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RESUMO

A metalurgia do p6 ¢ uma rota de processamento frequentemente utilizada na industria
devido a sua capacidade de produzir, com reprodutibilidade, componentes complexos
proximos da sua forma final com alta precisao dimensional e de composi¢ao quimica. Um
exemplo desses componentes sdo as espumas metdlicas, que apresentam uma estrutura
altamente complexa resultante de uma macroporosidade aberta e interconectada que t€ém
atraido maior interesse da industria biomédica devido as excelentes caracteristicas de
biocompatibilidade. Este trabalho consistiu em produzir espumas altamente porosas, com
arquitetura porosa controlavel, a base de titanio puro (CP-Ti) e de uma nova liga Ti-13Ta-
6Sn, com caracteristicas vantajosas sobre o CP-Ti, para aplicagdes biomédicas via
compactagdo de pos com adi¢cdo de space holders e sinterizagao assistida por plasma. Os
resultados mostraram que as espumas altamente porosas sinterizadas a plasma exibiram
menor retracdo volumétrica, estabilidade dimensional e maior porosidade quando
comparada com a sinteriza¢ao convencional e foi capaz de extrair o KCI como space
holder em um tnico ciclo. A liga de Ti-13Ta-6Sn foi produzida via moagem de alta
energia obtendo-se a fase Ti-f, com menor modulo eldstico, maior dureza e maior limite
de escoamento que o CP-Ti. Apos a aplicacdo do método space holder, as espumas
exibiram arquitetura porosa interconectada com valores de porosidade em volume
equivalentes a adi¢do do space holder. Além disso, os poros retiveram a forma e a
distribuicao de tamanho da particula (180-600 um) de KCIl, com a liga apresentando
maior homogeneidade na estrutura porosa. A adi¢do de porosidade foi capaz de reduzir o
valor do moédulo elastico das espumas para o intervalo dos ossos cortical (< 30 GPa) e
trabecular do corpo humano (<4 GPa). A liga Ti-13Ta-6Sn demonstrou um potencial de
passivacao maior que o CP-Ti em fluido corporal simulado, inclusive nas amostras
porosas. Por fim, a liga Ti-13Ta-6Sn ndo exibiu toxicidade em teste in vitro com
fibroblastos de camundongo, exibindo um potencial promissor para aplicagdes

biomédicas.

Palavras-chave: metalurgia do pd; space holders; titanio; sinterizacdo assistida por
plasma; espumas; moagem de alta energia;



ABSTRACT

Powder metallurgy is a processing route frequently used in industry due to its ability to
reproducibly produce complex components close to their final form with high
dimensional and chemical composition precision. An example of these components are
metallic foams, which have a highly complex structure resulting from an open and
interconnected macroporosity that have attracted greater interest from the biomedical
industry due to their excellent biocompatibility characteristics. This work consisted of
producing highly porous foams, with controllable porous architecture, based on pure
titanium (CP-Ti) and a new Ti-13Ta-6Sn alloy, with advantageous characteristics over
CP-Ti, for biomedical applications via compaction of powders with the addition of space
holders and plasma-assisted sintering. The results showed that the plasma-sintered highly
porous foams exhibited lower volumetric shrinkage, dimensional stability and greater
porosity when compared to conventional sintering and were able to extract KCl as a space
holder in a single cycle. The Ti-13Ta-6Sn alloy was produced via high-energy milling,
obtaining the Ti-B phase, with a lower elastic modulus, higher hardness and higher yield
strength than CP-Ti. After applying the space holder method, the foams exhibited
interconnected porous architecture with porosity values in volume equivalent to the
addition of the space holder. Furthermore, the pores retained the shape and particle size
distribution (180-600 um) of KCI, with the alloy showing greater homogeneity in the
porous structure. The addition of porosity was able to reduce the value of the elastic
modulus of the foams for the cortical (< 30 GPa) and trabecular bone range of the human
body (< 4 GPa). The Ti-13Ta-6Sn alloy demonstrated a higher passivation potential than
CP-Ti in simulated body fluid, including porous samples. Finally, the Ti-13Ta-6Sn alloy
did not exhibit toxicity in an in vitro test with mouse fibroblasts, showing good potential

for biomedical applications.

Keywords: powder metallurgy; space holders; titanium; plasma-assisted sintering;
foams; mechanical alloying;
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1. INTRODUCAO

A industria de materiais biomédicos vem crescendo a um ritmo acelerado ao longo
dos ultimos anos. Isso se deve ao envelhecimento da populacdo, fato que aumenta a
demanda por intervengdes médicas devido a problemas ligados a longevidade. Dados do
ultimo Censo (2022) do instituto Brasileiro de Geografia e Estatistica (IBGE) mostram
que a populacdo idosa no Brasil subiu 57,4% de 2010 a 2022. Nesse cenario, a expectativa
¢ de que o niimero de pessoas com 65 anos ou mais triplique, chegando a 58,2 milhdes
em 2060 — o equivalente a 25,5% da populacdo. Em 2018, essa propor¢ao era de 9,2%,
com 19,2 milhdes de idosos.

Disturbios osteomusculares como rupturas e desgaste sdo problemas de saude
humana extremamente comuns relacionados a desgastes e envelhecimento. Estima-se que
o valor de mercado mundial de implantes ortopédicos chegou a 43 bilhdes de dolares em
2020, segundo a Fortune Business Insights. No corpo humano, o tecido 6sseo ¢
basicamente composto por uma parte organica, formada por 90% de colageno, uma
substancia amorfa que contém proteinas, € um mineral denominado hidroxiapatita
(Cai0(PO4)sOH)2). Esse ultimo apresenta-se em duas formas, denominadas estruturas
trabecular e cortical, com ambas apresentando estrutura anisotropica, ou seja, possuem
propriedades que dependem da direcdo de analise. Essa estrutura ¢ responsavel pela
sustentagdo do corpo, sendo submetida a diversos esfor¢cos e impactos. Esse fato,
combinado a maior longevidade, aumenta o nimero de intervengdes médicas necessarias
devido a maior incidéncia de disturbios.

Nesse sentido, os biomateriais artificiais, por imitarem as fungdes estruturais dos
orgdos naturais do corpo, sdo uma interessante via de solu¢do para os problemas
mencionados acima, pois seu implante cirurgico auxilia no restabelecimento da fun¢ao
de estruturas comprometidas. Um bom biomaterial estrutural é aquele que atende aos
seguintes requisitos: propriedades mecanicas similares a regido substituida (mddulo de
elasticidade, resisténcia ao escoamento, resisténcia a fadiga, resisténcia ao desgaste),
osteointegragdo e biocompatibilidade (GEETHA, 2009), este ultimo sendo, por defini¢ao,
a capacidade do material de funcionar como um bom substituto em um determinado
ambiente corporal de aplicagdo que exerce interagdo com o material introduzido
(LEYENS; PETERS, 2003).

Titanio comercialmente puro (CP-Ti) e ligas a base de Ti s3o, atualmente, os

materiais mais explorados pela industria biomédica para implantes de sustentacao, devido

18



a sua baixa densidade, alta biocompatibilidade e nao-toxicidade. Porém, a primeira
geragdo de ligas de Ti apresentava varias desvantagens, como resisténcia ao desgaste
relativamente baixa, menor dureza e maior modulo elastico (E) (45 a 110 GPa)
(GEETHA, 2009), do que ossos humanos (0.01 a 25 GPa) (LIU, et al., 2016; TADDEI et
al., 2004). A incompatibilidade de propriedades mecanicas entre os materiais do implante
e 0s 0ssos humanos causa a perda de densidade e reabsorcao dssea devido a um fenomeno
chamado de stress shielding. Esse fenomeno consiste no fato de que um implante com
maior modulo elastico absorverd a maior parte dos esfor¢os que antes eram absorvidos
pelo osso, inutilizando o tecido adjacente e causando uma eventual soltura dos implantes
(NIINOMI, 2012).

Como mencionado, uma das principais dificuldades em se atingir um grau muito
elevado de osteointegracdo estd relacionada a diferenga entre o modulo elastico do
material do implante e a estrutura Ossea subjacente. Nesse sentido, a fabricagcdo de
componentes e ligas porosas por meio de processos como a metalurgia do pd combinada
com o método space holder (SH) (LAPTEV et al. 2015) e a manufatura aditiva (AM)
(TANIGUCHI, 2016) vem sendo estudada ao longo dos anos para superar essas
limitagdes. Além disso, por produzirem componentes na sua forma final, essas rotas de
processamento tem a vantagem de evitar perdas de material com pds-processamentos que
usualmente retiram material para moldé-los a forma final. Em relagdo aos poros, além de
reduzirem o modulo elastico efetivo do implante, conferem ao componente uma
superficie mais apropriada para proliferagdo e adesdo de células (LI et al., 2007)
aumentando a biocompatibilidade. O crescimento do osso para dentro do implante ¢é
determinado pela porosidade, tamanho dos poros e sua estrutura (WANG et al., 2017),
permitindo uma movimentagdo adequada de células e fluidos (HOLLISTER, 2009). No
entanto, um bom controle sobre o grau de porosidade e da conexdo porosa deve ser
realizado para atingir um equilibrio preciso entre as propriedades mecanicas e o
desempenho biologico e de adesdao do implante.

Em relagdo ao processamento de pegas porosas, o processo de compactagao aliado
ao método SH exibe grande potencial, pois permite controlar o tamanho, a forma e a
porcentagem de poros na peca devido a capacidade de criagdo de vazios com materiais
temporarios. Nesse sentido, o processamento via compactagdo uniaxial de poés combina
algumas caracteristicas desejaveis, como baixo custo de processamento em larga escala,
producdo de pegas com geometrias complexas em sua forma final e ampla gama de

materiais processaveis. Além disso, a compactagdo uniaxial é caracterizada por uma
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producdo mais rapida, melhor controle da microestrutura, dispensa necessidade de
aplicagdo de polimero ligante, e tem menor custo ¢ melhor adequagdo para pecas grandes.

A sinterizagdo ¢ a Ultima e uma das etapas mais sensiveis do processamento de
materiais particulados, devido a alta temperatura utilizada para que o aglomerado de pos
se torne um componente que suporta o carregamento (NOR, 2013), sendo as propriedades
dependentes da temperatura, tempo, nivel de vacuo ou a natureza da atmosfera protetora.
Nessa etapa, o componente fica sujeito a contaminagdo por elementos presentes na
atmosfera de sinterizacdo ou nos lubrificantes, o que pode comprometer as propriedades
mecanicas finais (YU et al., 2017; BARIL et al., 2011). Além disso, problemas como
instabilidade dimensional na produgdo de espumas com altas porcentagens de space
holders (LAPTEV et al. 2015) e selagem da porosidade aberta (DAUDT et al. 2015),
foram reportados na literatura como dificuldades atuais. Em estudos recentes (DAUDT
et al. 2015, 2017), descobriu-se que o tratamento com plasma aumenta a precisdo
dimensional e a porosidade aberta de amostras de Ti altamente porosas produzidas por
moldagem de pds por inje¢do. O processo a plasma possui vantagens comparado a
processos tradicionais por oferecer um ambiente de sinterizagdo extremamente limpo e
reativo, o que elimina impurezas e possibilita um alto controle de processo devido a
liberdade de parametros como voltagem, natureza da atmosfera, ciclo de trabalho e
pressao. Além disso, o processo possibilita a extracao de ligantes ou materiais volateis e
o posterior tratamento de superficie de materiais em um unico ciclo.

A via de produgdo de espumas de Ti anteriormente mencionada pode ser aplicada
também para ligas de Ti, abrindo um leque ainda maior de exploragdo de combinacdo de
propriedades para aplicagdes biomédicas. Do ponto de vista da produgdo de ligas a base
de titdnio, alguns elementos se destacam na literatura, como Ta, Sn, Nb, Zr (CUEVAS et
al., 2018; KUNII et al., 2019; STENLUND et al., 2015). As ligas binarias Ti-Ta tém
atraido grande interesse devido a sua excelente combinagdo de alta resisténcia, modulo
elastico relativamente baixo devido a formagao da fase Ti-P e resisténcia a corrosao
superior a do Ti puro (DERCZ et al., 2018). Do ponto de vista da biocompatibilidade, Ta
e Sn puros s3o elementos interessantes, pois sdo classificados como altamente
biocompativeis (BIESIEKIERSKI et al., 2012). Porém, a utilizagdo de Sn puro ou Ta
puro como biomateriais, quando comparados com propriedades de ossos humanos,
possuem desvantagens claras em relacdo ao Ti: valores de densidade mais elevados

quando comparados com a densidade dssea humana < 1,0 g/cm? (densidade de Sn ¢ 7,2
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g/cm? e densidade de Ta ¢ 16,4 g/cm?). No entanto, uma vantagem ¢ que Ta e Sn podem
ser usados como elementos de liga em ligas a base de Ti.

De acordo com o acima exposto, espumas de ligas de Ti sdo vastamente exploradas
por possuirem propriedades desejaveis quando aplicadas para fins biomédicos. Considerando
as propriedades mecanicas que se visa obter, buscando uma maior biocompatibilidade, a mais
importante ¢ o moédulo de elasticidade menor que 30 GPa. Além disso, as ligas devem exibir
resisténcia a corrosao possuindo elementos biocompativeis com o corpo humano. Todas essas
caracteristicas sao necessarias para prolongar a vida util do implante no interior do corpo
humano, evitar cirurgias de revisdo, reduzir o custo e melhorar a qualidade de vida do seu
portador.

Nesse sentido, esse trabalho visa produzir componentes a base de titdnio para
aplicagdes biomédicas via metalurgia do p6 e sinterizagdo assistida por plasma. Estudos com
titdnio puro e a liga Ti-13Ta-6Sn foram realizados em amostras densas e porosas a fim de
produzir um leque de opcdes de aplicacao desses componentes como implantes biomédicos,
explorando suas caracteristicas de biocompatibilidade em relagdo ao que se ¢ hoje encontrado
na industria comercial. No sentido mais especifico, esse trabalho tem o objetivo de produzir,
entender a sintese e analisar a liga Ti-13Ta-6Sn do ponto de vista mecanico, estrutural e de
corrosao, procurando obter maiores valores de dureza, limite de escoamento ¢ menor médulo
elastico que o CP-Ti. Além disso, o trabalho visa produzir espumas que exibam caracteristicas
morfologicas interessantes do ponto de vista de osteointegracdo e propriedades mecanicas,
que evitem o efeito stress shielding. Por fim, o trabalho busca investigar a citotoxicidade da
nova liga Ti-13Ta-6Sn procurando viabilizar sua aplicacdo em estruturas biologicas,
buscando mitigar efeitos citotoxicos ao corpo humano (BOYCE et al., 1983; KHADIJA et
al., 2018; KAWAHARA et al., 2011).
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2. OBJETIVOS

Esse trabalho tem como objetivo geral desenvolver, via metalurgia do p6, método

space holder e sinterizagdo assistida por plasma, componentes porosos a base de titanio

puro (CP-Ti) e da liga Ti-13Ta-6Sn com mais de 50 vol.% de poros, adequados para

aplicagdes na industria biomédica, ou seja, que reduzam o fendmeno de stress shielding,

que tenham a arquitetura porosa altamente controlavel e que sejam biocompativeis do

ponto de vista bioldgico e estrutural. O estudo da liga Ti-13Ta-6Sn objetiva obter um

material que exiba vantagens comparado ao CP-Ti.

2.1 OBJETIVOS ESPECIFICOS

1.

Explorar a técnica assistida por plasma na sinterizagao e na extragao do space
holder em uma s6 etapa, em amostras de CP-Ti densas e porosas, comparando
com o método tradicional de sinterizagao.

Desenvolver espumas de CP-Ti com porosidade interconectada, exibindo
poros com tamanhos entre 180 e 600 pm, forma definida e com arquitetura
porosa homogénea através da adi¢do de space holders, obtendo mddulo
elastico menor que 30 GPa.

Sinterizar a plasma amostras densas de liga Ti-13Ta-6Sn produzidas via
moagem de alta energia, que exibam menor modulo elastico, maior limite de
escoamento e maior dureza que o CP-Ti, e ndo-citotoxicidade em situacdes
bioldgicas.

Desenvolver espumas da liga Ti-13Ta-6Sn com modulo elastico inferior a 30
GPa, com arquitetura porosa homogénea, poros com forma definida,
distribuicdo de tamanhos de poro controldvel (tamanhos entre 180 e 600 um),
e elevada resisténcia a corrosdo em situacdes biologicas simuladas e comparar

com as propriedades das espumas de CP-Ti.

22



3. FUNDAMENTACAO TEORICA

Essa secdo tem como objetivo revisar e apresentar os conceitos, tecnologias e
conhecimentos necessarios para a melhor compreensao do objeto de estudo apresentado.
Encontram-se detalhados desde a histéria das técnicas, evolugdo dos equipamentos e dos
materiais, vantagens e desvantagens do uso do titanio, detalhamento do processamento
de pos de liga de titanio e o estado da arte da produgdo de espumas para implantes com
alto grau de osteointegracao. Esses conhecimentos estes essenciais para uma leitura fluida

com entendimento completo das motivagdes, objetivos e resultados desse trabalho.

3.1 BIOMATERIAIS

3.1.1 Introducao aos biomateriais

Existem diversos significados para o termo “biomaterial” visto que muitas
caracteristicas devem ser tomadas em conta para essa interpretacao. Ao longo dos anos,
diversos significados foram debatidos a nivel de aplicagdo, estrutura e propriedades para
que um material pudesse ser chamado de biomaterial. Hoje, uma defini¢cao endossada pela
Sociedade Europeia de Biomateriais relata que biomateriais sdo componentes de metal,
ceramica, polimero ou compdsitos de dois ou mais destes, produzidos e designados pelo
homem, usados para aplicagdes dentro do corpo humano, substituindo, monitorando,
tratando ou facilitando a regeneragdo de tecidos (TANZI et al. 2019). Como ciéncia, os
biomateriais datam de aproximadamente 50 anos atras, embora a técnica de introdugao
de materiais no corpo humano seja utilizada ha séculos.

No corpo humano, o tecido dsseo, basicamente formado por um mineral chamado
hidroxiapatita (Caio(PO4)s(OH)z2), é encontrado em duas estruturas. A primeira ¢ 0 0sso
trabecular ou esponjoso, composto por uma rede porosa interconectada de placas e varetas
dispostas em varias configuragdes, formando uma espuma aberta com densidade em torno
de 0,05-1,0 g/cm?® e um modulo elastico baixo, em torno de 0,76 a 4 GPa (GIBSON, 1985;
SINGH, 1978), que varia muito dependendo da dire¢do do esfor¢o. O segundo tipo € o
0sso cortical ou compacto, caracterizado por possuir maior densidade (1,99 g/cm?), menor
porosidade, maior atividade celular (CLARKE, 2008; YASZEMSKI et al., 1996) e maior
modulo elastico, variando de 17 a 30 GPa na direcdo longitudinal e de 6 a 13 GPa na
dire¢do transversal. Normalmente, as duas formas de osso podem ser encontradas juntas

em diferentes configuracdes fazendo com que o osso tenha uma combinagdo de
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caracteristicas como uma excelente capacidade de absor¢do de energia pelo tecido
esponjoso e melhor resisténcia mecanica exercida pelo osso cortical. Por exemplo, o 0sso
cortical constitui a concha tubular externa dos ossos longos e a superficie externa dos
0ss0s pequenos € chatos, enquanto o osso trabecular compde a parte interna dos 0ssos
pequenos, as extremidades dos ossos longos e entre as superficies dos ossos chatos
(YASZEMSKI et al., 1996). Em alguns casos, como danos graves ou fraturas, os 0ssos
precisam ser substituidos. A substituicdo bem-sucedida desse tecido por uma estrutura
complexa que imite as particularidades anisotropicas e as propriedades mecanicas pode
ser desafiadora sem o uso de materiais biocompativeis.

Nesse sentido, os biomateriais artificiais sdo as solugdes para esses problemas,
pois seu implante cirurgico ajuda a restaurar a funcdo das estruturas funcionalmente
comprometidas. Atualmente no mundo, existe um aumento na demanda por novos
implantes de longa duracao, pois os dados coletados sobre cirurgias de substituicao total
da articulagdo permitem estimar através de proje¢des que até o final de 2030, o numero
total de substitui¢des de quadril, por exemplo, aumentara 174% (572.000 procedimentos
por ano) e que as artroplastias totais do joelho cresgam 673% em relagdao a demanda atual
(3,48 milhdes de procedimentos por ano) (KURTZ et al, 2007). O motivo das
substitui¢des articulares ¢ atribuido a doengas relacionadas ao desgaste como osteoporose
(enfraquecimento dos 0sso0s), osteoartrite (inflamagdo nas articulagdes 0sseas) e traumas.
Nao apenas as cirurgias de substituicdo por implantes aumentaram, mas também a
cirurgia que da conta da revisao do material implantado no quadril e joelho, por exemplo.
Essas informagdes reforcam o protagonismo dos biomateriais no ambito da pesquisa e
desenvolvimento.

Um bom biomaterial ¢ aquele que atende aos seguintes requisitos: propriedades
mecanicas (modulo de elasticidade, resisténcia a fadiga, resisténcia ao desgaste e
resisténcia a corrosao) compativeis com a estrutura substituida e osteointegragdo, no caso
de biomateriais para aplicagdes Osseas (GEETHA et al., 2009). Por definicdo, a
biocompatibilidade ¢ a habilidade do material de atuar como um bom hospede em um
determinado ambiente de aplicacdo que exerca interacao sobre ele (WILLIAMS, 1999).
A resposta bioldgica ¢ a resposta local e sistémica do organismo hospedeiro ao
biomaterial implantado. Exemplos de respostas apropriadas do biomaterial incluem baixa
susceptibilidade a formacao de coadgulos sanguineos, resisténcia a coloniza¢ao bacteriana
e cicatrizagcdo normal e sem complicagdes, resisténcia a ciclos de esfor¢os mecanicos e

corrosdo. Nesse contexto, a avaliagdo das respostas bioldgicas ¢ uma medida da
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magnitude da duracdo dos biomateriais no corpo humano. Na pratica, a avaliacdo das
respostas biologicas ¢ realizada para determinar se o biomaterial funciona como
pretendido e ndo apresenta dano significativo ao paciente, avaliando condig¢des que
simulam seu uso (ANDERSON, 2001). Essa definicao traz a compreensao de como atuam
os mecanismos de biocompatibilidade, e como elas podem ser testadas ou melhoradas.

Dentro do escopo de utilizacdo dos biomateriais em organismos, destacam-se trés
grandes objetivos: reparacao, substitui¢ao e regeneracao (TANZI et al. 2019).

- Reparacdo: restauracdo de um corpo continuo ndo funcional (processo natural
acelerado por produtos regulados como drogas, dispositivos ou objetos biologicos).

- Substituicdo: substitui¢ao funcional parcial de um tecido ou o6rgdo doente ou
danificado, usualmente sem replicagdo da estrutura natural (préteses, 6rgaos artificiais,
transplantes ou enxertos).

- Regeneracao: geracdo de um novo tecido funcional e estruturalmente andlogo ao
tecido ou 6rgao danificado.

Baseado na reacao do tecido ao material, os biomateriais podem ser classificados
em trés possiveis categorias: bioinerte, bioativo, biomimético (TANZI et al. 2019):

- Bioinerte: nenhuma rea¢do quimica ocorre entre o implante e o tecido. Materiais
bioinertes sdo geralmente separados de tecidos dsseos por uma camada de tecido fibroso,
embora em alguns casos eles podem estabelecer contato direto com o tecido adjacente.

- Bioativo: o material tem a capacidade de estabelecer ligagdes quimicas com os
tecidos. Quando relacionado com tecidos Osseos, essa interagdo ¢ chamada de
osteointegragdo, consistindo em uma aplicacdo de coldgeno e uma fase mineral na
superficie do implante.

- Biomimético: os materiais biomiméticos sdo materiais sintéticos ou ndo naturais
que imitam materiais naturais ou que seguem um design derivado da natureza (ZHANG,
et al. 2014).

E apropriado ressaltar que a escolha do material ou a combinagdo de materiais
seguiu, até hoje, uma evolugdo historica, conforme mostrado na Figura 1, considerando
o tecido dsseo. No entanto, em qualquer caso, a selecdo da estratégia depende do tipo de

dispositivo ou da aplicagdo especifica.
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Figura 1 - Evolugdo de biomateriais no reparo e regeneragao dssea.

: y - Hibridose Tecidos e
Metais e Bioceramicas

ligas nano- estruturas de

e polimeros o 5
compositos engenharia

Materiais Materiais o
Materais bioativosou bioativose A
bioinertes bioabsorviveis bioabsorvivei hipmimetzes

12 geracdo de 22 geragio de 32geraciode :i 42geragdode !
biomateriais biomateriais biomateriais biomateriais
< } } t ; ; } } P
1950 1960 1970 1980 1990 2000 2010 2020 2030

Fonte: adaptada de ALLO et al., 2012.

Apesar de todos os avangos no campo dos biomateriais, cirurgias de revisao e
repara¢do de implantes ainda sdo muito comuns. Essas cirurgias, além de causar dor
fisica, abalos psicoldgicos e inatividade ao paciente, sio muito caras. Portanto, ¢ esperado
um grande aumento na fabricagdo de implantes nos proximos anos, visando substituir os
implantes j& aplicados. A crescente demanda por implantes torna necessario que os
esfor¢os de desenvolvimento de biomateriais sejam acelerados. Atualmente, os materiais
utilizados para essas aplicagdes s3o aco inoxidavel 316L, ligas de cobalto-cromo e ligas
a base de titanio. Porém, esses materiais exibiram tendéncias a falhar ap6s o uso a longo
prazo devido a varias razdes, como alto médulo elastico em comparagdo com 0 0sso,
baixa resisténcia ao desgaste, baixa resisténcia a corrosdo e reduzida biocompatibilidade.

Outro motivo para o aumento no nimero de cirurgias de revisao ¢ devido a maior
expectativa média de vida da populagdo mundial. Anteriormente, a substituicdo total de
joelho era mais comumente realizada em pacientes com ao menos de 65 anos de idade e,
portanto, a longevidade esperada dos implantes ortopédicos era considerada apenas por
cerca de 15 anos [AAOS]. No entanto, o cenario mudou, devido aos avangos na tecnologia
médica, fazendo aumentar a expectativa de vida humana. Ao mesmo tempo, o progndstico
de longevidade ¢ ainda maior para aqueles que necessitaram de cirurgias de reparagao
devido a esportes ou habitos de exercicio incorretos/excessivos ou ainda devido a

acidentes. Assim, espera-se que os implantes sirvam por um periodo muito maior sem a
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necessidade de serem substituidos ou revisados. Por esse motivo, o desenvolvimento de
um material apropriado com alta longevidade e excelente biocompatibilidade ¢ uma

demanda essencial.

