ influenciada e melhorada pelo aumento da temperatura,
que reduz os microporos intrinsecos do processo de fabricacdo como resultado da
maior difusédo entre as particulas de titdnio. A redugéo no valor da tenséo a ruptura
para a amostra sem espacador e 1100 °C, também é resultado da maior sinterizagcéo
nesta temperatura uma vez que, como dito, ha reducdo dos poros intrinsecos do
processo de metalurgia do pé permitindo com que as trincas que surgem durante o

ensaio de flexdo B3B se propagem mais facilmente.



Tabela 8. Resultados dos ensaios, compilados.
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P Modulo de Porosidade Tenséao de
Elasticidade (MPa) | Aparente (%) | Ruptura (MPa)
Sem espacador 227,1 +/- 3,7 3,46 +/- 2,2 229,6 +/- 82,9
1100 °C | 33% espacador 192,2 +/- 4,8 40,63 +/- 6,1 48,4 +/- 4,95
50% espacador 180,2 +/- 38,6 35,77 +/- 5,37 11,5 +/- 4,09
Sem espacador 194,4 +/- 5,5 9,38 +/- 4,29 1002 +/- 125
900 °C | 33% espacador 94,0 +/- 6,9 37,52 +/- 5,84 45,6 +/- 11,2
50% espacador 205,4 +/- 6,2 36,51 +/- 0,87 2,92 +/-2,11
Sem espacador 185,3 +/- 10,9 14,9 +/- 0,25 528,5 +/- 59,7
800 °C | 33% espacador 119,4 +/- 24,3 33,86 +/- 0,74 35,3 +/- 5,52
50% espacador 213,3 +/-1,3 39,59 +/- 3,29 2,73 +/- 0,98

Avaliando as amostras com 33% de espacador, percebe-se que na temperatura
de 1100 °C os valores de moédulo de elasticidade, porosidade aparente e tensao de
ruptura foram maiores. Em relagdo as amostras com 50% de espacador, os valores
para o modulo de elasticidade e porosidade aparente foram maiores em 800 °C e a
tensdo de ruptura foi a menor dentre as trés temperaturas, maior valor foi para a
amostra com 1100 °C. Esses resultados mostram a influéncia tanto da temperatura
na sinterizacdo dos CPs quanto da proporcao do espacador, indicando que a menor
temperatura (800 °C) e o maior espacador (50%) geram amostras menos resistentes
a fratura, porém mais porosas e rigidas, com menor deformacéo eléstica, e a maior
temperatura (1100 °C) e menor espagador (33%) geraram amostras mais resistentes
a fratura, mais porosas e mais rigidas, mostrando que o aumento da temperatura
promove maior difusdo entre as particulas de titdnio no momento da sinterizacao
melhorando a ligacé@o entre elas e, consequentemente, melhorando a resisténcia a
fratura do CP, por isso a amostra com 50% espacador e 1100 °C apresentou maior
valor de resisténcia a fratura, porosidade ligeiramente reduzida (comparando com
800 °C) e menor rigidez, se mostrando mais deformavel elasticamente que a

amostras fabricada em 800 °C.

Devido a baixa repetibilidade e homogeneidade dimensional intrinsecas do

processo de fabricacdo adotado, as amostras com 50% espacador apresentaram
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desvios padrdo superiores a 10%. Porém entre as diferentes propor¢cbes de
espacador ha pequenas diferencas na porosidade, destacando-se a amostra com
33% sinterizada a 1100 °C. Esta condicdo também teve destaque quanto ao modulo
de elasticidade, que foi o menor entre as amostras com 33% de espacador. As
amostras com 50% apresentaram reduzido E, resultado ja esperado, pois, como dito,
muitas amostras apresentaram fraturas durante a etapa de sinterizacao, indicando

sua baixa resisténcia mecanica.

O ensaio B3B possibilitou o calculo da tensdo de fratura das amostras.
Percebe-se que para a temperatura de 1100 °C as amostras com espacador
obtiveram resultados muito préximos. Enquanto que nas outras temperaturas essa
tensao foi inferior nas amostras com maior espacador. Todos esses resultados das
amostras com espacador nas 3 temperaturas eram esperados, pois, 0s modulos de

elasticidades se mostraram menores.

Apos todas essas consideracdes, decidiu-se por selecionar a condi¢do de 33%
de espacador, temperatura de sinterizagdo 1100 °C e pressao de compactacao de

75 MPa para a modificagéo superficial por SBF.

4.4. MODIFICACAO SUPERFICIAL

A Figura 36 mostra os resultados obtidos na terceira e ultima fase do projeto, a
modificacdo superficial por SBF nas amostras com 33% de espacador, 1100 °C de
sinterizacdo e 75 MPa de pressédo de compactacdo. As imagens de MEV mostram a
camada depositada pela solugéo tanto na superficie dos CPs quanto internamente

NnosS poros.
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Figura 36. Modificacao superficial através da exposicdo dos CPs em solugdo SBF

por 7 e 14 dias nas ampliacées de 100 e 1000 vezes, respectivamente.