3.1.2 Biomateriais Metalicos

Dentre os trés grandes grupos de materiais € os compoésitos, os metais sao
frequentemente usados no corpo humano para fins de ortopedia, como hastes e bolas de
quadril e joelho, onde o tecido duro (estruturas dsseas) deve ser reparado ou substituido.
Metais também sdo utilizados em aplicacdo de stents (em angioplastia), guias (em
marcapassos) e clipes cirargicos ou grampos. Aplicagdes no campo da odontologia
também sao recorrentes como corpos metalicos envoltos por amalgama ou ouro para
reparar cavidades ou substituir dentes quebrados (DONACHIE, 1998).

Por possuir diversos tipos de estruturas sensiveis a esfor¢os, suportando pressoes
e carregamentos em dire¢cdes ¢ magnitudes variados devido aos intmeros graus de
liberdade de movimento, o corpo humano possui tecidos que se submetem a diferentes
fungdes, desempenhando muitos papéis. Nesse sentido, inimeras aplicagdes biomédicas
dependem de implantes com um ou mais componentes metalicos, que possuem
caracteristicas diferenciadas se comparadas aos outros grandes grupos de materiais, como
alta tenacidade aliada a elevada resisténcia ao desgaste, ductilidade e resisténcia mecanica
e a fadiga (HSU et al., 2013; WANG et al., 2009). Visto isso, os metais t€m uma
importancia notavel no campo de biomateriais.

Algumas aplicagdes, por exemplo, sdo especificas para a substituicdo de tecidos
danificados ou disfuncionais para restaurar a funcionalidade, como em aplicagdes
ortopédicas nas quais todo ou parte de osso ou articulagdo sao substituidos ou refor¢ados
por componentes de ligas metéalicas (LEYENS; PETERS, 2003).

Em geral, os metais tém caracteristicas especificas que os tornam adequados para
aplicacdo no corpo humano e devem ter as seguintes propriedades (TANZI et al. 2019):

- Biocompatibilidade: capacidade de um material de se integrar com o corpo
humano. E medida pela reagdo do corpo ao implante (WILLIAMS, 2008) e sua
degradagdo; ndo toxicidade; ndo alergenicidade;

- Resisténcia a corrosdo (em particular, corrosao por pites e fendas);

- Caracteristicas mecanicas adequadas;

- Alta resisténcia ao desgaste.
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O ambiente interno do corpo ¢ altamente corrosivo e degrada os materiais do
implante, resultando na liberacao de ions metalicos nocivos. Assim, € necessario que haja
uma protecao entre o material do implante e o ambiente corrosivo. Nos metais, essa
protecdo ¢ comumente proporcionada por 0xidos estaveis na superficie dos biomateriais
que tem o poder de aumentar sua resisténcia a corrosdo ¢ que, a0 mesmo tempo, deve
permitir uma boa biocompatibilidade, em termos, por exemplo, de boa adesdo e nao
toxicidade. Além disso, as propriedades mecanicas de um metal sdo importantes e
precisam atender aos requisitos de uma aplicacdo especifica no corpo humano, como
anteriormente mencionado. Pensando-se criticamente, as propriedades necessarias para
uma substituicdo de um quadril devem ser diferentes daquelas necessarias para um stent
vascular, pois a condicdo ¢ o padrao de estresse aos quais o metal estd sujeito sao
completamente diferentes. Ademais, uma caracteristica importante estd relacionada a
resisténcia a tensdes ciclicas de alta repeticdo em conjunto com o ambiente altamente
corrosivo. A importancia da resisténcia a fadiga do metal ¢ diretamente ligada ao fato de
que uma pessoa pode experimentar, em média, 1-2,5 milhdes de ciclos de estresse no
quadril por ano (dependendo da atividade fisica diaria do individuo). Portanto, na vida de
uma pessoa, isso significa 50 a 100 milhdes de ciclos de estresse durante um periodo de
50 anos.

Vérios metais, como mostra a Figura 2, sdo utilizados para uma grande variedade
de aplicagdes biomédicas, com titdnio e suas ligas, acos inoxidaveis e ligas de cobalto-
cromo, sendo estes os metais mais comumente usados para diferentes aplicacdes
implantaveis. Por outro lado, as ligas de Ni-Ti (Nitinol) e tantalo despontam como novas
opgoes de utilizagdo. As primeiras ligas utilizadas como materiais para aplicagdo em
tecidos foram os agos inoxidaveis 316L (316LSS) e as ligas de cromo-cobalto Co-Cr e
Co-Cr-Mo (LEYENS; PETERS, 2003). Por muito tempo essas ligas foram amplamente
utilizadas como implantes devido a sua, até entdo, apreciavel biocompatibilidade e
propriedades mecanicas. Porém, pesquisas recentes observaram algumas desvantagens.
Essas ligas exibiram alto modulo de elasticidade (E) na ordem de 200 GPa, valor de E o
qual ¢ mais elevado se comparado com o valor E do osso cortical o que pode causar perda
da densidade 6ssea devido ao baixo nivel de solicitagdo mecanica do osso. Além disso,
essas ligas tém como caracteristica altas densidades (7,9 g/cm® e 8,3 g/cm?,
respectivamente), se comparadas com ligas de Ti (4,5 g/cm?®), ocasionando maiores cargas
de trabalho por parte do portador da protese. Ademais, pesquisadores reportaram que 0s

elementos quimicos presentes nos acos inoxidaveis (Cr e Ni) e nas ligas Co-Cr podem

28



produzir efeitos toxicos ao organismo humano (GARCIA et al., 2020; MANAM et al.,
2017). Wapner (1991) estudou em suas pesquisas a toxicidade de elementos como Ni, Co
e Cr e observou em animais, doencas de pele como dermatites devido a toxicidade do Ni
e McGregor et al. (2000) observaram que inimeros animais testados apresentaram

carcinomas devido a presenca de Co.

Figura 2 - Metais mais usados para aplicagdes biomédicas.
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Fonte: adaptada de (TANZI et al. 2019)

Os materiais metalicos ndo estdo sujeitos a ambientes uniformes dentro do corpo
humano. O ambiente fisioldgico normal pode ser generalizado como pH 7,4, com uma
solucdo salina de 0,9% (em peso), a 37 °C. Essas condigdes variam em certos 6rgaos por
razdes metabolicas ou de transporte de ions (GUYTON; HALL, 1996), com o pH do
liquido géstrico apresentando valores em torno de 1,5. O pH da urina varia de 4,5 a 8,0
devido ao papel do rim na manutengdo do pH sistémico. O pH no microambiente em
torno das bactérias causadoras de carie dentaria pode ser tdo baixo quanto 2,2 (BADET
et al. 2001). Durante a cicatrizagdo normal de fraturas, por exemplo, o pH dos tecidos
locais pode diminuir para 5,5 na auséncia de infec¢do, como observado por LAING em

1973. O mesmo autor observou um aumento para 9,0 na presenca de infeccao.
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Na esfera dos biomateriais, a corrosdo de pecas metalicas pode levar a efeitos
adversos significativos na biocompatibilidade do componente. A medida que a corrosio
ocorre, os produtos da corrosao podem se acumular nos tecidos vizinhos ao implante. As
espécies i0nicas liberadas podem participar de processos metabolicos e podem afetar a
funcao geral do componente no ambiente pretendido. As espécies organometalicas podem
ser formadas pela reagao de proteinas com os metais, inibindo a fun¢do previamente
pretendida. Além disso, alguns individuos tém hipersensibilidade a certos ions metalicos
que podem produzir respostas imunes localizadas ou sistémicas (JOHN, 2012).

Em geral, metais e ligas metalicas qualificadas para uso em dispositivos médicos
alcancam sua compatibilidade através da formagdo de filmes passivos continuos que
impedem ou limitam significativamente as taxas de corrosao encontradas no ambiente
fisiologico. Um mecanismo de falha de biocompatibilidade ¢ a ocorréncia de condi¢des
que danificam o filme passivo ou impedem sua formagdo. Alteragdes nas condi¢des
ambientais ao redor do componente, desgaste de superficies em movimento e desgaste
entre os componentes podem contribuir para a perda da prote¢ao contra corrosao. Em
alguns casos, o aumento da corrosdo pode, por si s6, contribuir para mudancas no
ambiente fisioldgico e causar outros problemas de corrosdao (JOHN, 2012). Todos os
metais implantados liberam ions metéalicos no tecido circundante, e os tecidos devem
responder de alguma maneira. Em geral, a resposta ¢ relativamente in6cua e os metais sdo
considerados biocompativeis.

Em relacdo ao comportamento das ligas metalicas na formagdo da camada de
oxidos, Liang et al. (1967), observaram que a maioria dos elementos usados para produzir
as ligas metalicas de implantes usadas na industria biomédica ndo sdo intrinsecamente
inertes, mas a formagao do filme passivo ¢ devido a um elemento que constitui uma
parcela da composi¢do quimica do componente. As ligas de ago inoxidavel e cobalto-
cromo, por exemplo, dependem da presenca de cromo na liga para sua passividade. A
biocompatibilidade desses materiais ¢ determinada in vitro (fora do corpo) e in vivo (no
corpo vivo) sob condigdes padronizadas e controladas.

A resposta usual a presenga de materiais metalicos nos tecidos vivos € a producdo
de uma camada de tecido fibroso que envolve o implante e fornece uma barreira parcial
a interagao fisioldgica com o metal, criando um microambiente ao redor do implante. Nos
testes de biocompatibilidade aceitdveis, a espessura da cépsula de tecido fibroso e a
quantidade e identidade das células presentes nos tecidos circundantes sdo comparadas

com as de ligas com um longo histérico de uso bem-sucedido com uma resposta tecidual
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aceitavel. Alguns materiais, principalmente titdnio e tantalo, podem ser implantados no
tecido sem a formagdo de uma capsula de tecido fibroso reativa (STEINEMANN et al.,
1986; SUNDGREN et al., 1986; BLACK, 1994). Essa caracteristica ¢ explorada no uso
de implantes de titanio e tantalo no osso porque, na auséncia de micromovimentagao, o
0ss0 volta a crescer para a superficie sem uma capsula interveniente de tecidos moles,
potencializando uma melhor estabilidade mecanica do componente. Os pesquisadores
pioneiros Liang et al. (1967) anteriormente mencionados testaram ainda nos anos 60 mais
de 40 ligas e 13 metais puros em coelhos para caracterizar as membranas criadas ao redor
da protese. Seus resultados mostraram que as ligas de Ti e Ti puro foram as que
apresentaram menor resposta interativa do corpo, sugerindo esses materiais para

pesquisas futuras nos anos 90, como de fato foi realizado.

3.1.3 Titanio como biomaterial

Os componentes de Ti comercialmente puro (CP-Ti) e de ligas de Ti sdo
amplamente utilizados como biomateriais devido a sua excelente combinagdo de
propriedades como alta resisténcia especifica, apresentando apenas 60% da densidade e
limite de escoamento da ordem de duas vezes a do aco inoxidavel, menor modulo elastico
com magnitudes mais compativeis com o osso humano, adequada rigidez, tenacidade,
absorcdo de energia, excelente resisténcia a corrosdo e biocompatibilidade, além da
auséncia de elementos toxicos para o corpo humano (HSU et al., 2013; WANG et al.,
2009).

As pesquisas sobre titinio como material de implante comegaram na década de
1950 na Universidade de Cambridge (LAMPMAN, 2018), onde uma folha de titanio foi
incorporada ao tecido mole das orelhas de coelho para um estudo in vivo do fluxo
sanguineo. Em 1952, o cirurgido ortopédico sueco Per-Ingvar Branemark adotou o uso
de titdnio em Cambridge como implante para estudar a cicatriza¢do e regeneragdo dssea
no fémur de coelhos. Branemark observou que as préteses de titdnio ndo podiam ser
removidas do osso ap6s um periodo de cicatrizagdo € que 0 0sso se conectava ao titanio
em uma proximidade tdo grande que aderia efetivamente ao metal. Branemark estudou
ainda mais afundo animais e humanos e, em seguida, desenvolveu e testou parafusos de
titdnio puro para implantes dentérios. No final da década de 1960 e no inicio da década
de 1970, Branemark et al. (1971) demonstraram a capacidade do osso natural de aceitar

titanio implantado durante seus estidgios de remodelagcdo, para que o titdnio fique
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firmemente fixo ao 0sso. Isso levou ao conceito de osteointegragdo, que revolucionou a
industria de implantes dentarios.

A partir desses desenvolvimentos iniciais, o titdnio e suas ligas sdo até hoje
amplamente utilizados em uma grande variedade de aplica¢des, como bombas cardiacas
artificiais, estojos de marcapasso, pecas de valvulas cardiacas e substituigdes de ossos ou
articulacdes do quadril ou placas 6sseas. Atualmente, as substituicdes do quadril sdo uma
aplicacdo biomédica comum das ligas de titanio e quase metade de todas as substituicdes

do joelho usam titdnio. A Figura 3 mostra alguns dos componentes citados.

Figura 3 - (a) Proteses de implante de joelho e quadril em liga de titanio fundido e (b)

Stent de Nitinol.

(b)

Fonte: Davis (2008) e Tanzi et al. (2019)

O CP-Ti ¢ um material alotropico que exibe duas organizagdes cristalinas estaveis.
A temperatura ambiente, o Ti apresenta uma estrutura Ti-a hexagonal compacta (HC)
com parametros de rede a = b = 0.295 nm, ¢ = 0.468 nm, e o = = 90°, v = 120°. A altas
temperaturas, a fase Ti-P possui uma estrutura cristalina cubica de corpo centrado (CCC)
com pardmetros de rede a =b =c=0.332 nm, e a = f =y = 90°. A transi¢do para fase a,
de estrutura hexagonal (HC), ocorre quando ao se resfriar, o material atinge temperaturas
menores que 882,5 °C até a temperatura ambiente. Ligas de titdnio podem apresentar a
fase B de forma estavel a temperatura ambiente com a adicdo de elementos apropriados,
podendo entdo exibir componentes com fase a,  ou uma mistura de ambos.

O titanio e as ligas de titanio, incluindo suas formas alotropicas, possuem
caracteristicas mecanicas que sdo atraentes para diferentes aplicacdes implantaveis. A
caracteristica mais importante dessas ligas ¢ sua excelente resisténcia a corrosao, mesmo

em ambientes agressivos como o corpo humano. Além da corrosao por atrito, a resisténcia
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a corrosao das ligas de Ti ¢é superior a das ligas de aco inoxidavel e Co-Cr (TANZI et al.
2019). Outra vantagem do titdnio como implante biomédico € sua radio-opacidade (isto
¢, capacidade de bloquear raios-X) o que facilita sua observagao através da geracdo de
imagens. O titdnio ¢ mais radiopaco que o cobalto e o0 a¢o inoxidavel.

O CP-titanio (CPF67) ¢ classificado pela ASTM em quatro graus diferentes: Grau
1, Grau 2, Grau 3 e Grau 4, dependendo da quantidade de impurezas (por exemplo,
oxigénio, nitrogénio, ferro) presentes no metal. Em particular, a classificacao ¢ baseada
na quantidade de oxigénio no Ti que pode influenciar suas propriedades mecanicas.
Quando a porcentagem de O aumenta de 0,18 (Grau-1) para 0,40 (Grau-4), a resisténcia
a tracdo aumenta, assim como a resisténcia ao escoamento. Em geral, a presenca de
impurezas ou elementos de liga leva ao aumento da resisténcia, reduzindo a ductilidade.
Além disso, a resisténcia a fadiga ¢ aumentada com o acréscimo da quantidade de
oxigénio (TANZI et al. 2019).

Ligas Ti-a: as ligas o contém, como estabilizador, aluminio, galio, e zirconio. O
diagrama de fases das ligas de Ti com estabilizador a ¢ relatado na Fig. 2.4. Essas ligas
ndo podem ser significativamente reforcadas por tratamento térmico e, como resultado,
elas ndo apresentam nenhuma melhora significativa em comparag@o com as ligas CP. As
ligas o tém aplicacdes biomédicas limitadas devido a sua baixa resisténcia mecanica a
temperatura ambiente em comparacao com as ligas beta e a+. Uma subdivisao da liga
se chama liga near o, que contém até 10% de .

Ligas Ti a-p (entre 10% e 30% de B): as ligas a-p contém estabilizadores a (por
exemplo, aluminio) e estabilizadores  (por exemplo, tantalo, vanadio, molibdénio).
Como resultado, a temperatura ambiente, uma mistura de fases a e [ coexiste. Elas
exibem boa conformabilidade e o seu estado em solugdo pode ser usado para aumentar a
resisténcia dessas ligas em 30% a 50% quando comparado ao estado recozido. As ligas
a-p sdo caracterizadas por alta resisténcia a tracdo e nao sao soldaveis se a fase B for
superior a 20%. Exemplos de ligas a-f usadas para aplicagdes biomédicas sao Ti-6Al-4V
(F1472), Ti-6Al-7Nb e Ti-5Al-2.5Fe. Em particular, o Ti-6Al-4V ¢ comumente usado
para aplica¢des biomédicas ou aeroespaciais, mas ¢ relatado que o vanadio e o aluminio
podem causar, a longo prazo, reagdes adversas em alguns casos, como Alzheimer,
neuropatia e osteomalacia (BOYCE et al., 1983; KHADIJA et al., 2018; KAWAHARA
etal., 2011).

Uma limitacdo das ligas a-f (em relagdo as ligas beta) em aplicagdes ortopédicas

¢ a incompatibilidade de seu modulo de elasticidade em relagdo ao osso. A distribui¢do
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do estresse ao redor de um osso de implante ortopédico melhora quando o modulo elastico
do biomaterial se aproxima mais dos 0ssos corticais. A protecdo contra o estresse (stress
shielding) ocorre quando ha incompatibilidade entre os modulos do implante e o tecido
duro adjacente. O movimento relativo ocorre na interface biomaterial-tecido como
resultado de uma diferenga nos mddulos elésticos e pode resultar em grave deterioragdo
da interface do tecido biomaterial ou uma falha total. Idealmente, um material usado para
a substitui¢ao de tecidos 6sseos deve ter um modulo de elasticidade semelhante ao do
osso (LAMPMAN, 2012).

Ligas Ti-B (> 30% de B): ligas B contendo elementos de liga (por exemplo,
molibdénio, ferro, vanadio, tantalo, nidbio, niquel, cromo, cobalto, cobre, tungsténio,
manganés) que permitem estabilizar a temperatura ambiente possuem a estrutura
cristalina CCC (Fig. 2.4). As ligas  exibem uma excelente capacidade de forjamento,
pois podem ser temperadas e moldadas a frio. No entanto, elas podem ser tratadas com
solucdo solida e envelhecidos com altos niveis de resisténcia acima dos das ligas a-f. As
ligas B exibem um modulo de elasticidade menor (devido ao menor empacotamento
atomico) entre as ligas de titdnio usadas para implantes biomédicos, reduzindo o
problema de contraste de valor entre 0 modulo da prétese e do osso, aumentando a
osteointegragdo, biocompatibilidade e a resisténcia ao desgaste, e assim também o seu
emprego para implantes ortopédicos. Além disso, uma vantagem das ligas f em
comparagdo com as ligas o-Ti e ligas o-B estd relacionada a presenca, como
estabilizadores B, de elementos como nidbio, zirconio, tantalo e molibdénio, mais
biocompativeis que os usados para formar ligas a-Ti (por exemplo, aluminio) e ligas a-f§
(por exemplo, vanadio). As ligas bindrias Ti-Ta, em especial, atrairam um grande
interesse devido a sua excelente combinagao de alta resisténcia, um moédulo relativamente
baixo e uma resisténcia a corrosao superior a do Ti puro (DERCZ et al., 2018). A adi¢do
de 13 at.% Ta fornece uma boa combinagdo de alta resisténcia e baixo modulo de
elasticidade (GEETHA et al., 2009), mas aumentar a adi¢gdo de Ta além de 13 at.%
aumenta significativamente a densidade da liga, o que ¢ desfavoravel para muitas
aplicagdes, especialmente como biomaterial. Baseada nessas informacdes, diversos
trabalhos recentes desenvolveram ligas de titanio com esses elementos para aplicagdes
biomédicas (AGUILAR et al., 2019; GUERRA et al., 2020; WANG et al., 2009).

A Figura 4 ilustra o comportamento do diagrama pseudobindrio de fase do Ti com

a adi¢do de elementos de liga estabilizadores de a ou f.
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Figura 4 - (a) Diagrama pseudobinario de fases dos estabilizadores Ti-a; (b) diagrama de
fases dos estabilizadores Ti-.
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Fonte: adaptada de (TANZI et al. 2019)

O CP Ti ¢ usado principalmente em aplicacdes ortopédicas que ndo exigem alta
resisténcia, como parafusos e grampos para cirurgia da coluna vertebral, aplicacdes
maxilofaciais e craniofaciais (por exemplo, placa dssea e parafusos) e aplicagdes
dentarias (por exemplo, implantes osteointegrados). Por outro lado, as ligas de Ti sdo
usadas para uma ampla gama de aplicacdes, incluindo substitui¢des totais da articulacao,
implantes dentérios, estojos de marcapasso e alojamento para dispositivos de assisténcia
ventricular. Entre as ligas a-p, a liga F1472 (Ti6Al4V) ¢ a mais comum usada em
dispositivos implantaveis, como a substitui¢cdo total da articulacdo. As outras ligas a-f3
(isto ¢, Ti-6Al-7Nb e Ti-5Al-2.5Fe) sdo usadas em hastes, placas, parafusos e pregos do
quadril femoral.

Pesquisas recentes (AGUILAR et al., 2019; PRASANTHI et al., 2016; YU et al.,
2017) reportaram o aparecimento e a estabilizagdo a temperatura ambiente de uma
estrutura alotropica metaestavel em Ti puro e ligas, portando organizagdo atémica ctbica
de face centrada (CFC), chamada fase Ti-y, com parametros de rede de aproximadamente
a=b=c=04279 nm, e a = f =7 = 90°. Essa estrutura foi primeiramente observada em
filmes finos, contornos de grao e por fim, em pesquisas mais recentes, em todo o volume
do componente. Segundo os pesquisadores, duas condigdes importantes foram
necessarias para satisfazer a formacao e a estabiliza¢do da estrutura CFC: alta deformagao

plastica e/ou estrutura granular nanométrica, fatores que reduziram significativamente a
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energia livre de Gibbs de formagdo dessa estrutura cristalina (XIONG et al., 2012).
Quando uma tensdo externa ¢ aplicada, as deformagdes podem promover uma
transformagdo da estrutura cristalina, denominada transformacdo induzida pela
deformacdo (SAMIEE et al., 2018). A tensdo promove os movimentos dos 4&tomos em
planos de cristal especificos para reduzir a energia livre, esse deslocamento incentivando
uma transformagdo de fase. Esses tipos de transformagdes exibem uma relagdo de
orientagao especifica (OR), na qual dois cristais (fase pai e fase do produto) estdo
relacionados em planos e dire¢des especificos.

Para o caso do titdnio CP, a transformacdo metaestdvel e subsequente
estabilizacao da fase CFC-Ti foi obtida por alguns pesquisadores através de altos graus
de compressdao criogénica (HONG et al., 2013), abrasdo mecanica de alta energia
(MANNA et al. 2003) e laminagem de chapas micrométricas a temperatura ambiente (YU
et al., 2017). Para ligas de Ti a fase CFC-Ti foi obtida, por exemplo, por moagem de alta
energia (AGUILAR et al., 2019). Xiong et al. (2012) estudaram os efeitos do tamanho de
grao e da temperatura na transformacdo de fases do Ti puro de HC para CFC e
descobriram que a fase y ¢ estavel em nanoparticulas, nanofios e nanofilmes quando os
tamanhos sdo menores que 27, 19 e 9 nm, respectivamente, por volta de 777 K (XIONG
etal., 2012).

Aguilar et al. (2020) estudaram a influéncia da porcentagem de Sn e do tempo de
moagem de alta energia na estabilizacdo da fase y-Ti em pds, observando que para a liga
Ti-13Ta-3Sn, a fase B-Ti ¢ formada em maior quantidade, ~ 70% a 100 h. Para as ligas
Ti-13Ta-6Sn e Ti-13Ta-9Sn, a fase em maior quantidade é o y-Ti, cerca de 100% a 100
h. Por fim, a liga Ti-13Ta-6Sn mostrou uma maior tendéncia para formar a fase y-Ti, uma
vez que a quantidade ¢ proxima de 100% em 50 h de tempo de moagem (AGUILAR et
al., 2020).

Apesar de muitos estudos ja terem obtido a fase metaestavel CFC-Ti em pds e
filmes finos, ainda ¢ escasso o nivel de conhecimento sobre sua estabilizacdo quando
submetida a processos de consolidagao e sinterizagao de pegas macigas ou com estruturas
mais complexas, pois a estrutura CFC tende a retornar rapidamente, devido as altas
temperaturas, a um estado mais estavel na forma a-Ti.

A Tabela 1 ilustra algumas propriedades mecanicas de componentes de Ti puro e
ligas produzidas via forjamento ou fundi¢cdo comparados com as propriedades dos dois

tipos de ossos encontrados no corpo humano.
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Tabela 1 - Materiais a base de titdnio selecionados desenvolvidos para aplicacdes

médicas e suas propriedades mecanicas.

Material Tensao Tensao de Alongamento Moédulo
maxima escoamento (%) elastico
(MPa) (MPa) (GPa)
Osso cortical 42-158 120-160 0,55-0,94 4-30
Osso Trabecular 2-5 1,75 2-5 0,3-4
Fase a
CP-Tigrau 1 240 170 24 102,7
CP-Ti grau 2 345 275 20 102,7
CP-Ti grau 3 450 380 18 103,4
CP-Ti grau 4 550 485 15 104,1
Fase a-p
Ti-6A1-4V 895-930 825-869 6-10 110-114
Ti-6A1-4V ELI 860965 795-875 10-15 101-110
Ti-6A1-7Nb 900-1050 880-950 8.1-15 114
Ti-5A1-2.5Fe 1020 895 15 112
Fase B
Ti-13Nb-13Zr 973-1037 836908 10-16 79-84
Ti-12Mo-6Zr-2Fe 1060-1100  1000-1060 18-22 74-85
Ti-15Mo(a) 690-900 480-800 10-20 78
Ti-35.3Nb-5.1Ta-7.1Zr 596 547.1 19 55
Ti-29Nb-13Ta-4.6Zr 911 864 13 80

Fonte: adaptada de LAMPMAN (2012) e (PALKA; POKROWIECKI, 2018).

Além das propriedades mecanicas apresentadas na tabela, o Ti ainda possui um
comprimento critico de trinca muito acima do valor minimo para detec¢do em métodos
ndo destrutivos, aumentando sua confiabilidade de aplicagdo.

As principais desvantagens das ligas de titanio em aplicagdes médicas
implantdveis sdo as seguintes: menor resisténcia ao desgaste; alta sensibilidade ao
entalhe, ou seja, a presenga de um arranhdo que reduz a vida a fadiga do implante. Por
sua baixa resisténcia ao desgaste, as ligas de titdnio ndo devem ser usadas em superficies
de suporte de carga, como articulagdes do quadril e joelho, a menos que tratamentos de

superficie adequados (por exemplo, implantagcdo de ions, revestimento) sejam realizados
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para melhorar a resisténcia ao desgaste (TANZI et al. 2019). Além disso, o titdnio possui
baixa resisténcia ao cisalhamento, tornando-o menos desejavel para parafusos 0sseos,
chapas e aplicacdes similares. O titdnio também tende a sofrer desgaste severo quando ¢
esfregado entre si ou entre outros metais. Ligas a base de titdnio com alto coeficiente de
atrito podem levar a formacdo de detritos de desgaste que resultam em reacdo
inflamatoéria, causando dor e afrouxamento dos implantes devido a osteolise (LIANG et
al. 1967).

O titdnio ¢ um material muito dificil e até perigoso para a fundi¢ao devido ao alto
risco associado a reatividade. Portanto, o Ti € geralmente processado na forma de material
particulado (p6), sob prote¢dao de gases inertes, sendo obtido, nas mais recentes técnicas
de metalurgia do pd, ja no formato final desejada do implante (LUTJERING;
WILLIAMS, 2007). O titdnio possui uma grande afinidade por elementos intersticiais,
como oxigénio e nitrogénio, e os absorve rapidamente a temperaturas elevadas, o que
aumenta a resisténcia e reduz a ductilidade. O hidrogénio ¢ sempre minimizado nas ligas
de titdnio porque causa fragilizacdo pelo hidrogénio pela precipitacdo de hidretos,
portanto o limite méximo permitido ¢ de aproximadamente 0,015% em peso (100 ppm).
Quando o limite de solubilidade do hidrogénio em titanio (100 a 150 ppm para o titdnio
comercialmente puro) é excedido, os hidretos comegam a precipitar. A absor¢ao de varias
centenas de ppm de hidrogénio resulta na possibilidade de rachaduras por estresse. As
ligas B com maior teor de elementos de liga t€ém maior probabilidade de absorver
hidrogénio e oxigénio, mas os niveis permitidos podem ser maiores que os das ligas o ou
a-p (LAMPMAN, 2012). Essa caracteristica do titanio o torna um elemento altamente
reativo quando submetido a processamentos a quente, sendo necessarios cuidados como
atmosferas controladas durante esses tratamentos. Além disso, o titdnio na forma de po,
por possuir energias de superficie altissimas, deve ser manuseado em camaras especiais
ou sob prote¢do a temperaturas maiores que 200 °C (E. BARIL, L. P. LEFEBVRE ;Y.
THOMAS, 2011).

Devido as limitacdes dos materiais de primeira geracdo listados na Tabela 1, o
periodo de servigo dos implantes ¢ limitado a 10 a 15 anos. Isso estimula os pesquisadores
biomédicos a desenvolverem uma proétese otimizada que imita o 0sso humano e possua
vida util mais prolongada. Isso levou ao desenvolvimento de ligas de baixo mddulo
elastico, que podem ser obtidas através da adicdo de elementos de liga que reduzam o
modulo eléstico global do componente a um valor mais proximo do osso, ou a adi¢do

controlada de porosidade via técnicas de processamento, visto que a estrutura 6ssea €
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composta por material altamente poroso. Essas técnicas serdo discutidas em detalhes nas
proximas se¢des. Além disso, as propriedades mecanicas, de desgaste e de corrosdao de
um material sdo amplamente ditadas por sua microestrutura. As ligas de titdnio sdo
privilegiadas no sentido de que um amplo espectro de microestruturas ¢ possivel,
dependendo da composi¢do quimica da liga e do processamento termomecanico. Isso
torna as ligas de titdnio altamente acessiveis para adequar suas propriedades de acordo
com requisitos especificos. Embora as correlagdes das propriedades estruturais tenham
sido bem desenvolvidas e abordadas criticamente para as ligas estruturais de titanio, o

papel da microestrutura ¢ escassamente abordado no caso das ligas.

3.1.4 Implantes Porosos de Titanio

Como ja mencionado, uma das principais dificuldades para se atingir altissimo
grau de osteointegracao ¢ relacionada a diferenca entre o modulo elédstico do material do
implante e o da estrutura 0ssea subjacente. Nesse sentido, a fabricagdo de componentes
porosos via processamentos como metalurgia do pé e manufatura aditiva podem ser
usadas para superar essas limitagdes. Os poros, além de reduzirem o mddulo elastico do
implante, conferem ao componente uma superficie mais aderente, apropriada para
proliferagao e adesdo de células (LI et al., 2007) reduzindo o fendmeno de stress
shielding. Além disso, o crescimento do osso para dentro do implante ¢ determinado pela
porosidade, tamanho dos poros e sua estrutura (WANG et al., 2017), permitindo uma
vascularizagdo adequada de células e fluidos (HOLLISTER, 2009). Porém, a adicao de
porosidade reduz drasticamente as propriedades mecanicas e altera a propriedades
corrosivas do componente, sendo assim necessario durante a concepgao e fabricacdao, um
balango preciso entre as propriedades mecanicas e a performance biologica (resisténcia a

corrosdo) do implante. A Figura 5 mostra componentes porosos fabricados com titanio.
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Figura 5 - (a) Implante dentario de titdnio poroso produzido pela Zimmer Dental com
porosidade de até 80%. (b) Haste de matriz porosa U2TM produzida pela United
Orthopaedic Corporation. (¢) Haste intramedular de titdnio porosa para fémur humano.

d) Concha acetabular porosa Stryker com porosidade superficial de 76%.
(d) p ry p p

@) (b) (© (d)
Adaptado de SHBEH (2018) MURR, L.E. (2012), NOURI, A. (2016) UNITED
ORTHOPEDIC (2017).

Como mencionado anteriormente, as estruturas 6sseas humanas, tais como o 0SS0
trabecular, possuem um modulo de elasticidade notavelmente baixo em comparacdo com
a maioria dos metais biocompativeis, mesmo quando fabricados como espumas. Lascano
et al. (2019) fabricaram amostras de titdnio com niveis de porosidade variando de 27% a
35% utilizando NaCl e NH4HCO3 como SH em volumes de 30% e 40%,
respectivamente. No entanto, todas as amostras produzidas exibiram modulos elasticos
que excederam 4 GPa. Chen et al. (2017) empregaram magnésio como SH para fabricar
espumas de titdnio apresentando percentuais de porosidade de 30, 40 e 50% em fracdo
volumétrica. Os componentes resultantes exibiram mddulos elasticos medindo 44,2 GPa,
24,7 GPa e 15,4 GPa, respectivamente. Aguilar et al. (2019) usaram NaCl como SH em
conjunto com Ti-13Zr-13Ta-3Nb moido em MA e empregaram varios modelos para
calcular os médulos elésticos (E). Os valores de E calculados variaram de 8 a 40 GPa, 4
a 30 GPae 2 a 20 GPa para os niveis de porosidade de 40%, 50% e 60%, respectivamente.
Os valores experimentais correspondentes para os mesmos niveis de porosidade foram 9,
5 e 4,5 GPa. A incorporagao de elementos de liga na liga Ti-13Zr-13Ta-3Nb resultou em
um modulo de elasticidade inferior ao do titanio puro devido a estabiliza¢ao da fase 3
fornecida pelos elementos de liga.

Nas se¢des anteriores foi relatado que os elementos de liga de titdnio, como

tantalo, niobio, zirconio, molibdénio, estanho e silicio sao biocompativeis. No entanto, os
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metais podem apresentar diferentes comportamentos de citotoxicidade em relagdo a sua
forma: macicos ou em pd. A maioria dos trabalhos diz respeito as formas macigas que
foram processadas pelos diferentes métodos acima citados, exceto na metalurgia do po.
Pesquisas no desenvolvimento de ligas de titdnio contendo Mo, Nb e Si, produzidas por
metalurgia do pd mostraram uma certa citotoxicidade para esses elementos. Po6s metélicos
de Ti e Nb apresentaram citotoxicidade substancial, mas as amostras macigas desses
materiais exibiram biocompatibilidade. Os pdés de Mo e Si revelaram citotoxicidade
relativamente forte, no entanto, no caso de amostras solidas, a citotoxicidade foi
visivelmente mais baixa. Somente Ta, Zr e Sn exibiram boa biocompatibilidade em ambas
as formas: solidas e pd, o que torna esses elementos muito interessantes para o
processamento de materiais particulados para usos biomédicos (OKAZAKI; GOTOH,
2005; OKAZAKI; NISHIMURA, 2000).

Os materiais porosos sdo caracterizados pela presenca de vazios em sua estrutura.
Esses espagos vazios podem ser abertos ou fechados e os espacos entre eles preenchidos
pelo material base podem exibir estruturas mais ou menos regulares. Estudos recentes
indicaram que a porosidade ideal de um implante que estimula eficientemente o
crescimento Osseo esta na faixa de 20 a 50% (VASCONCELLOS et al., 2010), para um
tamanho de poro de 100 a 400 um (HOLLISTER, 2009) sendo importante uma eficaz
regulacao de um balanco entre o grau de porosidade e tamanho de poro. Outros autores
obtiveram implantes com boas relagdes entre propriedades mecanicas com graus de
porosidade de até 70% ou 80% (CHASTAND et al, 2016; Wu et al., 2014;
IMWINKELRIED, 2006). Estudos recentes de (COELHO et al., 2015) e (PALKA,
ADAMEK; JAKUBOWICZ, 2016) relataram que poros pequenos (188 um) sdo mais
propensos a promover a diferenciacdo celular no inicio da regeneracdo do implante,
enquanto poros maiores (313 um) favorecem mais a proliferacdo celular e o crescimento
do osso. No entanto, a microporosidade presente nas paredes de uma estrutura porosa é
influenciada pelo processo de fabricagdo e pelo tamanho das particulas do pd. Um

exemplo dessa porosidade ¢ mostrado na Figura 6.
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Figura 6 - Imagens de MEV de titanio poroso produzido via metalurgia do pd. a)

macroporosidade, b) subestrutura da parede mostrando a microporosidade.

gy

Fonte: adaptada de (CHEN et al., 2009).

Esses fatores influenciam as propriedades fisico-mecanicas da superficie
responsaveis pela formagdo de apatita (material do osso), como energia livre de
superficie. Diminuindo o tamanho das particulas usadas no processo de fabricacdo, ¢
possivel aumentar a energia da superficie do implante, o que estimula a regeneragdo de
apatita (CHEN et al., 2009).

Um modelo matematico desenvolvido por (GIBSON; ASHBY, 1999) definiu a
razdo entre a densidade do material poroso p e a densidade do metal solido ps. A chamada
densidade relativa (DR), ¢ o fator mais importante que influencia o modulo elastico das
estruturas porosas. Os materiais geralmente tém um valor de DR menor que cerca de 0,3
e tao baixo quanto 0,003; no entanto, no caso de implantes de titdnio poroso, esse valor
estd na faixa de 0,3-0,85 (GIBSON; ASHBY, 1999). A densidade relativa pode ser
modificada durante o processo de fabricagdo.

A elasticidade em pequenas deformagdes de materiais porosos depende da
interconectividade entre os poros, ou seja, abertos ou fechados. A deformacdo das
estruturas celulares abertas ocorre por flexao da parede celular com um valor baixo de
DR. Aumentar o valor do DR (p/ps > 0,1) leva a uma contribui¢do significativamente
maior da tragdo ou compressdo das paredes celulares. Para materiais de porosidade
fechada, as bordas dos poros podem dobrar e estender, enquanto as paredes dos poros se

esticam, o que aumenta a rigidez. A presenca de liquido bloqueado nos espagos também
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aumenta sua rigidez aplicando pressdo nas paredes, até que a célula, onde se localiza o
poro, ndo se rompa. Deformagdes mais altas sdo induzidas pelo aumento da carga axial.
Se a carga de compressao exceder a carga de Euler, a borda do poro pode dobrar. Isso
leva a uma diminui¢do do mddulo de elasticidade da estrutura porosa (GOODMAN,
TOKSVIG-LARSEN; ASPENBERG, 1993).

A porosidade dos implantes ¢ um compromisso, como j4 mencionado, entre a
resisténcia mecanica e a quantidade e tamanho adequado dos poros para o crescimento
do tecido. Os poros do implante fornecem espago para as células migrarem, formarem
conexdes e proliferarem e diferenciarem. Simultaneamente, os poros dentro do
componente fornecem espaco para vascularizagdo e nova formacao de tecido 6sseo. Além
do tamanho dos poros, mencionado acima, a forma dos poros também afetard o
crescimento celular. (MIN et al., 2010) investigaram a influéncia da forma transversal
dos poros no crescimento do tecido. Os implantes com poro esférico mostraram menor
crescimento 6sseo em relagdo as amostras com poro cubico. GIANNITELLI et al., (2014)
mostraram que o tamanho e a forma do poro ndo tém uma influéncia notavel na
propriedade elastica da CP-Ti desde que os poros sejam separados um do outro. O design
de materiais porosos para aplicagcdo biomédica torna-se complicado pelo fato de que os
requisitos de rigidez mecanica sdo tipicamente contraditdrios aos requisitos para o
transporte de massa biologica. Embora parametros estruturais significativos, incluindo a
porosidade do componente, o tamanho do poro, suas dimensdes e interconexdes sejam
geralmente definidos, ainda nao foi alcangado um acordo sobre os valores 6timos destes.
Torna-se claro que a maneira como o material ¢ organizado em macro e microescala afeta
o comportamento das células, desempenhando um papel fundamental na interagao célula-
implante.

Além da porosidade como indutor de osteointegragdo, outro fator importante em
materiais para implantes ¢ a rugosidade. Caracteristicas da superficie de implantes
dentarios como microrrugosidade e nanorrugosidade podem contribuir para a aceleragao
da osteointegracio (ALBREKTSSON & WENNERBERG, 2009). De acordo com a
Academia Americana de Implantodontia, a osteointegragdo ¢ definida como "Contato
estabelecido sem interposi¢ao de tecido ndo 6sseo entre o osso remodelado normal e um
implante, implicando uma transferéncia sustentada e distribuicdo de carga do implante
para e dentro do tecido 6sseo”. Apesar das altas taxas de sucesso, falhas podem ocorrer
durante ou apds a osteointegracdo em uma pequena quantidade de pacientes (MATOS &

GODQY, 2015). A falha primaria do implante devido a osseointegracdo insuficiente
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ocorre em 1-2% dos pacientes (CHRCANOVIC et al. 2014). A falha secundaria ¢
frequentemente causada por peri-implantite varios anos ap6s a osteointegracdo bem-
sucedida em cerca de 5% dos pacientes (SMEETS et al., 2014).

Virias alteragdes de superficie foram aplicadas em implantes por métodos de
subtracdo e aditivos, incluindo métodos fisicos (torneamento, jateamento), quimicos
(gravura acida, alcalina), eletroquimicos (anodizagdo por eletropolimento), deposi¢cdao
(pulverizacao de plasma, sol-gel) e bioquimicos (proteinas) aumentando a molhabilidade
e a osteointegracdo (BAGNO & DI BELLO, 2004; HOTCHKISS et al., 2019).

Com base na escala, a topografia do implante dentario pode ser dividida em macro,
micro e nanoescala. Pesquisas cientificas foram enfatizadas principalmente em micro e
nanogeometria. A topografia da superficie ¢ fundamental para adesdo e diferenciacao de
osteoblastos na fase inicial da osteointegragdo (JUNKER et al., 2009).

A macrotopografia de um implante ¢ baseada na sua geometria visivel (escala
milimétrica). Uma macrogeometria adequada associada ao preparo adequado da
perfuragcdo do implante dentério ¢ fundamental para o sucesso da implantologia dentéria
(COELHO et al., 2015). A microtopografia esta relacionada a microrugosidade em escala
micrométrica (1-100 pm). Nas ultimas décadas, os implantes dentarios tiveram
principalmente superficies usinadas (BUSER et al., 2012), o que indica um processo de
fabricag¢do torneado, fresado ou polido (ESPOSITO et al., 2014). Nessas superficies,
irregularidades permitem que as células osteogénicas se unam e depositem no 0sso,
produzindo uma interface osso-implante.

Portanto, o desafio constante na engenharia de implantes porosos ¢ a otimizacao
da microarquitetura do componente. A citoarquitetura do tecido 6sseo humano ¢
extremamente diversificada e complexa. O tecido 6sseo ¢ um micro-nano-composto
altamente organizado e funcionalmente classificado que fornecem resisténcia e
flexibilidade (PEREZ et al., 2015). Deste modo, para simplificar o modelo de tecido e
combinar suas caracteristicas internas ¢ externas a estrutura ossea, a fim de maximizar
sua funcionalidade, os cientistas geralmente preferem duas abordagens de design:
estruturas irregulares (aleatorias) e regulares, que ndo terdo seus conceitos aprofundados

nesse trabalho.
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3.1.4.1 Propriedades mecdanicas tipicas de espumas porosas de titdnio

O modulo elastico, medido pelo ensaio de compressao, teste mais frequente em
materiais porosos para aplicagdes biomédicas, ¢, como j4 mencionado, um pardmetro
significativo que contribui para a compatibilidade biomecanica dos materiais. De acordo
com o projeto das espumas, modelos tedricos sao usados para prever os valores do médulo
elastico (E) com base na porosidade e outros parametros fisicos. A Figura 7a mostra uma
combinac¢do de micrografias Opticas € os modelos propostos para as espumas a base de Ti
com trés porosidades (30%, 50% e 70%) (NARAYAN, 2013; WU et al., 2014). Como
pode ser observado, as espumas exibem distribui¢des de tamanho e quantidade de poros
semelhantes as modeladas. Além disso, ¢ possivel observar que a analise por elementos
finitos (AEF) fornece resultados proximos aos dados experimentais. A Figura 7b mostra
a alteracdo do modulo de elasticidade em funcdo da porosidade. Nota-se que o valor E

diminui a medida que a porosidade aumenta.

Figura 7 - (a) Combinacao de micrografias de secao transversal de imagem Optica (acima)
e espumas de modelagem de elementos finitos (inferior), com porosidade de: (a) 30%, (b)
50% e (c) 70%. (b) Variacdo do médulo de Young compressivo com porosidade para

diferentes niveis de porosidade.
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Fonte: PEREZ (2015)

A maioria das estruturas porosas de titanio seguem o comportamento mecanico
sob compressao representado na Figura 8: uma regido de deformagao linear elastica, onde
acredita-se que prenominam movimentos de dobramento e tor¢ao, seguida por um platd
de escoamento que varia com o tipo de deformacgdo predominante no material, onde os
poros sdo deformados comegando com aqueles perpendiculares ao esfor¢co de
compressao, € uma regido de densificacdo, a qual o material toma um formato
preferencialmente macico (JAKUBOWICZ et al., 2015; PALKA, ADAMEK;
JAKUBOWICZ, 2016).
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Figura 8 - Curvas esquematicas de compressao-deformacgao para espumas metalicas
comuns: a) elasto-plastica; b) uma espuma elasto-fragil.
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Adaptada de: (GIBSON; ASHBY, 1999)

O valor de opi (ou oer) podem ser estimados em fungdo da tensdo de escoamento

oys incluindo a densidade relativa (p/ps), como mostra a Equagao 1:

op = 0.3x(p/ps)*? x oy (1)

E relatado que a resisténcia mecanica do osso é igual a 42 a 158 MPa em tragio e
30 a 323 MPa em compressao. A resisténcia a compressao do Ti puro poroso com
porosidade entre 50% e 70% pode atingir 25 a 5 MPa, respectivamente (JAKUBOWICZ
et al., 2015). Aumentar a porosidade do Ti aumenta o crescimento dsseo em direcdo ao
interior do implante, mas, por outro lado, também diminui a resisténcia dos materiais e a
resisténcia a fadiga (LAMPMAN, 2018; IMWINKELRIED, 2006) como mostra a Figura
9. Além disso, a presenga de microporos, praticamente intrinseca do processamento, pode
afetar diretamente as propriedades mecanicas do componente, visto que agem como
concentradores de tensdes. E importante pontuar também, que as propriedades mecanicas
das espumas ndo sao apenas dependentes dos materiais de partida e sim também pelos
parametros de processamento, que serao discutidos em secdes posteriores. Portanto, para
obter-se um equilibrio adequado de porosidade/resisténcia do componente, torna-se
interessante investigar e desenvolver novas rotas de processamento de ligas de Ti

biocompativeis.
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Figura 9 - a) Curvas de tensdo-deformacdo obtidas por compressdo estatica de amostras
de espuma de titanio CP grau 4 com diferentes porosidades. Os cilindros deformados
plasticamente sao descarregados e recarregados (teste do tipo de histerese). b) Testes de
com pressao e flexdo para amostras com porosidade entre 50 e 80%. Os dados mecanicos
aproximados para 0sso esponjoso e cortical sdo mostrados como uma comparagao.
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As desvantagens da reducao de resisténcia pela porosidade podem ser evitadas por
materiais com gradiente de porosidade. Essa abordagem biomimética em relagdo a
estrutura dos implantes Osseos ajuda a garantir uma reproducdo mais detalhada do
biomaterial em termos de microestrutura e propriedades (incluindo densidade, médulo de
elasticidade) bem como para melhorar a osseointegracdo e criar uma ligagdo Ossea-
implante mais regular. Uma porosidade maior na superficie facilita o crescimento do
tecido no implante em sua periferia, enquanto um nucleo menos poroso pode

proporcionar melhor resisténcia (SZARANIEC; KRZYSZTOF, 2015).

3.1.4.2 Resisténcia a corrosdo de espumas de titanio

Compreender o processo de corrosdo ¢ essencial para revelar o impacto a longo
prazo da composicdo e da porosidade no comportamento do material nos fluidos
corporais, visto a conhecida agressividade de agentes como cloretos e proteinas presentes
no corpo. Uma variedade de reagdes pode ser observada na superficie de ligas
implantadas, durante sua utilizac¢ao, o que pode levar a inflamagdes ou acelerar falhas por
fadiga. Ademais, os elevados graus de porosidade interconectada das espumas aumentam

substancialmente a superficie ativa dos implantes acelerando sua taxa de corrosdo
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medidas pela densidade de corrente (icorr) € potencial de corrosdo (Ecorr) (ALVES et al.,
2016; XIE et al., 2013).

A maioria dos ambientes usados em estudos de corrosdo in vitro ¢ a solucao
padronizada de Ringer ou Hank (PALKA; POKROWIECKI, 2018) que tenta simular as
condicdes a que sdo sujeitos os implantes. Esses ambientes ndo sdo muito agressivos no
que diz respeito ao contato com titadnio e suas ligas. Porém, em particular, em condigdes
in vivo, o ambiente pode ser alterado significativamente devido a, por exemplo, processos
de inflamag¢do, como mencionado em segdes anteriores. Logo apds o implante, a
superficie do biomaterial ¢ revestida com proteinas reconhecidas pelas células
inflamatérias do hospedeiro. Horas depois, diversas reagdes devido a interagdo com o
corpo podem ocorrer, como transporte de ion, espécies, células e producao de acidos,
levando a alteragdes de pH (PRZEKORA; GINALSKA, 2016). Todos os fatores
mencionados aumentam a corrosao dos metais (BROOKS, BROOKS;
EHRENSBERGER, 2017, MANIVASAGAM, DHINASEKARAN;
RAJAMANICKAM, 2010).

A composicao das ligas de titanio sdo um fator determinante no comportamento
anticorrosivo dos implantes. Alguns elementos de liga possuem propriedades que alteram
a capacidade de formag¢ao da camada de 6xidos passivadora ou passiva, responsavel pela
protecdo do componente contra ambientes corrosivos. OKAZAKI et al.,, (1994)
observaram que a adi¢ao de zirconio, niodbio e tantalo, diminuiam o valor da densidade
de corrente critica /. de formagao da camada passiva, protegendo o material. Também foi
observado que o nidbio aumenta a reagao de passivagao formando um pentéxido de nidbio
que ¢ altamente estavel no ambiente corporal (KOBAYASHI et al., 1998). Um estudo
comparativo entre duas ligas de titanio Ti-Ta e Ti-6Al-4V mostrou que a adi¢ao de tantalo
reduz fortemente a liberacdo de metais da camada passiva oxida devido a formagdo de
oxidos de tantalo (Ta20s) muito estaveis (ZHOU et al., 2005). A protecdo do implante
contra corrosdo ¢ altamente dependente da espessura da camada passiva e de sua
estabilidade.

Em relagdo a porosidade, alguns aspectos interessantes foram relatados.
DABROWSKI et al., (2011) estudaram a influéncia da porosidade na corrosdo de
implantes de Ti, com valores de porcentagens que variaram de 45 a 75%. Notou-se que a
porcentagem de 75% apresentou menor tendéncia a corrosdo do que a de 45%. No
entanto, ambas as amostras exibiram menor resisténcia a corrosdo do que Ti so6lido, ou

seja, sem porosidade. ALVES et al., (2016) estudaram o comportamento corrosivo de
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dois implantes de titdnio com porosidade fechada de 30% e 50% em um ambiente que
simulava o corpo humano. Os resultados mostraram que amostras porosas nao
apresentaram o tipico platdé de passivacdo e exibiram maior densidade de corrente de
corrosdo. Espectroscopia de impedancia quimica mostrou que pecas porosas
apresentaram uma camada passiva de oxidagdo menos estavel levando a menor protegao.
A geometria complexa a altas taxas de porosidade combinada com a interconectividade
dos poros provocaram uma menor formacao da camada passiva devido a dificuldade de
penetracdo dos eletrolitos através dos poros internos. GUERRA et al., (2020) expuseram
uma nova liga Ti-Nb-Ta-Fe-Mn com diferentes teores de porosidade (25, 31 e 37%) a
uma solu¢do que simula os fluidos corporais a 37 °C e avaliaram o comportamento de
corrosao usando técnicas eletroquimicas e analises de superficie em funcao do tempo. Os
resultados demonstraram que a variacdo da porosidade afetou apenas a direcdo do
potencial de corrosdo para mais negativo com o pequeno acréscimo na corrente anddica.
A formagdo da camada passiva ndo foi afetada nem pelo tempo de exposi¢ao ao fluido
nem pelo aumento de porosidade. A estabilidade da camada passiva e a baixa liberagao
de ions indicaram que essa liga porosa ¢ adequada para fins biomédicos.

Apesar da tltima afirmacdo atestar que as estruturas porosa apresentaram menor
resisténcia a corrosdo que o titdnio solido, pesquisa de ADAMEK, PALKA;
JAKUBOWICZ, (2015) afirmou que a atividade corrosiva dos implantes porosos
apresentou-se maior devido a maior area de superficie exposta ao material corrosivo e a
sucessiva criacdo da camada de oxidacdo passivadora, e ndo efetivamente pelo fato dos
poros reduzirem a resisténcia a corrosdo do material, resultado animador do ponto de vista
biomédico.