A Tabela 9 mostra os elementos quimicos identificados pelo EDS que indicam
a possivel presenca de hidroxiapatita sobre a superficie, através dos elementos Ca,
P e O. Para a confirmacao desta camada, fez-se DRX, angulo de incidéncia de 2 °,
varredura de 20 a 90°, step 0,02° e velocidade de 2 °/min (Figura 37), confirmando
a camada de hidroxiapatita. Os resultados mostram que os scaffolds fabricados
nestas condi¢cOes sao bioativos pela formacao de HAp.



Tabela 9. Elementos quimicos identificados por EDS da camada de SBF.

Figura 37. Andlise de DRX das amostras submetidas a solucdo SBF em 7 e 14

Wt%

Elemento Quimico 7 dias 14 dias
@] 49,60 49,30
Cl 1,40 17,30
C 8,00 15,00
Na 1,00 8,90
Ca 26,00 6,60
P 12,90 2,50
Mg 0,70 0,30
Al 0,30 0,10
Ti 0,00 0,00
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dias, onde: HAp: (SANTOS et al., 2006); P (00-056-1216); Ti (00-044-1294); TiO2
(01-076-6065); TiCo,a7Ho,21 (01-075-5136).
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5. CONCLUSOES

Amostras porosas de titanio foram fabricadas utlizando o processo de
metalurgia do p6 associado ao método space holder, onde pressbes de
compactacao, temperatura de sinterizacdo e quantidades de espacadores foram

avaliados e, em seguida, realizado a modificacdo superficial por imersdao em SBF.

e O processo de fabricagdo empregado, nas pressbes de compactacdo
utilizadas, nédo permite repetibilidade dimensional entre os corpos de prova. O
aumento dessa presséo podera reduzir esses efeitos.

e O aumento da pressao de compactacéo, de 25 MPa para 75 MPa, gera maior
incidéncia de poros interconectados, resultando em aumento da porosidade
aparente e reducao do médulo de elasticidade e da resisténcia a fratura.

e Para apressédo de 75 MPa e temperatura de 1100 °C, a porcentagem maxima
de espacador, em peso, atingida foi de 50%. Amostras com 66% de espacgador foram
testadas (75 MPa e 1100 °C), porém houve fratura dos corpos de prova durante o
processo de sinterizacao.

e Amostras com 50% de espacador apresentaram altos desvios padrao devido
a dificuldade em repetibilidade do processo utilizado bem como a alta porcentagem
de espacador na mistura, o que gerou grandes variacfes dimensionais durante o
processo de sinterizagdo, entre os corpos a verde e os CPs sinterizados. Além de
elevada incidéncia de falhas ocorridas também durante a sinterizacdo. Uma hipétese
para reduzir esse efeito permitindo maiores quantidades de espacador €
aumentando a pressdes de compactacéo.

¢ O aumento na temperatura melhora a sinterizacdo entre as particulas
metalicas, reduzindo a porosidade aparente dos corpos de prova sem espacador,
aumentando o modulo de elasticidade e reduzindo a tensao de fratura (reducdo de
microporos acarreta na maior propagacdo de trinca, reduzindo a resisténcia a
fratura).

e A camada de SBF foi depositada quimicamente por imersao no tempo de 7 e
14 dias e ambas apresentaram formacédo de hidroxiapatita, mostrando ser uma

superficie bioativa e que podera acelerar o processo de osseointegracao.
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6. SUGESTOES DE TRABALHOS FUTUROS

e Mudar o tipo de espacador para esferas de parafina, visando a avaliacdo da
reducdo de oxidos de titanio no CP sinterizado, para que técnicas de modificacao
superficial com a de anodizagcao possa ser utilizada;

e Aumentar a pressao de compactacao, pois, como mostrado neste trabalho, a
pressdo de compactacdo tem influéncia direta na porosidade e sinterizacdo do CP,
permitindo testar proporc¢des de espacador maiores;

e Fabricar scaffolds utilizando outras técnicas de fabricagdo que ndo dependam
de altas pressdes de compactacao para serem fabricadas e que nao resultem na
formacéo de 6xidos de titanio;

e Fazer modificacdo superficial por anodizacdo, pois, o osso é formado por
estruturas do tipo hierarquicas, ou seja, possui poros em escala macro, micro e nano.
A anodizagao permite a formagao de nanotubos, criando 0s poros em escala nano
que ndo sao presentes no scaffold fabricado pela técnica de metalurgia do pé
associada ao método space holder;
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