Algumas técnicas como tratamentos de superficie, implantacdo idnica a plasma,
fusdo a laser, deposicdo de vapor e de revestimentos sdo utilizadas para aumentar a
resisténcia a corrosdo de implantes biomédicos, porém, essas técnicas aumentam
consideravelmente o tempo e o custo de fabricagdao reduzindo muitas vezes a viabilidade
financeira do processamento (MANIVASAGAM, DHINASEKARAN;
RAJAMANICKAM, 2010).
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3.2 METALURGIA DO PO COMO ROTA DE FABRICACAO DE ESPUMAS
POROSAS DE TITANIO

As otimas propriedades mecanicas dos materiais metalicos sdo as principais
razoes para a sua aplicagdo em implantes e proteses que suportam esfor¢os mecanicos,
como mencionado nas se¢des anteriores. Os componentes de titdnio podem ser
produzidos, no geral, na forma de metalurgia forjada, fundida e em pd. Devido a varias
desvantagens importantes dos métodos de forjamento ou fundi¢cdo, como a necessidade
de usinagem para obtengdo de pegas complexas, gerando perda de material, e alta
reatividade do titanio no estado fundido, a fabricagdo de estruturas porosas por metalurgia
do p6 (MP) e manufatura aditiva foram amplamente desenvolvidos nas ultimas décadas
com o objetivo de se desviar dessas limitagdes. Essa secdo detalha as rotas de
processamento mais atuais que utilizam metalurgia do pé para a obtengao de espumas de

titanio.

3.2.1 Introducao a Metalurgia do Po

A metalurgia do pé ¢ um método de obtencdo de componentes que produz pecas
através da utilizacao de materiais particulados que se encontra em amplo crescimento no
que se refere a producao de implantes de titanio. Em suma, existem duas razoes principais
para esse aumento de exploracdo da técnica. Comparado a outros métodos como
forjamento e fundi¢ao, a MP oferece potencial para fabricacdo mais econémica devido ao
menor custo de mao de obra, maior facilidade de aplicagdo, menor consumo de energia,
ao utilizar temperaturas mais baixas que o ponto de fusdo do material, em combinagao
com a melhor utilizagdo da matéria prima, visto que ao se produzir pecas complexas em
sua forma final, ndo depende de pos-processamentos como a usinagem. Em segundo
lugar, a MP permite a produgdo de implantes com superficie porosa e nicleo denso ou
implantes totalmente porosos, por exemplo, devido ao alto grau de controle das
proporcdes e distribuicdes dos materiais usados como matéria-prima, possibilitando um
controle maior das estruturas macro e microestruturais.

Nesse sentido, componentes com designs complexos com propriedades de alta
performance sdo uma caracteristica marcante de rotas de processamento na MP, visto que
moldes podem ser desenhados para aplicagdes especificas e pos de altissima pureza

conferem a peca final refinado controle microestrutural.
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Em utilizagdes gerais, o processo de MP ¢ desenvolvido em quatro etapas
principais, que sao:

- Sele¢ao e misturas dos pos de liga ou moagem de baixa ou alta energia para casos
que requeiram transformagdes na estrutura do p6 ou das fases, maiores taxas de difusao,
deformacdo, e producado de ligas avancadas (LU et al., 1997).

- Producao e mistura de pds e aditivos organicos ou inorganicos como ligantes e
space-holders, onde o primeiro servird para melhorar a homogeneizacao da mistura e
reduzir o atrito na compactacdo e segundo para o controle preciso das caracteristicas
quantitativa e qualitativas de porosidade.

- Compactagdo/moldagem (conformagao/obtencdo da forma) que servira para o
preenchimento e desenho do material na forma designada para aplicagdo. Essa etapa pode
ser feita através de diversas técnicas como: pressdo isostdtica a quente e a frio,
compactacao de duplo efeito ou moldagem de pds por injegao.

- Extracdo de aditivos e sinterizagdo: os aditivos e space holders podem ser
eliminados por decomposicao térmica (por exemplo, quando se usa bicarbonato de
amonio) ou por dissolu¢do em um solvente (por exemplo, quando se usa cloreto de sodio).
No caso de pos de titanio, a temperatura de sinterizagdo, etapa onde ocorre a difusdo e
transporte de massa entre particulas de po, geralmente varia entre 1200 °C e 1300 °C,
com um tempo de permanéncia de 1 a 3 horas, dependendo do tamanho da particula e
porosidade aceitavel (LAPTEV et al., 2004).

A microestrutura resultante que sera obtida no material depende desse conjunto
de etapas. Na compactagdo ou moldagem ¢ definida a geometria do componente. Na
sinterizagdo estabelece-se a microestrutura e, por consequéncia, as propriedades
mecanicas. Estas propriedades dependem, além da composicao da liga (elementos de liga
presentes), dos pardmetros de processamento como: tipo e tamanho do pd utilizado,
parametros de compactacdo ou moldagem, temperatura e tempo de sinterizagdo e
atmosfera utilizada. (THUMMLER; OBERACKER, 1993).

Nesse sentido, o principal desafio durante a producdo de espumas porosas de
titAnio para implantes torna-se a obten¢do de desejaveis propriedades mecanicas,
biologicas e micro e microestruturais, combinadas com aceitdveis niveis de elementos
intersticiais e niveis controlaveis de variagdes dimensionais como retracdes, perdas de
forma ou encolhimentos, que permitam ao implante manter sua integridade elevando sua

vida util em servigo.
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3.2.2 Moagem de alta energia (MA)

A moagem de alta energia € um processo avangado de processamento de materiais
em po que desempenha um papel fundamental em diversas aplicacdes, desde a fabricagao
de materiais nanoestruturados até a producao de catalisadores de alta performance e ligas
inovadoras. Este método se distingue por sua capacidade de reduzir o tamanho das
particulas e modificar a estrutura e microestrutura dos materiais.

A MA funciona através da aplicagdo de forgas mecanicas de alta intensidade a pos
ou materiais solidos, com o objetivo de reduzir o tamanho das particulas e modificar a
estrutura dos materiais. Particulas de p6é durante a moagem sao submetidas a colisdes de
alta energia (BENJAMIN et al., 1992), o que faz com que sejam soldadas a frio e
fraturadas. A soldagem a frio e a fratura permitem que as particulas de po estejam sempre
em contato umas com as outras com superficies atomicamente limpas e com distancia de
difusdo minimizada. Microestruturalmente, o processo MA pode ser dividido em trés
etapas: na fase inicial, as particulas de po sdo soldadas a frio para formar uma estrutura
laminada. A composi¢do quimica das particulas compostas varia significativamente
dentro das particulas e de particula para particula. No segundo estagio, a estrutura
laminada ¢ ainda mais refinada a medida que ocorre a fratura. Na fase final, as lamelas
tornam-se mais finas e eventualmente desaparecem. Uma composicdo quimica
homogénea ¢ alcangada para todas as particulas, resultando em uma nova liga com
composi¢ao correspondente a mistura inicial de pés (LU et al., 1997).

O processo ¢ geralmente realizado em um dispositivo conhecido como moinho de
bolas de alta energia, embora outros tipos de moinhos de alta energia também possam ser
usados. O moinho consiste em um recipiente selado, geralmente feito de ceramicas
estabilizadas como a zircOnia estabilizada com itrio (AGUILAR et al., 2021) e bolas de
moagem feitas de materiais duros, como ceramicas ou metais. Para matérias sensiveis a
contaminagdo por oxigénio ou piroforicos, o manuseio do recipiente deve ser feito em
camaras de gas inerte, geralmente argonio, e o frasco precisa ser muito bem selado para
que nenhuma reagao com gases do ambiente externo ocorra.

As bolas de moagem sdo colocadas no recipiente junto com o material em pd. O
moinho ¢ entdo ligado, e as bolas comecam a se mover em alta velocidade dentro do
recipiente, colidindo repetidamente com o pd. Essas colisdes geram uma alta energia
cinética que ¢ transferida para as particulas do pd. A alta energia das colisdes entre as

bolas de moagem e as particulas do p6 causa deformacdo, fratura e, em alguns casos,
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fusdo das particulas. Isso resulta na reducao do tamanho das particulas, no aumento de
defeitos cristalinos e consequentemente no aumento da difusdo, formando novas
estruturas e fases cristalinas.

O tempo de moagem pode variar dependendo da aplicagdo e do material de
origem. Pode variar de minutos a varias horas ou até mesmo dias, dependendo dos
objetivos do processo. O resultado da moagem de alta energia ¢ um p6 fino com particulas
de tamanho reduzido e, em muitos casos, uma estrutura cristalina modificada. O produto
final pode ser usado em uma variedade de aplicagdes, dependendo das propriedades
especificas desejadas.

Diversos autores utilizaram a MA para sintetizar pos de ligas a base de Ti
controlando sua microestrutura final (AGUILAR et al., 2017, AGUILAR et al. 2021,
AGUILAR et al. 2020, SALVO et al., 2017, VALVERDE et al., 2023). Pio et al. (2021)
estudou ostensivamente a evolu¢do da microestrutura de deformagao e as fases de ligas a
base de titdnio durante a moagem de alta energia com diferentes tempos de moagem. No
periodo de 5 h a 15 h de MA, o conteudo da fase a-Ti diminuiu e os valores de
microdeformagdo e tamanho de cristalito aumentaram. O conteido da fase B-Ti,
microdeformacdo, tamanho do cristalito e densidade de discordancia permaneceram
relativamente constantes, indicando sua estabilidade neste intervalo de tempo. No
entanto, a microdeformagcdo e o tamanho cristalino diminuiram a medida que a
intensidade da deformac¢ao aumentou. Estes fatos foram associados a estabilizacdo da fase
v-Ti em longos tempos de moagem. Das 15 as 30 h, foi identificada a auséncia total da
fase a-Ti para as ligas Ti-13Ta e Ti-13Ta-6Sn. Exceto para as ligas Ti-13Ta-6Mn e Ti-
30Nb-6Sn, este resultado indica que a adicdo de Mn e Nb estabiliza a fase a-Ti para
longos tempos de moagem. O conteudo da fase B-Ti comega a diminuir sem alteracdes
no tamanho do seu cristalito (exceto para o Ti-13Ta), mas aumentando sua
microdeformagdo, indicando a instabilidade da estrutura cristalina B-Ti. No entanto, o
conteudo da fase y-Ti aumentou em todos os tempos de moagem, enquanto a
microdeformacao, o tamanho do cristalito ¢ a densidade de discordancia diminuiram, o
que indica as condi¢des estaveis do y-Ti. A partir de 30 h foram registrados elevados
valores de microdeformagdo da fase B-Ti. Na hora seguinte de moagem foi observado
100% da fase y-Ti (50 h) para as ligas Ti-13Ta e Ti-13Ta-6Sn. Os resultados mostraram

o grande potencial de controle de microestrutura que o método de MA pode oferecer.
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3.2.3 Compactacao uniaxial de pos

A compactacao uniaxial de pés € um processo fundamental na metalurgia do po,
desempenhando um papel crucial na fabricacdo de pecas metalicas de alta precisdo,
complexas ou componentes porosos. Esse método envolve a compressao de particulas de
p6 metalico em uma matriz rigida por meio de uma unica direcdo de aplicagdo de forga,
resultando na formacao de um compacto que retém a geometria desejada para manuseio.

Na metalurgia do pd, a natureza do pd desempenha um papel crucial e possui
diversos aspectos importantes a serem considerados. Alguns desses aspectos incluem:

- Tamanho de Particula: O tamanho das particulas de p6 ¢ um fator critico, pois
afeta diretamente as propriedades do material final. Particulas menores geralmente
resultam em uma maior densidade ¢ uma distribuicdo mais uniforme das particulas,
levando a pecas mais homogéneas. Porém, a maior quantidade total de 4rea de superficie
pode levar a um maior atrito entre as particulas e entre as particulas e a parede da matriz,
levando a heterogeneidades na densificacio (GERMAN, 2013). Para isso, pode se
adicionar lubrificantes s6lidos a mistura.

- Distribui¢do de Tamanho: A uniformidade na distribuicdo do tamanho das
particulas ¢ fundamental para obter um compacto bem-sucedido. Uma ampla dispersao
no tamanho das particulas pode levar a problemas de compactacdo e qualidade do
produto.

- Forma das Particulas: A forma das particulas de po, que pode variar de esférica
a irregular, desempenha um papel importante na compactagdo e na fluidez do po.
Particulas mais uniformes em forma tendem a se compactar de maneira mais eficaz.
Particulas irregulares tendem a produzir componentes porosos com porosidade superficial
fechada devido ao encadeamento mecanico.

- Composi¢cdo Quimica: poés de materiais mais duros sdo mais dificeis de
compactar, visto que a segunda etapa da compactacao consiste na deformacao pléstica
das particulas. Para o caso do titanio, a pureza do p6 ¢ um fator primordial no que se
refere a compactacao e as propriedades mecanicas finais da pega. Por exemplo, pds com
contaminagdo por oxigénio possuem compressibilidade limitada, uma vez que estes
resistirdo mais a deformagdo plastica durante a compactacdo, fazendo com que o
compactado a verde final apresente menor densidade e maior porosidade residual.

A técnica de compactagdo uniaxial de duplo efeito ¢ uma das técnicas mais usadas

para a moldagem de pds com geometria simples. Neste processo, o po6 preenche a
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cavidade de uma matriz presa a uma base flutuante e entdo ¢ compactado pelos pungdes
superior ¢ inferior. A presenca de porosidade ¢ uma condi¢do inerente de processos
envolvendo metalurgia do p6. A porosidade final dos compactados ¢ dependente da
pressdo aplicada, sendo inversamente proporcionais (CASTILLO et al., 2019). Devido ao
processo de compactagdo, os compactados podem apresentar poros achatados em relacao
a direcao de compactagdo, porém alongados na dire¢dao perpendicular. Esse fenomeno
nao ¢ interessante do ponto de vista de controle de porosidade na produgao de materiais
para aplicacdes biomédicas, visto que a morfologia e o tamanho dos poros ¢ um fator
importante para a osteointegragdo e para um apreciavel fluxo de fluidos corporais através
do implante.

Para a obtencao de porosidade controlada, antes da compactagao, os pds € os space
holders sdo misturados para garantir uma distribui¢do homogénea de ambos os
componentes na mistura. Essa etapa ¢ critica para controlar a porosidade e a estrutura do
material final. Durante o processo de compactagdo, as particulas de pos e os space holders
podem se comportar de maneira diferente devido a suas propriedades fisicas e tamanhos.
Por exemplo, se as particulas de space holder forem significativamente maiores ou mais
leves do que as particulas de p6, elas podem se mover para regides menos densas do
material em processo de compactagao.

A segregacdo das particulas de space holder pode resultar em uma distribui¢cao
ndo uniforme dos espagadores vazios dentro do material compactado. Isso leva a
formacgao de porosidade heterogénea, onde algumas areas do material terdo mais espago
vazio do que outras. Essa heterogeneidade na porosidade pode afetar as propriedades do

material, como a resisténcia e a permeabilidade.

3.2.4 Método space holder

A porosidade em espumas de titdnio para implantes biomédicos pode ser obtida
através de diversos métodos como sinterizagdo parcial (THIEME et al.,, 2001),
sinterizagdo com esferas ocas (YU et al., 2012), aprisionamento e expansdo de gases
(OPPENHEIMER; DUNAND, 2010), slip casting (NEIRINCK et al., 2009), tape casting
(RAK; WALTER, 20006), gel casting (ERK, DUNAND; SHULL, 2008), freeze casting
(CHINO; DUNAND, 2008) e impregna¢do polimérica (WANG et al., 2017). Embora
existam muitos métodos, poucos conseguem aliar um altissimo controle da quantidade e

formato da porosidade resultante com a obtencdo de pegas com formato final, alto
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controle dimensional e baixo custo como o método space holder (SH). Ele consiste na
adi¢do de particulas temporarias a mistura de pos que ndo interagem com o metal e sdo
removidas em etapas posteriores, conservando o espago ocupado por ela. Esse espaco
resulta na porosidade, que pode ser controlada pela quantidade de space holder
adicionada.

O SH precisa ter baixo custo, ser facilmente removivel, disponivel em diversas
formas e tamanhos, ser resistente a deformagao, ndo reagir com o material de base e ndo
ser toxico. A maioria dos SH sdo removiveis apenas ao entrarem em contato com agua

ou calor. Alguns SH utilizados na literatura sdo apresentados na Tabela 2.

Tabela 2 - Space holders utilizados na literatura e suas caracteristicas.

Material Removedor Comentario Referéncia
Solucio aduosa Alta temperatura de fusio, M(o(i:flrieer:ltoél
Cloreto de Sodio (NaCl) §a0 aq nao pode ser removido por "

Cloreto de Potéssio (KCl)

Polimetilmetacrilato (PMMA)

Acrawax

Bicarbonato de amonia
NH/HCO;

(60°C por 72h)

Solugdo aquosa
(60°C por 48h e 72h)

Remocao térmica
200-450 °C por 2h

Remocgao térmica
300 °C por 2h

Remocao térmica
175 °C por 2h

sublimagdo.

Disponivel em diferentes
formatos, solivel em agua
e removivel por
sublimagao.

Pode ser usado como
ligante. Menos corrosivo.
Pode contaminar o p6 com
seus elementos.

Pode contaminar o p6 com
seus elementos.

Pode contaminar o p6 com
seus elementos.

2014; Tuncer
etal., 2014)

(Tuncer et al.,
2014; Laptev
etal., 2015)

(Carreno-
Morelli et al.,
2014)

(Sharma et
al., 2018);

Chen et al.,
2009)

Nota-se através da Tabela 2, que os SH a base de sais sdo os que podem ser
removidos a menores temperaturas, porém, longos tempos de remogao sdo necessarios, o
que pode ser um problema para sua utilizagdo em larga escala, sendo essa caracteristica
um espago para aprofundamento tecnoldgico. Tuncer et al. (2014) testaram os dois sais
mencionados na tabela, com o NaCl sendo em formato ctibico e o KCI em formato
esférico. Os pesquisadores observaram que, apesar de ainda tomar muitas horas, o KCI
oferece diversas vantagens sobre o NaCl, tanto na facilidade de remogao, observando que
o KCl1 ¢ removido a taxa mais elevadas, quanto na escoabilidade, viso que esse material
exibiu menor atrito com as paredes do bico de inje¢do, o que pode reduzir o fendmeno de
segregacdo entre SH e p6 que prejudica a producdo de porosidade aberta. Shbeh et al.

(2015), investigaram diversos métodos de extracdo de KCl como SH em amostras
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injetadas via MPI. Os pesquisadores observaram que a aplicacdo de ultrassom na solugao
aquosa de extragdo a 70 °C reduziu o tempo de extra¢dao a 4 h, observando um ganho
imenso em tempo. Os resultados mostraram também que o segundo melhor meio de
extracdo ¢ aplicando agitag¢do a solucdo através de agitadores magnéticos. Apesar disso,
uma desvantagem de utilizar meios aquosos na remocgao de SH ¢ a interagdo desse meio
com o titanio, podendo levar a oxidagdes ou deformagdes da pega a verde. Para ganhar
tempo de processamento e para avaliar a estabilidade dimensional de amostras com 70%
de volume de SH, Laptev et al. (2015) utilizaram um forno a véacuo para extrair o KCI
utilizado como material temporario. Os pesquisadores observaram que as amostras com
grande quantidade de SH colapsavam ao serem submetidas a extracdo em agua. Por isso,
a extracdo foi feita através da sublimacao do KCIl. Os resultados mostraram que a
sublimagdo ocorreu de maneira satisfatoria a temperatura de 750 °C. A contaminagdo da
camara de sinteriza¢do e da bomba de vacuo pelo sal foi observada, fato que pode levar
a necessidade de uma adaptagdo desses equipamentos para aplicagdes em larga escala.
Porém, essa técnica foi capaz de produzir espumas altamente porosas (80%), com alta
estabilidade dimensional, economizando cerca de 48 a 72 h de processo.

Morelli et al. (2014) compararam o NaCl e o PMMA como SH. Os autores
observaram que o PMMA conferiu melhor retengdo de forma ao material a verde. Além
disso, as espumas produzidas com PMMA apresentaram maior porosidade com a mesma
quantidade em volume de SH. Os autores observaram que as amostras de Ti produzidas
com PMMA apresentaram menores teores de carbono e oxigénio, apesar de outros
trabalhos terem observado que o PMMA pode aumentar significativamente a
contaminag¢ado do Ti por esses elementos (ENGIN et al., 2011; KOHL et al., 2009).

O tamanho e o formato de particula do SH s@o diretamente ligados ao tamanho e
ao formato final do poro, visto que o poro serda formado através da remogdo desse
material. Nesse sentido, esse método se torna muito interessante para um controle preciso

da arquitetura porosa final.

3.2.5 Sinterizacao

A ultima etapa do processamento de materiais via metalurgia do p6 ¢ denominada
sinterizag¢do, que consiste no transporte de matéria, ativado e catalisado pela introducao
de calor, em uma massa de po6s previamente modelada ou injetada. Esse transporte ¢é

regido por uma forga motriz resultante da diminuicao da area superficial especifica livre
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do aglomerado de pds, pelo contato entre as particulas, redug¢do de volume e alteragdo da
geometria dos poros (THUMMLER, F., OBERACKER, R., 1993). Esta etapa é
necessaria para conferir ao material as propriedades mecanicas finais ainda nao
alcancadas pelo material a verde e influencia diretamente nas propriedades finais, na
porosidade no aspecto superficial das espumas produzidas. Devido a retragdo e até
eliminagdo dos poros para o caso de pecas macigas, o componente pode sofrer retragdes
na ordem de 15% a 23% durante a sinterizagdo (GERMAN; BOSE, 1997).

Como mencionado, a for¢a motriz que permite a ocorréncia da sinterizacdo ¢ a

reducdo de energia livre do sistema, (A Gibbs < 0), decorrente de uma composi¢do de

fatores:

- Geragao de pontos de contato entre as particulas de po reduzindo a energia livre
especifica de superficie e formando uma continuidade de matéria.

- Eliminagdo de defeitos da estrutura cristalina que estejam fora do equilibrio
termodinamico como discordancias, tensdes residuais, vacancias e outros.

- Eliminagao de gradientes de composicdo na dire¢do da homogeneizacdo quimica
em sistemas multicomponentes.

Como se trata de um processo regido por propriedades termodindmicas, a
sinterizagdo pode ser realizada a diversas temperaturas ¢ tempos de patamar diferentes,
dependendo do material que se submetera ao processo. Para agos, o processo varia entre
1150 e 1300 °C, para materiais ceramicos pode se chegar a 1800 °C (GERMAN; BOSE,
1997) e para ligas de titdnio, comumente se utiliza temperaturas em torno de 1200 e 1300
°C com tempos de patamar de 1-3 horas dependendo do tamanho de particula e porosidade
final desejada (LAPTEV et al., 2004).

Uma série de fatores podem afetar a sinterabilidade de um material, que ¢ uma
medida de qualidade de densificacdo e capacidade de ligacdo entre o pd a verde
(GERMAN; BOSE, 1997):

- Composi¢ao quimica do compactado;

- Formato de distribui¢cdo de tamanho do po;

- Microestrutura e fases possiveis de serem obtidas no intervalo de sinterizagao;

- Varidveis intrinsecas do processamento como: atmosfera, tempo e temperatura.

Como mencionado, a difusdo ¢ o mecanismo predominante no processo de
sinterizagdo, e sua ativagcdo, manutengdo ¢ alta velocidade sdo facilitadas devido a alta

energia de superficie livre caracteristicas de aglomerados de pos. Essa energia encontra-
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se em maior magnitude no inicio do processo, visto que os pds se encontram ainda com
suas superficies separadas. Com isso, a movimentagdo atdmica no inicio se torna muito
maior, tendendo a reduzir-se gradualmente até o final da sinterizagdo. O processo de
difusdo ocorre comumente, dentro do componente, em vérias escalas e ¢ caracterizado
por movimentagdes de atomos de maneira individual ou coletiva:

- Movimenta¢do atomica individual: difusdo superficial, volumétrica via
vacancias, volumétrica via intersticiais, em contorno de grdo, vaporizagdo e
recondensacao;

- Movimentacao atdomica coletiva: fluxo plastico, fluxo viscoso, deslizamento de
cortornos de grao e rotagdo de particulas;

Para a MP ¢ a sinterizagdo, os movimentos mais importantes sao a difusao
volumétrica via vacancias, e a difusdo em contorno de graos com a difusdo de vacancias
possuindo uma relagdo direta com o raio de curvatura entre os pds. Nesse sentido, a
sinterizagdo pode ser dividida em trés etapas principais, que sdo divididas pelos
fendmenos que levam a evolu¢ao microestrutural durante a densificacdo e formagao do
material compacto:

- Formagdo de necks: formagdo de continuidade entre as particulas de pd ndo
ocorrendo grandes movimentagdes de particulas e formando o que serdo os contornos de
grao do componente;

- Etapa intermediaria: a relagdao entre raio do neck e raio da particula cresce
fazendo com que elas percam a aparéncia de particulas. O componente apresenta sua
estrutura continua de material junto com uma rede conectada de poros. O tamanho de
grao cresce e a maior retracao de volume € observada.

- Etapa final: os poros sdo isolados e arredondados devido a difusdo. Se os poros
forem compostos de gases soliiveis no material, a densifica¢do pode chegar a 100%, para
componentes desejavelmente macigos. Para o caso de espumas porosas, a densidade ¢é
controlada pela quantidade de space-holders inserida na etapa de mistura de pos.

Grande parte dos materiais produzidos via MP exibe graus de retragao em torno
de 10 a 20%, com um valor tipico de cerca de 15%. Esse nivel est4 relacionado com a
quantidade de ligante, este que sera removido na sinterizagdo, causando maiores retragdes
se presente em maiores quantidades. Se a pega apresentar um gradiente muito elevado de
densidade ao longo de seu volume, variagdes dimensionais heterogéneas ocorrerdo na
etapa de sinterizagcdo, comprometendo o material. Para o caso de compactados onde ndo

ha presenca de ligante, a retragdo pode apresentar valores menores de 10%.

59



Pesquisa de (NOR et al., 2013) afirma que os parametros mais importantes durante
a sinterizagdo de pegas porosas, da maior para a menor sdo: temperatura de patamar, taxa
de aquecimento, tempo de patamar e taxa de resfriamento. Aumentando a temperatura e
o tempo de patamar pegas mais densas com menor porosidade sdo obtidas, e por
consequéncia, maior médulo eldstico.

Diversas técnicas de sinterizacdo sdo reportadas atualmente na literatura como
meios de producao de espumas porosas de titdnio para a industria biomédica, baseando-
se predominantemente em sinterizagdes em fornos a vacuo ou com atmosferas protetoras.
CHENG et al., (2017) utilizaram uma técnica a laser, chamada de Selective Laser
Sintering (SLS), para sinterizar pds de Ti-6Al-4V com o objetivo de produzir implantes
porosos com superficie rugosa para melhorar a osteointegracdo. A técnica produz
componentes no formato final através de manufatura aditiva com protecdo de gas inerte
e demanda aparato operacional de alto custo e capacidade técnica especializada por parte
dos operadores.

SIVLIN et al., (2019) sinterizaram amostras de p6 de TiH2 em um forno de
indugdo embebido de uma atmosfera de argonio. Os autores utilizaram temperaturas de
1250 °C e polimeros como space holders. Os resultados mostraram que as dimensdes do
componente foram mantidas, porém, reacdes com o polimero (PU) utilizado resultaram
na presenca de carbetos TiC o que promoveu mudangas nas propriedades mecanicas do
material.

TUNCER et al., (2014) utilizaram fornos a vacuo (< 107 Pa) para sinterizar
amostras de pos de titdnio de formato esférico atomizados a gas, e pos de titdnio HDH,
de formato irregular, a uma temperatura de 1200 °C por 3 horas. Os resultados mostraram
uma grande contaminagdo por carbono provinda da MPI devido aos ligantes utilizados.
Além disso, os componentes com mais de 55% em volume de space holders perderam
sua forma durante a sinterizagdo, devido a elevada porosidade. O pd atomizado a gés,
demonstrou menores quantidade de oxigénio, sendo considerado mais apropriado para a
producao de implantes de titanio.

GERLING et al., (2006) estudaram a importancia da composi¢do da atmosfera
durante a sinterizagcdo de componentes de ligas de titanio. Os autores utilizaram vacuo e
atmosferas de argénio com 300 e 900 mbar de pressdo. A pesquisa concluiu que
atmosferas de argonio com pressdes de 900 mbar produziram pecas com menores graus

de contaminagdo por carbono e oxigénio e microestrutura mais homogénea.
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Uma preocupagao durante a sinterizagao ¢ com a superficie das pecas produzidas
e a presenca de microporos, estruturas quase sempre presentes em materiais sinterizados
(GHASEMI, HOSSEINI; SADRNEZHAAD, 2012). Os microporos podem ser benéficos
em implantes com objetivos biomédicos visando o crescimento do osso em dire¢do ao
implante e no transporte de nutrientes e fluidos corporais (WEN et al., 2002). Por outro
lado, os microporos podem reduzir as propriedades mecanicas concentrando tensoes e
induzindo a aparigao de trincas (KOTAN; BOR, 2007).

Oh et al. (2018) adicionaram 50% em fluxo de hidrogénio na atmosfera gasosa de
argonio durante o processo de sinterizagdo de pos de titdnio e analisaram a variagdo do
parametro de rede das pegas sinterizadas. Os resultados mostraram que a adicdo de
hidrogénio reduziu o tamanho do parametro de rede do espaco entre a e ¢ da estrutura
hexagonal do titdnio em comparagdo ao parametro de rede obtido para amostras
sinterizadas apenas com atmosfera de argonio. Essa variacdo foi creditada a supressao da
oxidacdo durante a sinterizag¢do a alta temperatura e a reducdo do oxigénio intersticial

devido ao potencial redutor da atmosfera com hidrogénio.

3.3 SINTERIZACAO ASSISTIDA POR PLASMA

Dentre as técnicas de sinterizacao utilizadas pela industria de materiais em pd, o
método assistido por plasma atrai substancial atencdo. Gragas a caracteristicas como alto
controle de atmosfera, retencdo dimensional dos componentes, baixo custo, alta
produtividade e baixo impacto ambiental, a sinterizacdo a plasma possui alto grau de
competitividade em relagdo aos demais processos de sinterizac¢ao. A sinterizagdo a plasma
pode ser combinada com a extracdo de ligantes em um unico processo. Essa técnica,
denominada plasma assisted debinding and sintering (PADS), promove limpeza rapida,
remocao de ligante e sinterizagdo de pegas produzidas via MPI, em um tnico passo. A
PADS, juntamente com o projeto do reator a plasma, foi desenvolvida, escalonada e
patenteada pelo Laboratorio de Materiais, LabMat - UFSC sob o codigo: US7718919B2
(MACHADO etal., 2010) e ¢ descrito em artigo produzido por MACHADO et al., 2006).

Segundo Brunatto et al. (2017): “No processo de sinteriza¢do assistida por
plasma, realizado em uma descarga de regime anormal, as pecas de metal a serem
sinterizadas sdo submetidas a um ambiente de plasma altamente reativo. E devido a
presenca de um grande numero de espécies de gases ionizados e excitados, criadas por

processos de colisdo, que levam as espécies presentes em uma mistura de gases,
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geralmente constituidas por gases redutores (como H2) e neutros (como Ar), a serem
ionizado, excitados e/ou dissociados. Devido a interagcdo do plasma e da amostra
compactada, as temperaturas suficientemente altas para os metais sinterizados podem
ser atingidas, através da transferéncia de energia das espécies de plasma para a
superficie da peca por colisoes de espécies aceleradas (este modo de aquecimento é
denominado "modo de aquecimento no catodo"). Também é possivel aquecer amostras
de forma indireta, na qual a energia do plasma ¢ transferida para a estrutura do reator,
atuando como cdtodo, aquecendo as amostras a serem sinterizadas principalmente por
radiagdo (aqui denominada ‘“‘anodo e/ou potencial flutuante”). Dependendo do projeto
da descarga elétrica (disposi¢do dos eletrodos), diferentes configuragoes elétricas e
modos de aquecimento sdo possiveis. Em cada caso, diferentes potencialidades do
processo assistido por plasma podem ser exploradas, dando origem a diferentes técnicas
de sinterizagdo de plasma. Além disso, o ambiente fisico-quimico muito ativo do plasma,
além do aquecimento, pode levar as amostras metdlicas a apresentar caracteristicas de
superficie diretamente relacionadas ao bombardeio de espécies de plasma e, portanto,
exclusivas para o processo de sinteriza¢do a plasma. O ambiente de plasma pode
promover os fenomenos de reagdo de redugdo de oxido, limpeza, pulverizagdo, deposi¢do
e redefinicdo, todos eles podem ser convenientemente explorados para personalizar a
superficie da pega sinterizada. Os aspectos acima sugeridos sugerem que, durante a
sinterizagcdo, varios fenomenos relacionados ao plasma terdo influéncia nos processos
de sinterizacdo de pegas.”

Esse processo chama a atencdo em aplicagdes sobre pegas moldadas por inje¢ao
devido a combinagdo das etapas de limpeza, extragao de ligante e sinterizagdo em apenas
um ciclo de operagdo. Isso significa uma reducao acentuada de tempo e custo de
processamento. Além disso, a sinterizagdo em atmosfera controlada, inerte ou ativa, traz
vantagens como reducao e até extragdo de impurezas devido as reagcdes com o plasma.

A Figura 10 ilustra os fendmenos que podem decorrer da interagdo de amostras

posicionadas no catodo em reatores de plasma durante o processamento.
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Figura 10 - Interagdes que podem ocorrer durante o processamento a plasma com a
amostra posicionada em catodo.
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Fonte: ASM, 1994.

Como visto na figura, as amostras em catodo sofrem um forte bombardeamento
seguido do arrancamento de particulas de sua superficie, com a intensidade dessas
interagdes dependente da tensdo aplicada pela fonte de plasma.

As amostras a serem processadas também podem ser posicionadas em potencial
flutuante (Vf). O potencial flutuante ocorre quando uma placa eletricamente isolada ¢
colocada no meio da regido luminescente. Como a placa ¢ eletricamente isolada o fluxo
de elétrons que atinge a superficie € igual ao fluxo de ions. Com esta configurag¢do ocorre
o bombardeamento de elétrons e ions de baixa energia.

Em resumo, o material colocado em ambiente de plasma, estd em contato com
espécies reativas tais como: atomos produzidos pela dissociagdo de moléculas ou a&tomos
e moléculas excitadas. Quando a amostra ¢ colocada no catodo, ela ¢ submetida ao
bombardeamento de ions energéticos e neutros rapidos. Quando a amostra ¢ colocada no
anodo, ha bombardeamento de ions pouco energéticos e elétrons de alta energia cinética,
e no potencial flutuante ocorre o impacto de ions de baixa energia cinética e elétrons em
quantidade menor do que no anodo.

Daudet et al., (2015) utilizaram processamento a plasma depois da dessaliniza¢ao
e antes da etapa de sinterizagdo a vacuo visando aumentar a porosidade aberta de espumas
porosas de titdnio puro produzidas via moldagem por injecdo. Os resultados mostraram

que o tratamento a plasma limpou a superficie da amostra e aumentou a estabilidade
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dimensional das pegas com mais de 50% de porosidade devido a um efeito de pré-
sinterizagdo conjunto com uma remocao inicial de ligantes a temperaturas baixas, o que
permitiu a amostra reter sua forma durante a sinterizagcdo, além de aumentar de fato a
porosidade aberta devido as colisdes das espécies presentes no plasma gerando
arrancamentos de material. Os resultados também mostraram que o tratamento a plasma
nao alterou o teor de impurezas como C e O nas amostras tratadas com atmosfera de Ar
e pressao de 75 Pa. Os mesmos pesquisadores, em trabalho realizado em 2018, utilizaram
o método PADS para sinterizar amostras porosas de ferro injetadas via MPI, visando
entender o comportamento das amostras em plasma. O estudo demonstrou que a remogao
de ligantes e sinterizagdo assistida por plasma (PADS) de pe¢as moldadas por injecao ¢
uma rota promissora para a fabricacdo de pegas altamente porosas, aumentando a
quantidade de poros e a precisdo dimensional, evitando a distor¢ao da superficie das pegas
moldadas por injecdo e diminuindo o tempo de processamento (DAUDT et al. 2018).

Alan Seeber (2008) sinterizou amostras compactadas de titdnio puro, sem SH, em
um reator a plasma de escala laboratorial sem aquecimento resistivo variando parametros
e a posicao das amostras nos eletrodos (cidtodo e anodo) do plasma. Ambas as
configuracdes utilizadas permitiram a sinterizagdo do titdnio. Porém, a configuragdo
“amostra no anodo” apresentou maior instabilidade em relagdo a manutengao da descarga,
devido a elevada poténcia aplicada, fazendo, desta forma, com que algumas condigdes
nao pudessem ser mantidas. Conforme esperado, a variagao de pressao da mistura gasosa
utilizada no processo e o tempo de pulso ligado para a tensdo de alimentacdo afetam
fortemente a temperatura da amostra, principalmente para a amostra sinterizada no
catodo. As amostras sinterizadas a temperatura de 1150 °C nas duas configuracdes
utilizadas para sinterizagdo por plasma apresentaram diferengas muito pequenas em
relagdo aos parametros que definem a geometria dos poros. A amostra sinterizada no
anodo apresentou poros abertos na superficie.

Os ultimos trabalhos mencionados tornam claros os beneficios da utilizacao de
tratamentos a plasma na estabiliza¢ao dimensional, no aumento de porosidade aberta e na
remogao de ligantes de amostras porosas. Além disso, a adi¢do de hidrogénio mostra-se
com potencial para reduzir a contaminacgao por oxigénio durante a sinterizac¢ao de titanio

através do potencial redutor do elemento.
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4. MATERIAIS E METODOS

Para atingir de forma satisfatoria os objetivos detalhados na Secdo 2, o trabalho

foi dividido conforme as etapas apresentadas no fluxograma da Figura 11.

Figura 11 - Fluxograma de atividades.
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Fonte: autor.
4.1 MATERIAIS

4.1.1 Pés metalicos precursores

Neste trabalho, trés pds elementares foram utilizados: Ti, Ta e Sn. O p6 de CP-Ti
grau [V para a producdo de espumas de Ti e para a preparagao da liga Ti-13Ta-6Sn foi
adquirido da empresa Alfa-Aesar (Alemanha), visando o respeito das especificagdes de
pureza do Ti para aplicagdes biomédicas. O uso do CP-Ti de grau IV foi devido ao menor
custo comparado as outras graduacdes. Essas caracteristicas estdo dentro das utilizadas
comumente na literatura de Ti. Os pds de Ta e Sn foram adquiridos da empresa Sigma-
Aldrich. A Tabela 3 exibe as caracteristicas dos pos. A Figura 12 apresenta imagens dos

pOs obtidas via microscopia eletronica de varredura (MEV).
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Tabela 3 - Caracteristicas dos p6s metalicos elementares.

Material < Dso (um) Densidade g/cm® Forma Pureza (%)
CP-Ti 38.5 4,54 Irregular 99,9
Ta 32 16,65 Irregular 99,9
Sn 20 7,18 Esférica 99,8

Fonte: autor.

Figura 12 - Micrografia dos p6s de (a) CP-Ti (b) Ta (c) Sn obtidas via microscopia
eletronica de varredura (MEV).

g

Fonte: autor.

4.1.2 Space-holder

Como descrito na sec¢do 3.2.4, diversos tipos de space-holders sdo reportados na
literatura de espumas de titdnio como capazes de produzirem amostras porosas através da
sua capacidade de reter espacgos e ser facilmente removivel com calor ou processos
quimicos apo6s a etapa de compactagdo. Nesse trabalho, cloreto de potassio (KCI), com
densidade de 1,99 g/cm? e com formato elipsoidal foi adquirido por ser descrito como um
sal de mais facil remogao térmica que o NaCl (TUNCER et al., 2014) além do baixo custo

e da boa resisténcia a pressoes. O formato mais arredondado foi visto como melhor a nivel
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de limite elastico do que o cubico, elevando-o (SHBEH et al., 2019). A Figura 13(a)
mostra imagens de MEV do space-holder adquirido e a Figura 13(b) apresenta a
distribuicao de tamanho de particula do SH obtida apos peneiramento entre peneiras com
abertura de 180 a 600 um. Foi observada uma distribuicdo quase normal, com um
primeiro pico a um didmetro de particula de 300 um e um segundo pico entre 400 e 450
um. Além disso, uma pequena fracao das particulas exibiu didmetros acima de 600 pm.
Isto pode ser explicado pela forma elipsoidal do KCI, que possui didmetros maiores e
menores. Uma peneira com abertura de 600 um permite a passagem de particulas com
diametros de até 600 um, o que significa que particulas que apresentam didmetro menor
de 600 um e didmetro maior acima de 600 um podem passar verticalmente pela peneira.
Posteriormente, essas particulas foram medidas pelo seu didmetro maior via difracao a

laser, apresentando valores acima de 600 pm.

Figura 13 - (a) Particulas de KCl e (b) distribui¢do de tamanho das particulas de SH.
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Fonte: autor.

Essa distribui¢do granulométrica foi escolhida conforme descrito na literatura
como valores 6timos para o fluxo de fluidos e crescimento 6sseo para dentro do implante,
com poros de 180 um sendo melhores para adesdo celular, e poros maiores de 300 pm
melhores para crescimento oOsseo (COELHO et al., 2015; PALKA, ADAMEK;
JAKUBOWICZ, 2016). Espera-se que, ao final da produgdo de espumas, a arquitetura

porosa replique essa distribuigao.
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4.2 METODOS

4.2.1 Moagem de alta energia (MA)

A liga Ti-13Ta-6Sn foi produzida via moagem de alta energia (MA), realizada em
um moinho planetario Retsch PM400 com velocidade de 250 RPM. A proporg¢ao atémica
da liga foi estabelecida em Ti-13Ta-6Sn (at.%) visando a obten¢@o de uma liga B-Ti com
reduzido moddulo elastico. O Ta foi escolhido por ser um elemento biocompativel
(BIESIEKIERSKI et al., 2012) estabilizador da fase B (MIKI et al., 2015), enquanto o Sn
foi reportado na literatura por ser altamente biocompativel na sua forma oxida e até
mesmo em pd (GUO et al., 2012). A escolha desses elementos tem como objetivo
substituir os elementos Al e V da liga Ti6Al4V comumente utilizada na industria e que
apresentaram toxicidade a longo prazo (NIINOMI et al.,, 2012), e promover a
estabilizacao da fase B.

A moagem foi realizada a temperatura ambiente; para resfriar os frascos e manter
uma temperatura estavel de processo, foi utilizado um ciclo liga/desliga de 30 e 30 min,
respectivamente. Misturas com total de 20 g foram colocadas em frascos de 250 ml e
foram utilizados dois tamanhos de esferas diferentes de 5 e 10 mm de didmetro, ambos
de Zirconia estabilizada com itrio (YSZ). A propor¢do bola para pé (BPR) foi de
aproximadamente 10:1 (20 g dos pds). Além disso, 2% em peso de acido estedrico (AE)
foi adicionado a mistura de p6 como agente de controle de processo para evitar a
soldagem do p6 com o recipiente de moagem.

O tempo de moagem escolhido foi de 20 h pois trabalho de Pio et al. (2022)
observou que o Ta e o Sn entram completamente em solu¢do na rede do Ti a esses tempos
de moagem. Para assegurar uma baixa contaminacdo, todos os manuseios foram
realizados dentro de uma glovebox (850-NB/EX Nitrogen Dry Box, Plas-Labs Inc.) com
atmosfera controlada de argdnio. O processo ¢ ilustrado pela Figura 14. Para minimizar
a contamina¢do de oxigénio, nitrogénio e hidrogénio, os frascos foram selados sob

atmosfera de argonio extra puro.
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Figura 14 - Processo de moagem de alta energia para a sintese da liga Ti-13Ta-6Sn.
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Fonte: adaptado de AGUILAR et al., 2020.

4.2.2 Mistura e compactaciao dos pos

Amostras verdes foram produzidas via compactagdo uniaxial a frio utilizando uma
maquina de compressao manual equipada com matriz flutuante. A pressdo de
compactagdo foi ajustada em 1,1 GPa para reduzir a porosidade residual inerente do
processo de metalurgia do p6. Esse tipo de porosidade, por possuir menor grau de
controle, foi evitada visando buscar uma arquitetura porosa altamente controlavel. A
mistura dos pds metalicos com o SH foi realizada utilizando um misturador Haake HKD-
T0.6D durante 40 min. Fragdes de 50, 70 e 80 vol.% de SH foram calculados e pesados

em uma balanga de precisdo Metler-Toledo com as massas seguindo a Tabela 4.

Tabela 4 - Proporg¢des de pds metalicos e SH para preparagao das amostras.

Massa (g)  Volume (%) Massa KCl(g) Volume KCI (%)

Ti denso 1,3 100 - -
Ti 50% SH 0,8 50 0,35 50
Ti 70% SH 0,5 30 0,5 70
Ti 80% SH 0,36 20 0,64 80
TiTaSn denso 1.3 100 - -
TiTaSn 50% SH 0,8 50 0,25 50
TiTaSn 70% SH 0,6 30 0,45 70
TiTaSn 80% SH 0,47 20 0,6 80

Fonte: autor.
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As proporcdes de 50, 70 e 80% de SH foram escolhidas através de consulta na
literatura (BARBOSA et al., 2013). Sabe-se que a porcentagem final de porosidade da
espuma ¢ diretamente proporcional a adigdo do SH (SHBEH et al., 2019). Espera-se que
essas quantidades de SH em volume resultem em amostras com porosidade similar a
quantidade em volume de SH adicionada, visto que outros vazios como 0s espagos entre
os granulos de p6 e a retracdo dimensional sejam efeitos concorrentes na porosidade
residual as amostras. Essa porcentagem se mostrou adequada para a produgdo de espumas
com modulo de elasticidades comparaveis aos das duas estruturas 6sseas do ser humano
(ZHENG et al., 2019; LAPTEV et al. 2015; CARRENO-MORELLI et al., 2014).

Foram produzidos trinta compactos cilindricos de aproximadamente 4,5 mm de
altura e 10 mm de diametro para cada propor¢ao analisada, para que ao menos uma réplica
fosse utilizada para cada método de caracterizagdo realizado. Trés compactos cilindricos
de aproximadamente 10 mm de altura e 10 mm de diametro foram produzidos para cada
condi¢do para testes de compressao, apenas dobrando as massas da Tabela 4. Nenhum
tipo de lubrificante sélido foi utilizado durante a compactacao, visando a minimizacao do
uso de materiais contendo elementos contaminantes que poderiam reagir com o Ti durante

a sinterizagao.
4.2.3 Sinterizacao assistida por plasma

Um esquema do reator a plasma ¢ ilustrado na Figura 15, mostrando os
componentes do reator e o posicionamento das amostras. Um esquema mais detalhado do
reator pode ser encontrado em trabalho de Klein et al. (2013). O reator conta com uma
camada de resistores entre a carcaca e as amostras, que auxiliam o ciclo térmico de
sinterizagdo, diferentemente do utilizado por Seeber (2008), o qual o ciclo térmico era
regido unicamente pelas colisdes das espécies de plasma do processo, o que limitava o
controle da rampa térmica bem como a estabilidade do processo.

O sistema ¢ constituido de uma camara de sinterizagao (reator), confeccionado em
aco inox ABNT 304, uma fonte de tensdo pulsada, com regulagem de tempo de pulso
ligado, e tensao de 400 a 700 V. O bombeamento da camara de sinterizacao foi feito
através de uma bomba de vacuo EDWARDS de duplo estagio, atingindo-se pressoes
residuais da ordem de 10 mTorr. A atmosfera do reator foi constituida de uma mistura de

Ar (99,999%) + H2 (99,998%) em propor¢dao de 95% - 5%, respectivamente. O fluxo
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gasoso para o interior do reator foi controlado por dois fluximetros EDWARDS de 500
sccm, sendo mantido em uma vazio de 300 cm?®/min e a pressdo interna do reator foi
monitorada através de um sensor capacitivo de pressao do tipo BARATRON com fundo
de escala de 10 Torr. A pressdo interna do reator foi controlada por uma valvula
reguladora posicionada na parte inferior do reator. A medida de temperatura foi feita

através de um termopar tipo K acoplado a base do reator.

Figura 15 — Esquema do reator de sinterizacdo a plasma.
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Fonte: adaptada de LAMIM, 2016.

A configuracdo das amostras em catodo, anodo ou potencial flutuante pode ser
alterada apenas trocando-as do contato de um eletrodo a outro, e adicionando uma placa
ceramica entre a amostra e o dnodo. Porém, a configuracdo da amostra no catodo exige
que o material deste seja do mesmo elemento das amostras sinterizadas. Por esse motivo,
e pelos resultados observados e relatados por Seeber anteriormente mencionados, essa
configurag¢do ndo foi utilizada, sendo a sinterizagao feita apenas em potencial flutuante.
As condigdes de processamento utilizadas sao apresentadas na Tabela 5. A temperatura
de remog¢ao do SH foi escolhida conforme trabalho de Laptev et al. (2015) que removeu
particulas de KCl termicamente em um forno tubular. Para o caso das amostras sem SH,
a etapa de remog¢ao nao foi utilizada, sendo a curva de aquecimento linear até a etapa de

sinterizacao.
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Tabela 5 — Pardmetros de extracdo de SH e sinterizacdo assistidos por plasma.

Taxa de Duty Fluxo de «
Etapa Temlzeratura aquecimento  cycle gas (%) Pressdo
C) o/ (torr)
(°C/min) (50%) H2 Ar
Aquecimento 20— 780 5,0
Remoc¢ao SH 780 190
Aquecimento 500 a 1200 5,0 50 5-95 1,5
Sinterizacao 1200 t180
Resfriamento 1200 — 20 -
Poténcia (V) 400

t30 e t90: isotermas a 90 e 180 minutos.

Além da definicdo da configuracdo dos eletrodos, outros parametros, como
voltagem, duty cycle, pressao e propor¢ao de gases também ndo foram variados. A
voltagem tem o papel de acelerar as espécies de plasma e aumentar a ionizagdo durante o
processamento. Isso auxilia em processos de remocdo de ligante ou tratamentos
termoquimicos, mas ndo exerce grande influéncia em processos de sinterizagdo. Isso
também vale para o duty cycle, que ¢ o tempo de pulso ligado em relacdo ao tempo
desligado. O fluxo de gases ndo foi variado pois teve-se o objetivo de utilizar a mesma
mistura padrao da sinterizagdo em forno tubular para comparagdo. Por tltimo, a pressao
de 1,5 torr foi utilizada pois foi um valor 6timo encontrado para balancear o fluxo de

entrada e saida dos gases através da bomba de vécuo.

4.2.4 Sinterizacao em forno convencional

Amostras misturadas com SH e compactadas sob as mesmas condi¢des foram
sinterizadas em forno convencional com o objetivo de se realizar um estudo comparativo
com os resultados obtidos com a sinterizagdo a plasma. Nesta configuracdo as amostras
foram posicionadas sobre um cadinho de alumina e inseridas em um forno tubular de
alumina. O tubo foi vedado e a cdmara evacuada com o auxilio de uma bomba de vécuo.
Na sequéncia, foi introduzido gas argoénio (99,996%) e gas de hidrogénio (99,98%) na
mesma propor¢do do ciclo assistido por plasma, mantendo um fluxo constante de 100
cm?*/min. O tubo com as amostras foi inserido em um forno de aquecimento resistivo e a
temperatura das amostras foi monitorada por um termopar tipo K. O controle da
temperatura foi realizado modificando a poténcia do forno de forma a manter um ciclo

térmico idéntico ao ciclo térmico da Tabela 5.
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4.3 TECNICAS DE CARACTERIZACAO

As amostras foram caracterizadas quanto as suas microestruturas, suas
propriedades mecanicas, fisicas e quimicas de acordo com os procedimentos presentes na

Tabela 6 e descritos nas segdes seguir.

Tabela 6 — Técnicas de caracterizagdo utilizados na pesquisa.

Técnica de Caracterizacio Equipamento Disponibilidade Objetivo
Microscopia Eletronica de TESCAN Vega 3 LabMat Auvaliar os pos e as
Varredura (MEV) microestruturas.
Microscopia Optica (MO) Leica — DM 4000 M LabMat Inspecionar
macroestruturas.
Difracdo de Raios X (DRX) Philips X Pert LabMat/RPM Avaliar estruturas das
amostras.
Zygo Newview (1
g LabMat Analise de
Interferometria optica 7300 rugosidade
Kriiss GmbH, LabM Analise de
i i abMat
Goniometria modelo DAS25E molhabilidade
Tamanho e
Teste de contraste por laser CILAS 1190 LabMat distribuicdo de
particulas de po
Universidad
Emissdo de pulso de ultrassom Tektronix TDS- Autonoma de Medlr’ médulo
2012B ) elastico
Santiago
. . Avaliar
Espectroscopia de raios X por Olympus BX60m LabMat o
dispersdo de energia (EDS) ymp quahtatwarne:nte a
composigao.
Dureza Vickers LECO LM100AT LabMat Medir dureza.
Medir as
Teste de compressio Zwick Roell Z030 LabMat propriedades em
compressao da
espuma.
Microtomografia de raios-X X-Radia/Zeiss LMPT Avaliar arquitetura
porosa.
Ensaios de corrosio Autolab LabMat Avaliagdo de
PGSTAT302N potencial de corrosdo.
Analise de
Citotoxicidade Testes in vitro Ecolyzer citotoxicidade em

fibroblastos de
camundongo

Fonte: autor.
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4.3.1 Microscopia Optica

ApOs a preparagao metalografica padrao da sec¢do transversal (corte, lixamento,
polimento e embutimento), a microscopia Otica permitiu avaliar a macro e microestruturas
de forma bastante precisa, além de permitir avaliar, a grosso modo, a porosidade a
continuidade e homogeneidades da sinterizagdo. As micrografias foram obtidas com o
auxilio do microscopio Optico Leica — DM 4000 M com camera digital acoplada e

software de analise de imagens dedicado.

4.3.2 Microscopia Eletronica de Varredura

As caracterizacdes da morfologia das superficies e sec¢do transversal das amostras
foram realizadas com auxilio de microscopio eletronico de varredura (MEV), modelo
Olympus BX60m. O microscopio possui detector de elétrons secundarios (SE) e de
retroespalhados (BSE), além de possuir sonda de microanalise quimica acoplada. A sonda
de microanalise funciona através de espectroscopia de raios X (EDS) por dispersdo de
energia e permitir fazer andlise quimicas semi-quantitativas em regides pontuais, sendo

uma ferramenta agil para determinacdo de contaminagdes de superficie.

4.3.3 Difracao de raios-X (DRX)

As fases dos p6s moidos foram caracterizadas por difragdo de raios X (DRX). A
caracterizacao foi realizada utilizando um difratdmetro de p6 multiuso STOE STADI MP
equipado com um detector DECTRIS MYTHEN 1 K e operado com radiagao Cu-Kal (A
=1,54056 A). Os padrdes de difragdo de raios X foram indexados utilizando o banco de
dados PDF-2 e corroborados com o Crystallography Open Database (COD). Os
parametros de rede foram obtidos a partir de refinamentos de Rietveld dos padrdes de pd
de raios X usando o software Materials Analysis Using Diffraction (MAUD) e LaB6 (a
=4,1565915 (1) A) como um padriio externo para determinar o alargamento instrumental.
Alargamento da linha Delf, deforma¢do de tamanho isotrépico e modelos harmonicos
exponenciais foram implementados no MAUD para caracterizar as fases da
microestrutura no processo de ajuste de perfil. Amostras de 1 grama de p6 foram retiradas

de cada ciclo de moagem para analises de DRX.
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4.3.4 Teste por contraste a laser

O tamanho e a distribui¢do das particulas do p6 foram medidos utilizando um
sistema de suspensao em agua (CILAS modelo 1190) que emprega difracao a laser para
capturar o contraste dos pds através de um receptor de sinal. Amostras de 2 gramas de po
de CP-Ti, 1 grama de p6 de Ti-13Ta-6Sn e 1 grama de KCI foram retiradas para analise

morfoldgica dos pos.

4.3.5 Emissao de pulsos de ultrassom

O modulo de elasticidade dinamico (Ed) foi determinado utilizando uma técnica
de transmissao de pulso, onde uma onda ultrassonica ¢ gerada em uma extremidade da
amostra e propagada através de sua estrutura. Medindo o tempo de percurso através da
amostra, foram obtidas a velocidade da onda longitudinal (vL) e a velocidade da onda
transversal (vT). O modulo de Young dindmico foi calculado utilizando a norma ASTM
D2845-8. Neste estudo, um pulso elétrico composto por trés ciclos com frequéncias
variando de 800 kHz a 2,25 MHz e amplitudes de 1V a 7V foi gerado usando um gerador
de fungao Agilent-33250°. Para evitar oscilagdes de alta frequéncia, o pulso foi modulado
em amplitude com uma fung¢do gaussiana usando um programa LabVIEW personalizado.
O pulso amplificado foi transmitido através de um amplificador NF-HSA4011 para
aumentar a intensidade do sinal em 10x. Transdutores ultrassonicos (Olympus V106-RM
para ondas longitudinais e Olympus V154 para ondas transversais) converteram os pulsos
elétricos em ondas mecanicas que se propagaram pela amostra. Os sinais emitidos e
recebidos foram digitalizados utilizando um osciloscopio Tektronix TDS-2012B
controlado pelo programa LabVIEW com sensibilidade de 1 ns. Cada condi¢do de
amostra, densas e porosas, foram analisadas em cinco amostras cilindricas diferentes, com
dimensdes de aproximadamente 4,5 mm de altura x 10 mm de didmetro, para fins

estatisticos.

4.3.6 Testes de compressao e compressibilidade

Os ensaios de compressao estatica para obtengdo das propriedades mecanicas das
espumas foram realizados em maquina de ensaio universal MTS Criterion modelo

C45.105, com avango de 0,05 mm/min e carga maxima de 9 toneladas. O moddulo de

75



elasticidade foi determinado por regressdo linear da porcdo linear-elastica da curva
tensdo-deformacdo. Os valores de limite de escoamento foram determinados com
deformacao de 0,2%. Foram analisadas trés amostras de cada condicao medindo 10 x 10
mm. O modulo eladstico do aparelho ndo foi compensado durante os testes. A
compressibilidade dos pos foi medida utilizando a mesma maquina despejando 1,5 g de
cada p6 na cavidade da matriz e aplicando uma pressao inicial de 5 MPa e taxa de

deslocamento de 0,1 mm/s.

4.3.7 Microtomografia de raios-X e principio de Arquimedes

O microtomodgrafo de raios X, Xradia/Zeiss modelo Versa XRM 500, foi utilizado
para aquisi¢do das imagens tridimensionais (empilhamento de imagens bidimensionais)
das amostras porosas. Seu principio de funcionamento ¢ a emissao de raios X através das
amostras gerando dados a partir da diferenca de densidade das regides do corpo de prova.
A partir dessas aquisigdes, com um posterior tratamento e analise de imagens, foram
adquiridos pardmetros tanto do meio poroso como da estrutura metdlica. A
microtomografia computadorizada de raios X (LCT) foi realizada utilizando um Zeiss
Versa-XRMS500 com tamanho de voxel (resolugdo) de 8 um e 10 um para analisar a
arquitetura porosa. Este sistema opera com ampliagdo geométrica e optica e produz um
feixe de raios X com energia variando de 30 kV a 160 kV e poténcia maxima de 10 W.
As imagens foram processadas utilizando o software Avizo (Thermo Fisher Scientific)
versao 8 e o software ImageJ. Conjuntos de fatias 2D foram pré-processados com
eliminag¢do de ruido de médias ndo locais, seguido por filtros de mascara nao nitidos.
Posteriormente, as imagens foram segmentadas em poros e solidos (matriz) e depois
empilhadas ordenadamente em uma imagem 3D. Para cada espuma, foram analisadas
duas amostras com dimensdes de 5 mm de altura e 10 mm de didmetro. A esfericidade

(®) dos poros foi calculado usando a Equacdo 2 a seguir:

w36V

$ =
A

)

76



Onde V € o volume e a A ¢ a area superficial do s6lido. A 4rea e o volume dos
poros foram calculados pelo software Imagel utilizando as fatias obtidas via
microtomografia.

O teor de porosidade das espumas foi medido utilizando o principio de
Arquimedes de acordo com o Método de Teste Padrao para p6s metalicos ASTM B962-

17. Cada condigdo foi analisada em dez amostras diferentes.

4.3.8 Ensaios de corrosao

As respostas a corrosao das amostras densas e porosas foram avaliadas utilizando
polarizacao potenciodinamica em um potenciostato Autolab PGSTAT302N. Os corpos
de prova foram montados com resina de montagem a frio e lixados com lixa mesh 1200
antes do polimento com particulas de alumina (1 pm). A analise de corrosdo foi realizada
em célula eletroquimica com 100 ml de solugdo salina de Hank (HSS) em temperatura
ambiente (25 °C). Um eletrodo de Calomel saturado (SCE) foi utilizado como eletrodo
de referéncia, uma haste de platina foi usada como contra-eletrodo e uma area exposta da
amostra de 0,5 cm? como eletrodo de trabalho. Apds a aquisi¢ao do potencial de circuito
aberto (OCP) (3,6 ks), a polarizagdo foi realizada utilizando uma taxa de varredura de
0,001 V/s, e a varredura foi feita entre -0,15 VOCP e 0,7 VOCP. Os testes foram repetidos

duas vezes para cada condi¢@o analisada.

4.3.9 Ensaio de citotoxicidade

Amostras densas de Ti-13Ta-6Sn foram submetidas a andlise de citotoxicidade.
As amostras foram extraidas na propor¢do de 0,2 g/mL em Meio Minimo Essencial
(MEM) completo 1X concentrado com Soro Fetal Bovino (FBS) e a extragao foi realizada
em incubadora a 37 °C por 24 h, seguindo as propor¢des descritas no ISO 10993-12. A
citotoxicidade foi avaliada para o ensaio de elui¢do 48 horas apds a aplicagdo do item
teste. Cada cultura foi examinada microscopicamente observando a morfologia das
células na monocamada. A espécie escolhida para este teste foi a linhagem celular de
fibroblastos de camundongo (L929). A incubagdo das células foi realizada em incubadora
a 37 =1 °C, em atmosfera umida e 5 + 1% de COa2, até atingir uma subconfluéncia de
aproximadamente 80%. O processo de descolamento celular ocorre pela agdo da solugdo

de Tripsina-EDTA 0,25%. Foi preparada uma suspensao de células L-929 contendo cerca
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de 1 x 105 células por ml em meio MEM completo. 2 mL da suspensdo celular obtida
serdo colocados em cada orificio da placa plastica de cultura (35 mm de diametro), e
incubados em estufa a 37 £ 1 °C em atmosfera imida contendo 5 + 1% de CO2 por 48
horas. As culturas foram preparadas em triplicado para as amostras densas de Ti-13Ta-

6Sn e controles.

4.3.10 Interferometria Optica

Para a caracterizagao topografica foi utilizado um interferometro 6ptico de luz
branca Zygo Newview 7300. Este método de determinagdo de pardmetros de rugosidade
¢ ndo destrutivo, capaz de adquirir rapidamente dados de areas amplas e possui resolugdo
lateral entre 4,82 e 0,28 um e vertical de 0,1 nm.

Cada uma das superficies analisadas neste trabalho passou por ao menos duas
medidas. Para o estudo foram utilizadas imagens em aumentos de 5x e 20x, que possuem
resolugdo lateral respectiva de 2,19 um de 0,547 pm.

Com o auxilio do programa MountainsMap 7.4.9, foi realizada a extragdo dos
parametros topograficos com a seguinte rotina:

1) Remocao de Atipicos isolados e em volta das bordas, forca do método:

normal.

2) Preenchimento dos pontos ndo mensurados;

3) Remocao de forma: polindmio de grau 1 (plano inclinado);

4) Obtencao de visualizagdo 3D e parametros hibridos (ISO 25178);

5) Aplicagdo de filtro gaussiano (ISO 1661061) e cut-off de 80 um;

6) Separando-se ondulacdo e aspereza;

4.3.11 Goniometria

A medigdo dos angulos de contato (AC) foi realizada com um gonidmetro Kriiss
GmbH, modelo (¢)25E, e consistem na deposicao quase estatica de uma gota de agua com
volume de 5 pl sobre uma superficie e do registro através de uma cimera. Agua foi
escolhida pois exibe valores proximos de tensdo superficial ao do sangue e da saliva,
agentes presentes no corpo humano. O software Drop Shape Analysis 4 foi utilizado para
analisar a imagem da gota, de forma a fornecer o angulo de molhamento, calculado pelo

método de Laplace-Young, permitindo o calculo da energia livre de superficie quando
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medidos mais de um liquido. AC caracteriza a hidrofilicidade do material. Em principio,
0 AC pode variar de 0 a 180°, indicando que o liquido molhante esta sendo atraido para
a superficie (ou seja, espalhando-se a gota) ou esta sendo repelido pela superficie (ou seja,
dobrando a gota), respectivamente. ACs de dgua inferiores a 90° designam superficies
como hidrofilicas, enquanto ACs muito proéximos de 0° atribuem as superficies uma
caracteristica superhidrofilica. Superficies com ACs de agua acima de 90° sdo
consideradas hidrofobicas, e superficies com ACs acima de 150°, onde o umedecimento
¢ fortemente dificultado, sdo frequentemente denominadas superficies superhidroféobicas.
Apenas as amostras densas foram analisadas, com repeti¢do de trés amostras para cada
material. As superficies foram analisadas logo apds a sinterizagdo, sem nenhuma

alteragdo na superficie, como lixamento ou polimento.

4.3.12 Dureza Vickers

A caracterizagdo dos corpos de prova sinterizados foi realizada em
microdurdometro Vickers da marca Emcotest priifmaschinen gmbh, realizando 5
indentagdes por corpo de prova em triplicata, com carga de 98,1 N aplicada por 10s. Apds
as indentacdes, as diagonais foram medidas e calculadas de acordo com a norma ISO

6507-1: Metallic materials — Vickers hardness test.
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5. RESULTADOS

5.1 ESTUDO DA SINTERIZACAO DE CP-Ti ASSISTIDO POR PLASMA E EM
FORNO TUBULAR

5.1.2 Amostras densas (sem adicao de space holder)

A Figura 16 exibe amostras de CP-Ti densas sinterizadas em (a) reator assistido
por plasma e (b) forno tubular tradicional. E possivel notar que as amostras nio exibiram
superficialmente, a olho nu, diferengas significantes entre si. Ambas possuiram coloragao
tipica do titanio puro e retiveram seu formato proveniente da compactacdo. A Tabela 7

exibe os valores de porosidade e retragdo dimensional das amostras sinterizadas.

Tabela 7 - Porcentagens de porosidade e retracdo dimensional das amostras de CP-Ti
sinterizadas a plasma e em forno tubular, obtidas usando o principio de Arquimedes e
medi¢do com instrumento de precisdo.

Amostra Porosidade (%) Retracao dimensional (%)
CP-Ti sinterizada a plasma 7,2+0,9 32104
CP-Ti sinterizada em tubular 6,1 £0,7 44+0,6

Fonte: autor.

Analises utilizando o principio de Arquimedes revelaram que a amostra
sinterizada via plasma exibiu porosidade média de 7,2% enquanto a amostra sinterizada
em forno tubular exibiu porosidade média de 6,1%, valores relativamente baixos, quando
se trata de metalurgia do pd, alcangados devido a alta pressdao de compactagao empregada.
Em termos de retragao dimensional, a amostra sinterizada a plasma exibiu retragdo média

de 3,2% enquanto a sinterizada em forno tubular exibiu retracao de 4,4%.
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Figura 16 — Amostras de CP-Ti densas sinterizadas em (a) reator assistido por plasma e
(b) forno tubular tradicional.

(a) (b)

Fonté: autoﬁra

Analises quimicas e topograficas de superficie das amostras foram realizadas para
avaliar as diferencgas entre os dois processos de sinterizagdo, visto que a técnica assistida
por plasma age principalmente sobre a superficie dos compactados. A Figura 17(a) mostra
imagens de superficie, obtidas via microscopia eletronica de varredura, das amostras de
CP-Ti denso sinterizados a plasma e em forno tubular. A Figura 17(b) mostra analises
EDS das mesmas superficies. Nota-se a presenca de oxigénio na superficie da amostra
sinterizada em forno tubular. O oxigénio possui grande afinidade com o titdnio, formando
uma camada passiva instantaneamente quando este material entra em contato com o ar,
logo, espera-se uma pequena quantidade desse elemento seja encontrada na superficie,
visto que os fornos podem apresentar pequenas quantidades de ar atmosférico adsorvido
em suas paredes durante o ciclo de sinterizacdo, e os gases ndo possuem 100% de pureza.
A presenca de ar, somado as elevadas temperaturas do ciclo térmico, aumentam o
potencial de oxidacdo do Ti, levando a formagdo de finas camadas de 6xidos. Por outro
lado, a amostra sinterizada a plasma ndo apresentou, em um primeiro momento, oxigénio
em sua superficie, provavelmente devido as limitagdes que a técnica possui para

quantificar elementos leves em superficies com baixa espessura.
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Figura 17 — Andlise quimica da superficie das amostras densas sinterizadas (a) a plasma
e (b) em forno tubular.
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Fonte: autor.

A mesma andlise quimica foi realizada em um corte transversal para analisar se
houve a presenca de uma camada de 6xido de titdnio na amostra sinterizada a plasma bem
como observar a espessura de camada presente na amostra sinterizada em forno tubular.
A Figura 18 mostra a secdo analisada e a Tabela 8 mostra os valores de cada elemento

encontrados na superficie e em uma regido mais proéxima do centro da amostra.
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Figura 18 — Imagem MEV proveniente de emissdo de elétron retroespalhado e analise
quimica via EDS em cortes transversais das amostras CP-Ti densas sinterizadas via (a)

reator a plasma e (b) forno tubular.
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Fonte: autor.

Tabela 8 - Analise quimica, obtida via anélise de EDS, da superficie das amostras de CP-
Ti densas sinterizadas.

Amostra CP-Ti denso Ti (%) O (%)
Plasma superficie 95,22 £3,2 4,78 £3,2
Plasma centro 100 0
Tubular superficie 89,88 + 4,8 10,12 +4,8
Tubular centro 100 0

Fonte: autor.

E possivel observar, através das imagens obtidas via emissdo de elétron
retroespalhado, uma camada muito fina (< 5 pm) na superficie das amostras. A analise
quimica mostrou que essa camada ¢ composta por Ti e O, como mostrava a analise
anterior, realizada na superficie. Na andlise de secao transversal, foi revelada a presenca
de O também para as amostras sinterizadas a plasma em algumas regides analisadas.
Todavia, em ambas as amostras, as analises realizadas em regido afastada da superficie
ndo apontaram a presenca de 6xidos. Os 6xidos na superficie ndo sdo prejudiciais para a
implantacao de titanio, visto que o 0sso também & composto por estruturas com 6xidos.

Porém, se a presenca de TiO e TiO2 em toda a extensdo da amostra poderia alterar
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significativamente a propriedades mecanicas do produto final. Apesar destes resultados
apresentarem valores dentro do esperado, ¢ importante ressaltar que eles devem ser
analisados apenas de maneira qualitativa, devido a limitagcdo da técnica na andlise
quantitativa de elementos quimicos.

A Figura 19 mostra uma analise topografica realizada por interferometria das
amostras densas sinterizadas. Nota-se que o perfil topografico das amostras exibe uma
rugosidade semelhante, com vales e picos dentro de um intervalo de 0 a 14 pm. A
rugosidade da superficie de implantes de titdnio ¢ uma caracteristica crucial que pode
influenciar significativamente a osteointegracdo e o desempenho clinico desses
dispositivos médicos. A presenca de micro e macro irregularidades na superficie €
desejavel, pois proporciona uma area maior para a adesao celular e promove a formagao
de uma camada de fibrina que ajuda na ancoragem inicial das células (GITTENS et al.,

2014).

Figura 19 — Analise topografica das amostras de CP-Ti densas sinterizadas a (a) plasma

e (b) em forno convencional.

Fonte: autor.

Os indicadores de topografia sdo exibidos na Tabela 9. Nota-se que as amostras
apresentam valores muito semelhantes para todos os resultados de topografia obtidos. A
média aritmética de altura (Sa) e a raiz quadrada média de altura dos picos (Sq)
apresentaram valores similares dentro do desvio padrao e proximos de 1,2 ¢ 1,5 um. Uma
recente revisdo sistematica de dados in vivo sobre a resposta dssea a topografia de
superficie de titanio concluiu que superficies moderadamente rugosas com Sa entre 1 e 2
pm parecem otimizar melhor a osteointegracdo na interface implante dentario/osso do
que superficies mais lisas (< 1 um) ou mais asperas (> 2 um) superficies (RUPP et al.,

2014). A assimetria (Ssk) dos picos e vales também apresentaram valores positivos e
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semelhantes, o que significa que o desvio se apresenta abaixo da linha média, ou seja, que
a amostra apresenta picos elevados em uma superficie com vales arredondados. Por fim,
a curtose (Sku) apresentou valores proximos de 3, o que significa uma distribuicao de
picos e vales proxima a normal, ou seja, picos e vales com formatos proximos ao
gaussiano, caracteristica proveniente do ciclo térmico, que tende a arredondar os picos e
vales através da difusdo e reducdo da energia livre.

A semelhanca entre os aspectos topograficos das amostras possibilita a conclusao
de que a técnica de sinterizagdo por plasma ndo foi capaz de alterar significativamente a
morfologia da superficie das amostras, as quais foram moldadas pelo processo de

compactagao.

Tabela 9 — Resultados topograficos das amostras CP-Ti densas sinterizadas a plasma e

em forno convencional.

Resultado Plasma Tubular
Sa (um) 1,17+ 0,21 1,20+0,19
Sq (um) 1,51 +£0,32 1,55+0,35

Ssk 0,42 +0,12 0,29 +0,13
Sku 3,95 +0,65 3,57 +£0,76

Fonte: autor.

O ensaio de molhabilidade com gota de agua € ilustrado pela Figura 20. O grau de
molhabilidade de componentes biomédicos ¢ uma caracteristica importante porque afeta
diretamente a interacdo entre os materiais biomédicos e os fluidos bioldgicos no corpo
humano. Molhabilidade refere-se a capacidade de um liquido se espalhar e aderir a uma
superficie solida. Em contextos biomédicos, isso esta relacionado a interacdo entre os
materiais utilizados em dispositivos médicos e implantes e os fluidos biologicos
circundantes, como o sangue (PONSONNET et al., 2003). Em dispositivos médicos
implantaveis, por exemplo, se faz importante evitar a coagulagdo sanguinea. Superficies
mais hidrofilicas (com maior grau de molhabilidade) podem ajudar a evitar a aderéncia
de plaquetas sanguineas, reduzindo assim o risco de coagulos. A Tabela 10 traz os valores

médios da molhabilidade do CP-Ti denso sinterizado a plasma e em forno tubular.
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Figura 20 — Ensaio goniométrico das amostras de CP-Ti densas sinterizadas a (a) plasma

e (b) em forno convencional.
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Fonte: autor.

Tabela 10 — Angulo de molhamento das amostras densas sinterizadas a plasma e em forno
convencional.

Amostra Angulo de molhamento (6)
CP-Ti (plasma) 61,3+3,9
CP-Ti (tubular) 64,5+ 3,41

Fonte: autor.

As amostras exibiram angulos de molhamento de 61,3 e de 64,5° para aquelas
sinterizadas a plasma e em forno tubular, respectivamente. Esses valores ficaram
proximos dos valores encontrados na literatura para o titdnio (RUPP et al., 2014), e
demonstraram caracteristicas de hidrofilicidade. A molhabilidade desejada em implantes
de titanio pode depender da aplicagdo especifica do implante e dos objetivos de design.
No entanto, em muitos casos, busca-se uma superficie que promova uma boa interacao
com os tecidos bioldgicos circundantes para facilitar a osteointegragdo, que ¢ a formagao
de osso ao redor do implante (ERIKSON et al., 2004; RUPP et al., 2004). Em geral, para
implantes ortopédicos e dentdrios, uma superficie moderadamente hidrofilica ¢
frequentemente preferida (BORNSTEIN et al., 2008). Esta pode promover a adesao
celular e a formagdo de tecido 6sseo sem atrair excessivamente proteinas e células
sanguineas que poderiam levar a formagao de coagulos ou inflamagao (LIN et al., 2013).

As tultimas andlises mostram que houve poucas diferengas entre as amostras
densas sinterizadas a plasma e em forno tubular, mostrando que a técnica a plasma ¢

viavel para a sinterizacdo de titdnio puro sem perda de qualidade em relagdo aos métodos
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tradicionais. Além disso, a rugosidade e a molhabilidade obtidas se encontraram dentro

do que se ¢ recomendado, na literatura, para aplicagdes biomédicas.

5.2.2 Espumas porosas de CP-Ti

A Figura 21 exibe as espumas de CP-Ti sinterizadas a plasma e em forno tubular.
As amostras com adicdo de SH, principalmente as com maiores fragdes de volume de
KCl, apresentaram aparentes diferengas frente as amostras densas e entre as duas técnicas
de sinterizag¢do. Primeiramente, vé-se que a coloracao das amostras vai adquirindo tons
mais escuros a medida que se aumenta a fracdo de SH. Isso pode ser atribuido a diferente
topografia dessas amostras, que apresentam superficies mais irregulares, devido a
porosidade aberta, que refletem a luz em diferentes dire¢des. Nota-se que aumentando a
quantidade do material temporario, ha uma regressdo da estabilidade de forma das
espumas, principalmente para as amostras sinterizadas no forno tubular. Além disso,
notou-se que as amostras sinterizadas de maneira tradicional exibiram uma retracao
dimensional volumétrica mais elevada, que serd mostrada mais a frente nessa secdo. A
retracdo dimensional ¢ um fendmeno esperado em processos envolvendo metalurgia do
po, pois a reducdo de area de superficie € a forca motriz da sinterizagdo, o que acarreta a
reduc¢do de volume ao se densificar compactados de pd. Ademais, a adi¢gao de SH aumenta
os vazios dentro do compactado, o que apds a remocao desse material, tende a aumentar
ainda mais a energia livre de superficie a ser reduzida pelo ciclo térmico. Porém, apesar
da esperada retracdo, perdas de forma ndo sdo desejaveis, o que pode inviabilizar o

Processo.
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Figura 21 — Amostras de CP-Ti porosas sinterizadas em (a) reator assistido por plasma e
(b) forno tubular tradicional.

Fonte: autor.

A Figura 22 mostra a relagdo entre a adicdo de SH e a porosidade final das
espumas. Nota-se que as amostras sinterizadas a plasma exibem valores de porosidade
volumétrica equivalentes, dentro do desvio padrdo, ao volume adicionado de KCI. Por
outro lado, as amostras sinterizadas no forno tubular apresentaram porosidades
volumétricas médias mais baixas do que o volume adicionado de SH. No caso com maior
disparidade, a amostra com 80% de SH em volume exibiu uma porosidade média de

71,22%, ou seja, 8,78 pontos percentuais mais baixo que o esperado.
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Figura 22 — Analise da porosidade volumétrica, medida através do principio de
Arquimedes, em funcdo da adicdo de SH de espumas sinterizadas a plasma e em forno

tubular.
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Fonte: autor.

Uma hipotese para explicar a diferenca no volume de poros das amostras
sinterizadas através dos dois métodos € mostrada na Tabela 11. As amostras sinterizadas
a plasma exibiram uma menor retra¢ao dimensional volumétrica comparadas as amostras
sinterizadas em forno tubular, como apontado anteriormente. Ademais, as amostras com
80% em volume de SH sinterizadas em forno convencional apresentaram perda de forma.
A diferenca observada entre os dois métodos pode ser explicada a nivel das espécies de
plasma. Como discutido na se¢do 4.2.3, durante a sinterizagdo assistida por plasma, a
diferenca de potencial geradora da ionizagdo acelera os elétrons, espécies neutras,
moléculas e ions da regido de plasma fazendo-os colidir com as amostras. O plasma com
hidrogénio possui caracteristicas mais reativas que processos convencionais que utilizam
esse gas, devido a presenga de H e Hz na forma de moléculas e 4tomos ionizados, o que
remove o oxigénio da superficie dos pds ou impede a oxidacdo, acelerando a sinterizagao
na superficie. Ademais, as colisdes podem aumentar a temperatura local dessa regido,
acelerando a difusdo e a sinterizacao, fazendo com que as amostras retenham sua forma
de fora para dentro, exibindo uma melhor retencdo dimensional e de forma. Além disso,

as espécies de plasma podem ter sido capazes de extrair o SH de maneira mais gradual da

89



superficie para o interior das amostras, evitando assim bolsdes de vapor do SH, que
poderiam colapsar o material antes da sinteriza¢ao. Essa hipdtese corrobora os resultados
obtidos por Daudt et al. (2015) que observou uma melhor retencdo dimensional de
amostras de Ti injetadas com ligantes e sinterizadas a plasma. Isso mostra uma vantagem

do método assistido por plasma na sinterizacdo de espumas porosas.

Tabela 11 — Retragdao volumétrica em funcao da porosidade e do método de sinterizagdo
de espumas de CP-Ti.

Plasma Tubular
Amostra
Retragdo volumétrica
CP-Ti + 50% SH -3.2+0.7 -9.6 £0.92
CP-Ti +70% SH -6.4+0.9 -13.6+0.44
CP-Ti + 80% SH -8.1+£0.8 -20.02 £1.43

Fonte: autor.

Analises de perda de massa foram realizadas para averiguar a eficacia da extragao
térmica do SH utilizando os dois métodos de sinterizacdo. Como o p6 foi compactado a
altas pressdes, o p6 de KCl poderia ficar aprisionado no compactado mesmo ao atingir-
se as temperaturas de volatilizagdo do sal. Os dados sdo apresentados na Tabela 12. A
perda de massa total das amostras apos a sinterizagdo foi, dentro do desvio padrao,
exatamente o da massa adicionada de KCI. Esse valor ndo variou entre as duas técnicas
de sinterizag¢do, concluindo-se que ambas foram eficientes para remover o SH antes da

sinterizag¢do do Ti.

Tabela 12 — Analise da extracdo do SH através da perda de massa das espumas de CP-Ti.

Amostra Massa a KCl . Ma;sa Perda de
verde sinterizada massa
CP-Ti (2)
50% Plasma 117 0.35 0,80 £ 0,02 0,37 £ 0,02
50% Tubular ’ ’ 0,80 £0,03 0,37 £ 0,03
70% Plasma .00 0.50 0,49 £ 0,01 0,51 £0,01
70% Tubular ’ ’ 0,49 + 0,02 0,51 £0,02
80% Plasma 1.00 0.64 0,35+ 0,01 0,65+ 0,02
80% Tubular ’ ’ 0,35+ 0,01 0,65+ 0,01

Fonte: autor.
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Andlises de espectrometria por energia dispersiva (EDS) foram realizadas dentro
dos poros de segdes transversais para avaliar a extragdo do KCI em termos quimicos. O
KCl ¢ uma substancia salina que pode causar reagdes ao corpo humano se encontrada na
superficie dos poros de implantes porosos. A Figura 23 mostra que a andlise realizada
dentro de um poro, acessado via uma se¢ao transversal da espuma, ndo indicou presenca
de potassio nem de cloro, mostrando que a extragdo foi capaz de extrair totalmente o SH.
Ademais, a anélise mostra que nenhum outro elemento foi encontrado nas paredes dos
poros. Embora as espumas possuam poros comunicantes, o Oz presente nas camaras de
sinterizagdo (devido a vazamentos ou adsor¢do) e/ou contaminacdo nos gases de
processamento nao permeou nos poros devido a reacdo na superficie que consumiu
praticamente todo o Oz presente na atmosfera evitando com isto a permeacao e reagdo nas
paredes dos poros, o que poderia alterar as propriedades mecanicas da espuma. Estes

valores foram encontrados em diferentes regides nas cinco amostras analisadas.

Figura 23 — Anélise quimica, através de técnica EDS, da extra¢do do SH de dentro de um
poro interno acessado via corte transversal.
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Fonte: autor.

A Figura 24 exibe as espumas sinterizadas a plasma ap6s lixamento. As espumas
exibem um aspecto reflexivo apds a remog¢ao de uma primeira capa de 6xido de titdnio
observada via EDS. Nota-se que as amostras apresentam boa integridade fisica e
dimensional, possibilitando uma andlise aprofundada da arquitetura porosa nas proximas

secoes.
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Figura 24 — Espumas de CP-Ti sinterizadas a plasma com a) 50%, b) 70% e c) 80% em
volume de SH.

Fonte: autor.

Os resultados do estudo preliminar dos métodos de sinteriza¢do mostraram que a
técnica assistida por plasma foi capaz de produzir espumas porosas de titdnio com melhor
estabilidade dimensional, maiores fracdes de volume de porosidade e similares
comportamentos de superficie que o método tradicional de sinterizacdo. Além disso, a
técnica foi capaz de extrair o KCl no mesmo ciclo térmico de sinteriza¢do, sem perdas
dimensionais da espuma. A contaminac¢do por O exibida na superficie foi facilmente
removida através de lixamento, ndo sendo capaz de avancgar em regides mais profundas
que 15 um nas amostras. Essas vantagens abrem espaco para o estudo aprofundado da
arquitetura porosa resultante do método space holder e valida a rota de processamento
para a producdo de uma nova liga a base de titanio ainda ndo utilizada comercialmente

para aplicacdes biomédicas.

5.2 SINTESE DA LIGA Ti-13Ta-6Sn ATRAVES DE MOAGEM DE ALTA ENERGIA

5.2.1 Moagem de alta energia, analise termodinimica e fases

A Figura 25 mostra a liga Ti-13Ta-6Sn moida apds 20 horas efetivas. O po6 ligado
exibiu tamanho médio de 1 um e Dso = 0,6 um, e formato em disco arredondado. O
processo de liga mecanica reduziu drasticamente o tamanho das particulas devido ao ciclo
de deformacao plastica, fratura e soldagem a frio da MA. Simultaneamente, a forma do

p6 foi modificada.
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Figura 25 — P6s da liga Ti-13Ta-6Sn ap6s moagem de alta energia, imagem obtida via
microscopia eletronica de varredura.

Fonte: autor

A Figura 26(a) mostra a analise de difragdo de raios X dos pds elementares e a
Figura 26(b) mostra o DRX do p6 Ti-13Ta-6Sn moido e a quantificagdo de fase obtida
pelo método de refinamento Rietveld. Os valores de mérito da figura (adequacao do ajuste
(Gof)) e fator R do perfil ponderado (Rwp)) do refinamento, que s@o quantificadores de
qualidade de analise, foram de 1,5 e 11%, respectivamente, valores considerados
satisfatorios para uma boa analise. A presenca da fase a-Ti (estrutura cristalina hexagonal
compacta), fase B-Ti (estrutura cristalina ciibica de corpo centrado) e fase y-Ti (estrutura
cristalina ctibica de face centrada) foram identificadas. A presenca dessas fases indica que
ocorreram transformagdes induzidas por deformacdo durante a MA. Segundo Pio et al.
(2021), a formacgao das fases B-Ti e y-Ti na liga Ti-13Ta-6Sn ¢ devido as transformacdes
de fase de a-Ti — B-Ti e a-T1 — y-Ti, respectivamente, com uma relagdo de orientagao
do tipo Burger (BURGERS, 1934) e do tipo Shoji-Nishiyama (NISHIYAMA, 1978).
Além disso, de acordo com os resultados dos mesmos autores, a presenca da fase B-Ti foi
observada na faixa de 60% em massa para tempos de moagem entre 5 h e 20 h. Isto foi
consistente com os resultados de quantificacao de fase obtidos utilizando o método de
refinamento de Rietveld. No entanto, a fase y-Ti apresentou os maiores valores de
microdeformagio r.m.s (<e2>'?) com o menor tamanho médio de grio (<D>). Isto esta

de acordo com as principais condigdes para a formagao da fase metaestavel y-Ti, que sdo
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(1) tamanhos de graos nanocristalinos entre 7 ¢ 35 nm e (ii) uma alta densidade de defeitos
cristalinos (BERA et al., 2006; COCCO et al., 1990). Portanto, ap6s 20h de MA, a liga
Ti-13Ta-6Sn apresenta elevado teor da fase B-Ti (63,3%), e sdo promovidas as condigdes
para a formagdo da fase y-Ti. Todavia, sabe-se que a fase y, por ser metaestavel, sera
decomposta durante a sinterizagdo, como observado por Pio et al. (2021).

Nota-se que apOs a moagem, os picos caracteristicos do Ta e do Sn ndo sdo vistos
no padrao de difragdo. Isso mostra que os dois elementos foram solubilizados na rede do
Ti durante o processo de moagem. Os resultados mostraram que os dois objetivos da
escolha da moagem de alta energia para este trabalho foram atendidos: formacao da fase

B-Ti e solubilizagdo e homogeneizacao dos elementos de liga.
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Figura 26 — Padrdes de difragdo de raios X dos pds (a) elementares e (b) de Ti-13Ta-6Sn

moido com resultados de refinamento Rietveld.
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Fonte: autor.

Conclui-se que a moagem de alta energia foi capaz de produzir poés da liga Ti-

13Ta-6Sn com elevada porcentagem de fase B, o que ¢ interessante para aplicagdes

biomédicas devido a redugdo do modulo elastico. O p6 consolidado ¢ analisado na

proxima segao, observando o seu comportamento em compressao, as fases remanescentes

apos sinterizacao e suas propriedades.
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5.3 SINTERIZACAO ASSISTIDA POR PLASMA DE AMOSTRAS DENSAS DE CP-
Ti E Ti-13Ta-6Sn

5.3.1 Compressibilidade dos pods

A analise da compressibilidade do p6o ¢ importante para avaliar a arquitetura
porosa resultante das espumas devido ao carater extremamente encruado a frio dos pds
ligados mecanicamente. O po encruado e extremamente fino pode causar dificuldades na
compactacdo e aumentar a porosidade residual proveniente do processo de metalurgia do
po.

A Figura 27 mostra os resultados dos testes de compressibilidade para os pds
utilizados neste estudo. Em processos envolvendo compactacao de pos, existem dois
efeitos principais atuando durante a aplicacdo de pressdo: rearranjo das particulas e
deformacao plastica. Na etapa de rearranjo de particulas foi observado um maior aumento
de densidade durante a aplicagdo de pressdo para os pos de CP-Ti, que demonstrou
comportamento diferente do po de liga devido a alguns fatores: pds de granulagao fina
sao mais dificeis de compactar devido a sua maior area superficial total, o que aumenta o
atrito entre as particulas e as paredes da matriz durante o rearranjo e absorve energia da
pressao (REDANZ, 1998; MARTIN, 2004). Além disso, o p6 produzido via MA oferece
uma resisténcia muito maior ao estdgio de deformacao plastica devido a alta densidade
de discordancias resultantes da producdo da liga (CHALLAPALLI, 2019). Por esses
motivos, o pd de liga apresentou menor compressibilidade, chegando a valores maximos
de densidade de 0.68. Contudo, a adi¢ao de particulas de KCl aumentou substancialmente
a densidade final da mistura com a liga Ti-13Ta-6Sn. As particulas de KCI podem ter
ocupado os vazios devido a sua larga distribui¢do granulométrica, o que aumentou o
empacotamento, bem como uma redugao significativa na area superficial total do p6, uma
vez que o KCl adicionado exibiu tamanhos de didmetro entre 180-600 pum. Este
comportamento nao foi observado para a mistura CP-Ti + KCI. O p¢6 irregular de CP-Ti
com tamanho médio de particula de 35 pm foi facilmente deformado sob a pressdo de
compacta¢ao utilizada na analise. A pequena diminui¢ao na densidade relativa final com
a adi¢do do SH pode ser atribuida a maior dureza do KCl, que reduziu o estagio final de

compressibilidade na deformagao plastica da mistura.
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Figura 27 — Variacdo da densidade relativa em funcao da pressdo de compressao para os
p6s de CP-Ti e Ti-13Ta-6Sn com e sem space holders.
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Fonte: autor

Devido a esses resultados, espera-se que as amostras sinterizadas da liga moida
apresente maiores graus de porosidade final, com porosidade residual ndo induzida se
somando a fracdo de volume de SH adicionada. Além disso, espera-se que essa

porosidade residual se encontre dentro das paredes entre 0os macroporos.

5.3.2 Porosidade, analise de fases, homogeneidade e propriedades mecanicas de
amostras densas de CP-Ti e Ti-13Ta-6Sn

A Figura 28 ilustra as se¢des transversais das (a) amostras densas de CP-Ti e (b)
densas de Ti-13Ta-6Sn obtidas usando microscopia Optica. Medi¢des utilizando o
principio de Arquimedes mostraram que as amostras de Ti-13Ta-6Sn exibiram uma
porosidade média de 12% =+ 0,5, enquanto as amostras de CP-Ti possuem uma porosidade
média de 7,2% + 0,9. Esses resultados corroboram com a andlise de compressibilidade
discutida na sec¢do anterior. Nota-se também que os poros da amostra CP-Ti sdo mais
homogeneamente distribuidos, enquanto na amostra de liga eles se encontram em regides
circulares, marcando fronteiras de aglomerados que se formaram durante a etapa de
compactacdo. Além destes, a amostra de liga exibe poros menores finamente distribuidos

por toda a matriz.
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Figura 28 — Secdes transversais obtidas via microscopia Optica das amostras densas
sinterizadas em reator de plasma, (a) CP-Ti e (b) Ti-13Ta-6Sn.

Fonte: autor.

Ap6s a sinterizacdo, faz-se importante analisar as fases remanescentes da liga Ti-
13Ta-6Sn visto que essas fases serdo determinantes nas propriedades mecanicas finais
dos componentes. A Figura 29 mostra os padroes de XRD das amostras de liga
consolidadas. E possivel observar a presenga das fases a e p e de dois 6xidos de titanio:
TiO e TiO2. Estes oxidos podem ser provenientes das mesmas fontes dos Oxidos
observados na superficie das amostras de CP-Ti. Estes serdo investigados com maior
detalhe a frente, visando a ndo deterioragdo das propriedades mecanicas das espumas.
Nota-se também que a fase CFC metaestavel foi decomposta devido ao processo de
aquecimento, o que era esperado visto que as condi¢des necessarias para a sua formagao
sdo perdidas durante o ciclo de aquecimento.

Considerando que a fase B é uma fase estavel do titanio, considera-se que a
quantidade de fase B quantificada no p6 moido permaneceu por volta de 63,3% apos a
sinterizagdo, enquanto a fase y foi decomposta novamente na sua fase de origem, a fase

.
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Figura 29 — Padrao de difragdo de raios X da amostra Ti-13Ta-6Sn densa sinterizada a
plasma. Os simbolos indicam as fases identificadas.
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Além das fases presentes, em ligas produzidas via metalurgia do po, faz-se
importante analisar se houve segregacao dos elementos presentes durante a sinterizagao,
esse fenomeno pode levar a diversas heterogeneidades fisicas, quimicas e mecanicas
durante a utilizagdo de componentes sinterizados. O mapa da composi¢ao quimica do Ti-
13Ta-6Sn sinterizado obtido por EDS ¢ mostrado na Figura 30. A analise mostrou uma
excelente homogeneidade quimica da liga apds a sinterizagdo. Essa observacao indica a
auséncia de segregacdo dos elementos durante o processo de sinterizagdo, garantindo

assim uma resposta mecanica uniforme em relagdo a composicao.

Figura 30 — Mapa de composi¢cdo SEM —EDS do Ti-13Ta-6Sn denso sinterizado a plasma.
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Fonte: autor.
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O modulo de elasticidade dindmico do CP-Ti e do Ti-13Ta-6Sn densos, medido
por meio de analise de transmissdo de ondas ultrassonicas, ¢ mostrado na Figura 31. O
valor médio do mddulo de elasticidade das amostras de CP-Ti mostra-se dentro da faixa
de valores teoricos para Ti puro encontrado na literatura (ASTM, F67-00). Em contraste,
o modulo de elasticidade da liga Ti-13Ta-6Sn foi 17 GPa inferior ao do titanio puro. Isto
se deve a dois motivos principais: (i) o maior percentual de porosidade das amostras
densas de Ti-13Ta-6Sn e (ii) a estabilizacdo de B-Ti devido a presenca de Ta. Como o
modulo de elasticidade de metais depende do parametro de rede, as ligas com menor fator
de empacotamento devem ter um modulo de elasticidade menor. Os fatores de
empacotamento dos cristais CCC e HC sdo 68% e 74%, respectivamente. Portanto, apesar
do moédulo de clasticidade relativamente alto do titanio, a estrutura do CCC exibe um
modulo de elasticidade menor em estruturas policristalinas € monocristalinas do que o
HC devido a sua menor eficiéncia de empacotamento (WANG et al.,, 2016;

MOHAMMED et al., 2014).

Figura 31 — Mddulo de elasticidade dinamico medido por ultrassom das amostras CP-Ti
e Ti-13Ta-6Sn densos sinterizadas a plasma.
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Fonte: autor.
Uma primeira analise de propriedades mecanicas em regime plastico foi realizada

utilizando a técnica de medi¢do de dureza Vickers. A Figura 32 mostra as indentagdes

realizadas na amostra densa de CP-Ti e Ti-13Ta-6Sn.
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Figura 32 - Indentagdes realizadas através do método de analise de dureza Vickers nas
amostras densas de (a) CP-Ti e (b) Ti-13Ta-6Sn, sinterizadas a plasma.

Fonte: autor.

A Figura 33 mostra os resultados de dureza Vickers calculados através das

medi¢des das diagonais das indentagdes.

Figura 33 - Dureza Vickers das amostras densas de CP-Ti e Ti-13Ta-6Sn sinterizadas a
plasma.
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A dureza Vickers apresentada pela liga Ti-13Ta-6Sn foi de 67 HV (ou 25%) acima
das amostras de titanio puro. Este comportamento sugere que, apesar de apresentar menor
modulo elastico, a liga Ti-13Ta-6Sn possui um limite de escoamento mais elevado que o

CP-Ti, o que ¢ vantajoso para o caso de aplicagdes onde um baixo médulo elastico (E) e
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um elevado limite elastico (o) € necessario, como em aplica¢des que envolvem implantes,
estruturas que precisam acomodar as movimentagdes elasticas do 0sso, mas ndo podem
exibir deformagdes plasticas. Ensaios de compressao foram realizados para confirmar o
comportamento eldstico e plastico das amostras e confrontar aqueles medidos por
ultrassom e dureza Vickers.

A Figura 34 mostra os resultados dos ensaios de compressdo das amostras densas,
produzidas sem SH, de CP-Ti e Ti-13Ta-6Sn. Nota-se que as amostras apresentam
comportamentos distintos em compressdo. Em um primeiro momento do ensaio, a
amostra de CP-Ti apresenta um aumento mais rapido na tensdo comparado a amostra de
liga. Essa inclinacdo na curva representa o modulo elastico. Uma inclinagdo mais alta,
aponta para valores de modulo elastico mais elevados. O CP-Ti e a liga Ti-13Ta-6Sn
exibiram, respectivamente, modulos elasticos medidos por compressdo de 92,50 + 12,2 ¢
56,84 + 16,0. Esses valores estiveram dentro do intervalo exibido pelo CP-Ti medido via
emissdo de ultrassom e 8 GPa abaixo do intervalo exibido pela liga. Essa diferenca pode
ocorrer porque os testes de compressdo sdo mais suscetiveis a heterogeneidades
estruturais (trincas, concentradores de tensdes), principalmente em espumas, o que pode
influenciar os resultados.

Com o decorrer do ensaio, vé-se que hd um cruzamento entre as curvas, com a
amostra de liga seguindo no regime elastico até¢ ~1021 MPa enquanto o regime elastico
da amostra de CP-Ti se encerra em valores cerca de 840 MPa. Essa diferenca pode ser
explicada através de dois fatores da microestrutura da liga: (i) por exibir menor tamanho
de particula do po, assume-se que o tamanho de grio da liga seja reduzido, aumentando
a densidade de contornos de grao desse material e (i1) a liga apresentou endurecimento
por solugdo soélida, devido ao processo de solubilizagdo dos elementos de liga. Ambos
esses fatores atuam no impedimento da movimentagdo de discordancias, mecanismo
chave para a deformacao plastica de materiais metalicos.

Como esperado, amostras densas de Ti-13Ta-6Sn, que possuem uma
microestrutura predominantemente [, exibiram menor modulo de elasticidade em
comparacdo com CP-Ti denso. Além disso, a liga também exibiu menor modulo e em
comparagdo com a liga Ti6Al4V (110-114 GPA) (PALKA; POKROWIECKI, 2018)
muito utilizada na induastria biomédica. Em relagdo ao limite de escoamento, a liga Ti-
13Ta-6Sn densa apresentou valores superiores ao CP-Ti e das ligas B: Ti6Al4V, Ti-13Nb-
13Zr, Ti-12Mo-6Zr-2Fe, (ver Tabela 1), apresentadas na literatura (LAMPMAN, 2012;
PALKA; POKROWIECKI, 2018).
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O limite elastico, ou limite de escoamento, ¢ uma propriedade importante para os
biomateriais, visto que estes ndo podem se deformar plasticamente quando solicitados, o
que pode levar a lesdes e inflamagdes. Deste modo, o menor mddulo elastico e o maior
limite elastico da amostra de liga se mostra vantajoso em relagao ao CP-Ti, pois ajuda a
mitigar o fendmeno stress shielding e aumentar a resisténcia a deformacdo do

componente.

Figura 34 — Resultados do ensaio de compressao das amostras densas de CP-Ti e Ti-13Ta-
6Sn sinterizadas a plasma.
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Fonte: autor

Esses resultados expdem vantagens, a nivel de propriedades mecanicas, de se
utilizar a liga Ti-13Ta-6Sn no lugar do CP-Ti em aplicacdes biomédicas, e valida o
prosseguimento da proxima etapa da pesquisa, a produg¢do de espumas, visto que apesar
da redugao do modulo elastico, este continua cerca de 65 GPa acima da estrutura ossea

mais rigida do corpo humano.
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5.3.3 Analise de citotoxicidade

Uma das caracteristicas mais primordiais para que um material seja considerado
biocompativel ¢ sua capacidade de ndo causar inflamagdes. Para isso, células devem ser
capazes de se aderir e se proliferar na superficie do componente para que o corpo do
portador se integre e adapte ao novo tecido introduzido. Sem essa caracteristica, ndo
haveria sentido em produzir uma liga que seja vantajosa a nivel de propriedades
mecanicas. Nesse sentido, amostras densas da liga Ti-13Ta-6Sn foram expostas, in vitro,
a fibroblastos de camundongo a fim de analisar sua toxicidade. A analise foi descrita com
detalhes na se¢do 4.3.9. Em relacdo a analise da cultura celular, as amostras densas de Ti-
13Ta-6Sn ndo apresentaram sinais de citotoxicidade. Havia granulos intracitoplasmaticos
descontinuos sem lise celular, e as células estavam intactas sem qualquer alteragao
morfolégica, atingindo uma subconfluéncia de aproximadamente 100%, apresentando
indice de a¢do citotoxica 0, com efeito atoxico para a linhagem celular NCTC Clone 929.
Isso sugere que a liga ndo causa reacdes de inflamacdo em organismos vivos, mostrando-
se uma boa candidata para aplicagdes biomédicas. Nenhuma imagem ou representacao
gréfica foi adicionada a esta andlise pois esta foi contratada por uma empresa privada,

que ndo gerou imagens ou graficos em seu relatério.

5.4 SINTESE DE ESPUMAS DE CP-Ti E Ti-13Ta-6Sn VIA SINTERIZACAO
ASSISTIDA POR PLASMA

5.4.1 Mistura e extragio do space holder

Apos andlise das amostras densas obtidas a partir dos poés compactados sem SH,
as amostras misturadas com KCI foram sinterizadas. A Figura 36 mostra imagens MEV
de particulas de KCI ap6s a etapa de mistura com (a) CP-Ti e (b) Ti-13-Ta-6Sn. E aparente
uma disparidade significativa de tamanho entre as particulas de KCl e as particulas de
CP-Tie Ti-13Ta-6Sn. Esta grande diferenca de tamanho merece uma avalia¢do cuidadosa
devido as suas potenciais implicagdes no processo de homogeneizagio da fase removivel,
podendo dar origem a uma porosidade final heterogénea no componente. Conforme
representado na Figura 35(a), a aderéncia do p6 de CP-Ti (indicado em branco) as
particulas de KCl foi limitada, com apenas uma distribui¢do esparsa, ndo aderente e nao
uniforme de particulas observada na superficie do SH. Por outro lado, a Figura 35(b)

ilustra a adesdo do po6 Ti-13Ta-6Sn a toda a superficie do KCl, indicando que a mistura
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destes pos resultou em uma distribuicdo mais homogénea e aderente do p6 na superficie

do SH.

Figura 35 — Particulas de KCI misturadas com (a) CP-Ti e (b) Ti-13Ta-6Sn. As flechas
vermelhas indicam a particula de KCl, que ocupa quase a totalidade da imagem. As
flechas brancas indicam os pds metalicos, aderidos a superficie do KCI.
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Fonte: autor.

A Figura 36 apresenta uma foto das amostras sinterizadas a plasma de CP-Ti e Ti-
13Ta-6Sn densas, com 50, 70 e 80 vol.% de SH. Nota-se algumas diferencas de aspecto
entre as amostras de CP-Ti e da liga. As amostras de Ti puro apresentaram colora¢do
prateada, tipica do Ti. Por outro lado, a liga apresentou uma coloragdo amarronzada, que
quando polida, apresentou reflexo préoximo ao dourado. Isso se deve ao processo de
moagem com os pds de Sn e Ta, que apresentam coloracdo mais proximas ao marrom.
Outra diferenca se faz notavel no aspecto da porosidade. Vé-se que a porosidade nas
espumas mais porosas do CP-Ti se localiza predominantemente nas bordas. Isso ¢
resultado da pior adesdo do p6 de Ti as particulas de SH mostrada na Figura 35, e pode
ser observada na superficie da maioria das amostras sinterizadas. Essa fraca adesdo
facilita a segregacdo do p6 de SH fazendo-o acumular nas regides das bordas. Esse
comportamento ndo ¢ notado na amostra de liga, a qual apresenta poros abertos mais
homogeneamente distribuidos ao longo da superficie. Esse aspecto serd analisado com

maior precisdo posteriormente através de microtomografia de raios-x.
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Figura 36 - Amostras sinterizadas a plasma de CP-Ti (a) densa, (b) 50% SH, (c) 70% SH,
(d) 80% SH, e Ti-13Ta-6Sn (e) densa, (f) 50% SH, (g) 70% SH e (h) 80% SH. Imagem
obtida através de camera fotografica.

Fonte: autor.

A Figura 37 apresenta imagens obtidas via MEV dos cortes transversais das
espumas. O efeito da fragdo volumétrica do SH na arquitetura final das espumas a base
de titdnio pode ser observado. Notavel homogeneidade na distribuicdo dos poros foi
observada em todas as amostras, quando estas estdo seccionadas, ao contrario da visdo da
superficie. Os poros observados na se¢do transversal podem ser categorizados em dois
grupos: poros mais claros (ndo comunicantes, flechas brancas) predominantes na amostra
SH 50% vol., e poros mais escuros (flechas vermelhas), indicando sua abertura e
conectividade com poros mais profundos abaixo da superficie da analise (presente com
destaque nas amostras SH 70 e 80% vol.). A andlise de interconectividade por meio de
microtomografia 3D, confirmando a rede de poros, serd apresentada posteriormente. A
arquitetura interconectada possui um valor significativo em termos de osteointegragao e
proliferacdo celular porque permite que os fluidos corporais penetrem mais
profundamente na espuma, promovendo a criagdo de novas estruturas oOsseas
(CAMARGO MOREIRA et al., 2021). Além disso, ¢ evidente que os poros ao longo das
superficies das amostras estdo abertos e interligados, o que ¢ um fator crucial para garantir
a adesdo satisfatoria do implante a estrutura 6ssea viva circundante (MANDAL et al.,

2019).
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Figura 37 — Secdes transversais de espumas capturadas por MEV de CP-Ti com (a) 50%,
(b) 70% e (c) 80% em volume de SH, e Ti-13Ta-6Sn com (d) 50%, (e) 70%, e (f) 80%
em volume de SH. As flechas vermelhas indicam poros comunicantes e as flechas brancas
indicam os poros nao comunicantes.
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Fonte: autor.

Para analisar a extragdo do KCl durante o aquecimento, as amostras com SH foram
pesadas antes e apds a sinterizagdo. A Tabela 13 lista as perdas de massa das amostras
sinterizadas. A perda de massa indicou que o KCI foi completamente removido por
sublimacao durante o processo de aquecimento no forno de sinterizacao. Este método de
extragdo provou ser altamente eficaz, reduzindo o tempo de extragdo do SH (que pode
levar até 24 horas dependendo da natureza do SH) e eliminando a necessidade de 4gua ou

outros solventes que possam reagir com o Ti.

107



Tabela 13 — Andlise de perda de massa das misturas de p6 metalico e de KCl apos

sinterizacao.
Amostra Massa verde KCl Massg Perda de
sinterizada massa
(g

CP-Ti 50% 1,17 0,35 0,80 £ 0,02 0,37 +£0,02
CP-Ti 70% 1,00 0,50 0,49 £ 0,01 0,51 £0,01
CP-Ti 80% 1,00 0,64 0,35+0,01 0,65 + 0,02
Ti-13Ta-6Sn 50% 1,04 0,25 0,79 + 0,02 0,25+0,01
Ti-13Ta-6Sn 70% 1,05 0,45 0,61 +0,02 0,44 + 0,02
Ti-13Ta-6Sn 80% 1,07 0,60 0,47 £0,01 0,60 + 0,01

Fonte: autor.

Analise por energia dispersiva (EDS) foi realizada para avaliar a remog¢ao de KCl
nas zonas de poros da liga Ti-13Ta-6Sn, como foi realizado para o CP-Ti no estudo
preliminar. A Figura 38 mostra as zonas analisadas e espectros quimicos. Pode-se afirmar
que, apesar das limitagoes da técnica, o KCl foi removido com sucesso das amostras visto
que nao foram observados picos de K ou Cl na andlise de EDS. Isso significa que o
processo de sinterizacdo foi capaz de extrair o SH sem afetar as amostras e a integridade
dos poros, evitando a etapa de remog¢ao quimica tradicionalmente utilizada na literatura
(NETO et al., 2022). Além disso, nota-se que nao houve presenga de 6xidos no interior
dos poros no corte transversal analisado, como também observado anteriormente para as
amostras de CP-Ti. Esse comportamento foi observado para as outras cinco amostras
analisadas. Esse resultado ¢ importante visto que a analise de DRX havia identificado

oxidos na superficie da liga.
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Figura 38 — Andlise quimica via EDS de uma regido de corte transversal, analisando os
poros da liga Ti-13Ta-6Sn sinterizada a plasma.
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Fonte: autor.

5.4.2 Analise de porosidade e arquitetura porosa

A Figura 39 ilustra a influéncia da fracdo volumétrica do SH no volume de
porosidade resultante. Primeiro, mostra-se evidente uma correlagdo direta entre a fracao
volumétrica de porosidade e o volume do SH. As amostras com um contetdo de 50% de
SH exibiram uma fracao de porosidade volumétrica mais alta do que a fragao volumétrica
de KCI inicialmente adicionada. Este fendmeno surge da porosidade residual tipica de
processos envolvendo metalurgia do pd. As amostras densas (sem adi¢do de SH) ja
haviam apresentado porosidades de 7 e 11% para as amostras CP-Ti e Ti-13Ta-6Sn, entdo
espera-se que mesmo adicionando-se SH, uma pequena porcentagem de poros residuais
se mantenha e seja mais acentuado nas propor¢des onde maiores fragdes de po metalico
sejam utilizadas, no caso dessa pesquisa, 50% em volume. Porém, nota-se que os valores
totais de porosidade em volume ndo sdo exatamente a soma da porosidade residual (7 e
11%) com a porosidade induzida (50, 70 e 80%). Isso pode ser explicado pela retragao
volumétrica das espumas, conforme mostrado na Figura 40. Amostras compactadas
tendem a retrair durante a sinterizacdo, o que ocorre com maior magnitude para espumas
com maior porosidade, pois ha mais energia livre de superficie. Em comparag¢do com o
CP-Ti, as espumas Ti-13Ta-6Sn exibiram uma porosidade ligeiramente superior ao
desvio padrdo. Isso pode ser o resultado de dois comportamentos opostos que atuam
simultaneamente. Embora a maior retracdo reduza a porosidade, a compressibilidade

reduzida do pé da liga aumenta a porosidade residual e aumenta a porosidade final.
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Figura 39 — Porosidade em volume em fung¢do da adi¢do em volume de SH para espumas

de CP-Ti (m) e Ti-13Ta-6Sn (©) sinterizadas a plasma.
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Fonte: autor.

90

A Figura 40 mostra a proporcionalidade direta entre a fracdo volumétrica do SH

e a contragao das amostras. Nota-se que a retracao foi maior para a liga Ti-13Ta-6Sn para

todas as fragdes volumétricas de SH. Espera-se que o menor tamanho de particula do pd

da liga, que, como discutido anteriormente, causa menor densificagdo durante a

compactagdo, atue como forca motriz para reduzir a area superficial total do po,

provocando maior retragdo volumétrica durante a sinterizacao. Faz-se importante, tendo

em vista essa consideravel retracdo, analisar se a forma e o tamanho dos poros foram

afetados.
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Figura 40 - Efeito da fracdo de volume adicionada de SH na retragdo volumétrica das
espumas sinterizadas a plasma.
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Fonte: autor.

A Figura 41 mostra as imagens 3D obtidas por meio de microtomografia
computadorizada de raios X. As imagens 3D reconstruidas foram utilizadas para analisar
aspectos da arquitetura porosa, como formato, distribui¢do, tamanho e interconectividade
dos poros. Essas informagdes sdo cruciais para determinar a adequagao das espumas para
aplicagdes biomédicas porque fenomenos importantes de biocompatibilidade, como fluxo
de fluidos, crescimento 6sseo e adesao celular, sao fortemente dependentes da estrutura
porosa adjacente ao osso. A interconectividade dos poros foi analisada utilizando o
software de codigo aberto Image] com a ferramenta Find Connected Regions. As
amostras porosas de CP-Ti exibiram interconectividades de poros de 96,30, 98,28 e
99,93% para adigoes de 50, 70 e 80 vol.% de SH, respectivamente. As amostras de Ti-
13Ta-6Sn exibiram 99,20, 99,99 e 99,97% de interconectividade para as espumas
produzidas com 50, 70 e 80 vol% de SH, respectivamente. Essa elevada
interconectividade garante que o 0sso possa se acoplar ao implante e osteointegrar-se, ao

mesmo tempo que permite a passagem de fluidos corporais.
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Figura 41 — Imagens 3D reconstruidas das espumas sinterizadas a plasma de (a) CP-Ti
50%, (b) CP-Ti 70%, (c) CP-Ti 80%, (d) Ti-13Ta-6Sn 50%, (e¢) Ti- 13Ta-6Sn 70% ¢ (f)

Ti-13Ta-6Sn 80% obtidos por tomografia microcomputadorizada de raios X.

Fonte: autor.

A Figura 42(a) mostra a distribuicao de fracdo de volume da porosidade através
de todo o corpo das amostras. Essa medida ¢ realizada através de uma analise de imagens
2D obtidas através da microtomografia de raios-X. Cada fatia corresponde a uma camada
2D retirada do corpo 3D das amostras. Essa fatia ¢ entdo analisada através de contraste
de pixels para a quantificacdo das fases porosa e densa.

Todas as amostras de CP-Ti exibiram fragdes volumétricas mais elevadas de
porosidade nas superficies e fragdes mais baixas na regido do nucleo. Esse
comportamento pode ser explicado pela baixa adesdo e, consequentemente, pior
homogeneidade de mistura dos p6s de Ti e KCI, conforme mostrado na Figura 36. A baixa
adesdo pode ter feito com que o p6 de KCl se concentrasse nas superficies quando a
mistura de pds foi colocada na matriz de compressdao, fazendo com que a espuma
apresente maior fracdo de porosidade nessas zonas. Porém, esse aspecto pode ser positivo
do ponto de vista da adesdo 6ssea e do modulo de elasticidade, uma vez que maior
porosidade na superficie pode promover maior crescimento de células osseas para dentro
do implante, enquanto o niicleo mais denso atua como suporte de carga. Esta caracteristica
foi menos perceptivel nas amostras de liga. A Figura 42(b) mostra que a porosidade em

todas as misturas Ti-13Ta-6Sn + SH exibiu valores mais homogéneos através das
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espumas. Isso provavelmente se deve a melhor adesdo e mistura do p6 da liga com o KCl,
como observado anteriormente. Essa adesdo levou a uma melhor homogeneizagdo dos
pos, além disso, garantiu que paredes do pé metélico estivessem sempre presentes entre

os pos de KCl, acarretando menor formacao de aglomerados.

Figura 42 — Fragdo de volume de poros por fatia das espumas sinterizadas a plasma (a)
CP-Ti e (b) liga Ti-13Ta-6Sn, a linha pontilhada aponta a porosidade média obtida via
microtomografia, subestimando as periferias das amostras.
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Fonte: autor.

A Figura 43 (a) e (b) mostra as distribui¢des de tamanho de poro das amostras CP-
Ti e Ti-13Ta-6Sn, respectivamente. A métrica utilizada para determinacao da distribui¢ao
de tamanho dos poros € a de raio equivalente. Nesta técnica, o poro ¢ delimitado e seu
volume ¢ equivalente ao raio de uma esfera com o mesmo volume. As linhas tracejadas
na parte superior indicam os tamanhos médios de poros para cada fracdo de volume de
SH. As distribui¢des de poros de ambos os materiais exibiram valores relativamente
semelhantes a distribui¢do de tamanho de particula de KCl, como mostrado na Figura 13.
A amostra CP-Ti 50% exibiu um tamanho médio de poro de 465 um (11 um menor que
o diametro médio de KCl), mostrando uma curva de frequéncia crescente de tamanho de
poro com um pico de 9% em 520 um. Por outro lado, a amostra CP-Ti 70% exibiu um
tamanho médio de poros de 434 pm e uma distribui¢do de tamanho de poros mais
claramente bimodal (semelhante a distribuicdo de KCl), com um pico de 4,6% entre 300
e 320 um e outro pico de 7% a 540 um. Finalmente, a amostra CP-Ti 80% apresentou um

tamanho médio de poro de 432 pm com uma distribui¢cdo quase bimodal com um pico
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pequeno de 3,5% a 280 um e um pico alto de 7,6% a 500 um. A analise mostrou que
quando a fra¢do volumétrica de SH foi aumentada de 50% para 70 e 80%, o tamanho
médio dos poros foi reduzido em aproximadamente 30 um. Esse resultado entra em
acordo com os resultados de retracdo volumétrica observados, fenomeno que tende a
reduzir o tamanho dos poros.

Em relagdo as amostras de Ti-13Ta-6Sn, a distribui¢do do tamanho dos poros
exibiu uma forma bimodal clara para todas as amostras. O primeiro pico ocorre entre 256
e 272 um, com frequéncia de 5% para 50 e 70 vol.% de amostras e 3,5% para amostras
de 80% de SH em volume. O segundo pico ocorreu entre tamanhos de 464 e 480 um, com
frequéncia de 5% para 80 vol.% amostra e 4,5% para as demais. As amostras com 50 e
70% de SH apresentaram uma populacao de poros mais frequente em torno do primeiro
pico, enquanto a amostra com 80% de SH apresentou uma populagcdo de poros mais
frequente em torno do segundo pico. Porém, as diferencas entre os picos amostrais nunca
ultrapassaram 2% da frequéncia, o que torna esta diferenca menos significativa. Os
tamanhos médios de poros exibiram valores semelhantes de 398, 38 e 414 um para
amostras de 50, 70 e 80 vol.% de SH respectivamente. Entretanto, o tamanho médio dos
poros nas amostras de liga exibiu uma redugdo de 34 a 51 um em comparagdo com as
amostras de CP-Ti, o que também esta de acordo com os valores obtidos de retragdo
volumétrica, que foram mais elevados para as amostras de liga. Nota-se que para todas as
espumas, os tamanhos de poros ficaram mais de 95% dentro da regido de tamanhos
selecionados do SH, conferindo excelente previsibilidade ao processo. Além disso, os
tamanhos exibiram valores equivalentes aos encontrados por Torres-Sanchez et al. (2017)

como Otimos para aplicagdes nas estruturas osseas.
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Figura 43 — Distribui¢@o de tamanho dos poros das espumas sinterizadas a plasma (a) CP-
Ti e (b) Ti-13Ta-6Sn. As linhas pontilhadas na parte superior do grafico indicam o
tamanho médio dos poros de cada espuma.
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Fonte: autor.

A Figura 44 mostra as distribuicdes de esfericidade dos poros (onde 1 = esfera)
para as amostras CP-Ti e Ti-13Ta-6Sn. As amostras de CP-Ti e Ti-13Ta-6Sn 50 e 70%
SH exibiram distribui¢des quase-normais em torno de um valor de 0,5. Este valor pode
ser assumido, através da Equacao 2, como sendo o de um elipsoide e a forma aproximada
da particula de KCl utilizada nesse trabalho. Apesar disso, em ambas as espumas com
80% de SH na fracao volumétrica, foram observadas maiores frequéncias nos valores de
esfericidade de 0,3 e 0,4%, indicando deformagao na estrutura porosa. Isso pode também
ser devido a maior retragdo dimensional das amostras CP-Ti e Ti-13Ta-6Sn + 80% SH,
8,1% e 18,2%, respectivamente, conforme mostrado na Figura 40. Amostras com maior

fragdo volumétrica de vazios tendem a exibir maior difusdo atdmica devido a maior
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energia livre de superficie e, portanto, exibir maiores retragdes. Além disso, amostras com
80% de SH em volume exibiram paredes mais finas devido a menor fragdo volumétrica
de Ti. Por esse motivo, maiores graus de contragdo anisotrépica, que pode deformar a
estrutura porosa, podem ser observados nestas amostras. Molinari et al. (2013)
propuseram uma hipotese para a interpretagdo da anisotropia de retracdo durante a
sinterizagdo de uma liga Fe-Cu-C baseada no efeito das modificagdes estruturais do po,
devido a compactagao prévia, nos fendmenos de transporte de massa. Os autores
afirmaram que deslocamentos foram criados por compactagdo a frio nas regides de
contato entre particulas com diferentes densidades ao longo das dire¢des de compactagdo
e transversais. Portanto, o transporte de massa por difusdao de volume ¢ fortemente ativado
em ambas as diregdes, mas o efeito predominante na dire¢do de compactacao faz com que
os poros encolham na dire¢ao transversal. Além disso, a gravidade pode potencializar o
efeito anisotropico porque a massa da amostra oferece uma carga maior na direcdo
transversal durante a sinterizagdo. Nesse sentido, pode ser considerar que as amostras

com 80% de SH exibiram uma pequena deformacgao porosa de achatamento.

Figura 44 — Distribuicdo de esfericidade das espumas sinterizadas a plasma (a) CP-Ti e
(b) Ti-13Ta-6Sn.
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Fonte: autor.

5.4.3 Propriedades mecanicas das espumas

O modulo elastico as amostras de CP-Ti e Ti-13Ta-6Sn porosos comparado com

o modelo Gibson-Ashby (GA) (GIBSON, ASHBY, 1982) para CP-Ti e Ti-13Ta-6Sn
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porosos ¢ mostrado na Figura 45. O modelo GA (Eq. 3) calcula as propriedades elésticas
de materiais porosos em fun¢ao de sua densidade relativa (BENEDETTI et al., 2019;
ASHBY et al., 2000), onde p e p0 sdo as densidades da espuma e do material de matriz
densa, respectivamente, e C e n sdo constantes dependendo da estrutura porosa. O valor
de n varia entre 1,8 ¢ 2,2 e a entre 0,1 e 4, dependendo da estrutura da espuma metalica.
Neste trabalho, n = 2 foi considerado como uma aproximacao e a =~ 1. Xiong et al. (2008)
mediram as propriedades mecanicas das espumas de Ti e determinaram que C = 1 na

Equacao 3.
E = ako(0)" 3)
0

Os resultados mostraram que todas as espumas exibiram uma grande diminui¢ao
no modulo de elasticidade com o aumento da fragdo volumétrica de SH. A adigdo de 50
e 70 SH vol.% reduziu o médulo de elasticidade para valores na faixa de 5-30 GPa, (20,48
e 9,15 GPa para CP-Ti e 12,23 ¢ 5,95 GPa para a liga, respectivamente), o que equivale
a aquela exibida pela faixa da estrutura ¢ssea cortical. Considerando que o moddulo de
elasticidade dos ossos corticais ¢ diferente nas dire¢des longitudinal e transversal devido
a anisotropia, o modulo de elasticidade tipico foi relatado como seus valores médios.
Além disso, as amostras CP-Ti e Ti-13Ta-6Sn com SH 80 vol.% exibiram moédulo de
elasticidade de 3,7 e 2,0 GPa respectivamente, apresentando grande potencial para
substitui¢do da estrutura ossea trabecular, que apresenta médulo de elasticidade na faixa

de 0,76 a 4 GPa (GIBSON, 1985).
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Figura 45 — Modulos elasticos dindmicos medidos das espumas de CP-Ti e Ti-13Ta-6Sn
porosos através da técnica de emissao de ultrassom.
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Fonte: autor.

As amostras da liga Ti-13Ta-6Sn, especialmente as amostras Ti-13Ta-6Sn 50%,
exibiram um modulo de elasticidade menor que as amostras CP-Ti, mesmo com a mesma
fragdo volumétrica de SH. Isso também pode ser devido as duas razdes (maior percentual
de porosidade e maior fracao de B-Ti) explicadas anteriormente para as amostras densas.
Os valores obtidos pela técnica de transmissdo de ondas ultrassonicas mostram uma boa
concordancia com o modelo Gibson-Ashby para Ti poroso. Por outro lado, a liga Ti-
13Ta-6Sn apresentou modulo de elasticidade aproximadamente 2 a 4 GPa menor que o
modelo. Isso ¢ devido ao processo de moagem de alta energia que afeta caracteristicas
como densidade de defeitos e solucdo solida, modificando sua densificagdo na etapa de
compressdo e sinterizacdo da metalurgia do po.

Testes de compressdao foram realizados para complementar os resultados do
modulo de elasticidade dinamico (Ed) obtidos pela técnica ultrassonica e para avaliar o
limite de escoamento das espumas. A Tabela 14 mostra os resultados de E, limite de

escoamento (o) e Ed.
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Tabela 14 — Propriedades mecanicas de todas as amostras medidas por ensaios de
compressao e técnica de emissao de ultrassom.

E (GPa) Ed (GPa) o (MPa)
CP-Ti denso 9250 £12.2 1125+ 11.3 840.5+54.4
Ti-13Ta-6Sn denso 56.84 £ 16.0 95.6+8.4 1021.1 £12.7
CP-T1 50% 16.39 £3.0 209+ 1.1 138.2+7.0
Ti-13Ta-6Sn 50% 11.28+1.6 15.7+0.8 163.6 £ 6.6
CP-Ti 70% 4.10+0.7 9.1+04 145+0.1
Ti-13Ta-6Sn 70% 344+1.5 59+03 151+£6.9
CP-Ti 80% 3.12+0.4 3.7+0.1 142+2.1
Ti-13Ta-6Sn 80% 1.95+0.3 2.0+£0.08 16.13 +5.63

Fonte: autor.

Os resultados de E e Ed obtidos utilizando as duas técnicas (emissao de ultrassom
e ensaio de compressao) exibiram valores muito préximos entre si para todas as amostras
porosas e valores semelhantes a outras ligas a base de Ti obtidas por diversos autores
(GUERRA et al., 2020, AGUILAR et al., 2016, SINGH et al., 2019, MARTINEZ et al.,
2020, CHEN et al., 2018).

A liga apresentou, para amostras com 50% SH, um limite de escoamento
ligeiramente superior ao do osso cortical (120-160 MPa), valores semelhantes ao CP-Ti
e superiores ao osso trabecular (1,75 MPa) para as amostras com 70% e 80% SH. Os
valores mais elevados sao interessantes do ponto de vista do limite de escoamento, uma
vez que em aplicagdes como implantes, a deformacgdo plastica precisa ser rigorosamente
evitada para evitar deslocamentos dos implantes ou inflamagdes. Este comportamento
pode ser devido as diferengas microestruturais entre as duas amostras. Devido ao processo
de moagem, o Ti-13Ta-6Sn apresentou menor tamanho de particula, o que resulta em
menor tamanho de grao do material sinterizado. Além disso, por ser uma liga, o limite de
escoamento ¢ aumentado através da presenga de solucdo solida. Estas caracteristicas
aumentam o limite de escoamento porque os contornos de graos e a solucao solida atuam
como barreiras ao movimento de discordancia, tornando o material mais resistente, como
mencionado em se¢do prévia. Além disso, as ligas Ti-Bf normalmente exibem maior
resisténcia que o Ti-a (WYATT et al., 2010).

Notou-se uma forte correlagdo entre fragdo volumétrica de poros e limite de
escoamento, ambas decrescentes. Nas espumas metdlicas existem microfalhas nas

paredes dos poros, o que promove reducio de resisténcia. Quando o teor de SH aumenta,

119



a espessura das paredes dos poros diminui, resultando em propriedades mecanicas mais
baixas. Essa caracteristica, somada a reducgdo de resisténcia pela presenca de vazios, faz
com que espumas apresentem limites de escoamento reduzidos. A Figura 46 mostra as

curvas tensdo-deformacao para todas as amostras deste estudo.

Figura 46 — Curvas de tensao-deformacao de engenharia obtidas por testes de compressao

de (a) todas as amostras, (b) todas as espumas, (c) espumas CP-Ti e (d) espumas Ti-13Ta-
6Sn.
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Fonte: autor.

As espumas apresentam curvas tensdo-deformacao tipicas de espumas porosas,
com trés comportamentos ou regides distintas. Primeiro, as amostras exibem uma
resposta elastica, com a tensdo aumentando acentuadamente até que a primeira
deformacdo pléstica seja alcancada. Apds o inicio do regime plastico, um pequeno
decréscimo na tensdo ¢ observado com o aumento da deformagao, seguido por uma faixa
na qual a tensdo pode oscilar em torno de uma tensdo média ou aumentar lentamente,
chamada tensdo de platd. Esse comportamento ¢ conhecido como regido de platd. A
regido do platd ocorre devido a deformagdo camada por camada das paredes celulares por

meio de flexdo, cisalhamento e fratura. Apos a deformagao de cada camada da espuma, a
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tensdo aumenta drasticamente com um pequeno incremento na deformacdo devido a
auséncia de poros. Este comportamento estd presente na regido de adensamento. A
deformacao a partir da qual foi observado um aumento repentino na tensao ¢ chamada de
deformacdo de densifica¢do. Na regido de densificacdo, a espuma comporta-se como um
material denso.

Os resultados mostraram que a adigdo de porosidade foi capaz de reduzir
substancialmente o modulo eldstico das espumas para valores proximos aos das estruturas
Osseas do corpo humano. Além disso, o método space holder permitiu que essa redugao
pudesse vir acompanhada de um elevado controle da arquitetura porosa das espumas, com
distribuicdes de tamanho e formato de poros altamente previsiveis mesmo com grandes

quantidades de KCl adicionados.

5.4.4 Analise eletroquimica

A Figura 47 apresenta as curvas de polarizagdo média obtidas nos testes de
amostras densas, SH 50% e SH 70% CP-Ti ¢ Ti-13Ta-6Sn. Os resultados das amostras
porosas foram agrupados e classificados como “porosos” porque a area desenvolvida da
superficie exposta nao foi medida com precisao antes do teste. Os resultados indicam que
a liga densa Ti-13Ta-6Sn apresenta um aumento no potencial de corrosdo, Ecorr, de cerca
de 0,1 V quando comparada com a densa CP-Ti. Porém, essa menor tendéncia a corrosao
¢ acompanhada por um aumento na densidade de corrente de corroso, jeorr, conforme
mostrado na Tabela 15. Essa maior densidade de corrente pode ser atribuida a presenca
de duas fases (a e ) na liga, induzindo um efeito galvanico entre as duas fases.

As amostras porosas apresentaram ligeiro aumento na densidade de corrente
quando comparadas as densas, possivelmente devido ao aumento da area real exposta e
pela presenga de fissuras na estrutura porosa. Para o CP-Ti poroso, a capacidade de
passividade foi deteriorada, provavelmente devido a mesma area e efeito de fenda,
conforme observado pelo aumento abrupto da corrente apos -0,1 VSCE, indicando a
formacao de pites instaveis.

E importante mencionar que ¢ esperado um comportamento diferente entre um
material poroso € um denso, uma vez que os materiais porosos sdo mais suscetiveis ao
ataque de corrosdo do que os densos, devido a sua maior 4rea superficial real exposta ao
eletrolito e maior suscetibilidade a fissuras e corrosdo (XIE et al., 2013). A alta porosidade

e os poros grandes, abertos e interconectados podem fornecer muitos locais para os
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eletrélitos se acumularem ou ficarem presos, o que pode eventualmente promover
condi¢des para corrosdo localizada. Por outro lado, uma baixa porosidade, com poros
pequenos, fechados e isolados restringe o livre fluxo do eletrolito, proporcionando maior
resisténcia eletroquimica ao material denso.

Apesar deste entendimento, a liga Ti-13Ta-6Sn ndo apresentou o efeito acima
mencionado, tornando-a mais adequada para aplicagdo de implantes altamente porosos.
Este comportamento pode ser devido a microestrutura bifasica e aos 6xidos Ta/Sn
formados na camada passiva (ZHANG et al., 2021; VALVERDE et al., 2023), sendo os
oxidos de Ta exibindo maior estabilidade do que os de Ti, segundo o diagrama de
Ellingham. Zhang et al. (2021) mencionam que o efeito da porcentagem de fase 3 presente
na microestrutura de uma liga Ti-6Al-4V modifica seu comportamento frente a corrosao.
Eles obtiveram uma microestrutura com grande quantidade de fases o e pequena
quantidade de fase B nos contornos de grao que melhorou efetivamente a resisténcia a

corrosdo, indicando que esta estrutura ¢ favoravel ao crescimento passivo do filme.

Figura 47 — Curvas de polarizacao potenciostatica obtidas das amostras densas e porosas.
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Fonte: autor.

A Tabela 15 mostra as propriedades eletroquimicas das amostras. Para todas as

amostras testadas a densidade de corrente permanece inferior a 100 pA/cm?, condigdo
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para passivacao espontanea (GUO et al., 2010). Embora a liga porosa Ti-13Ta-6Sn tenha
apresentado uma estabilidade de passividade superior, j& que nenhum potencial de
ruptura, Ebreak, foi alcancado com varreduras at¢é ~0,5VSCE, no entanto, mais
investigagdes devem ser realizadas para melhor compreender o fendmeno. Os valores de
todas as amostras testadas foram semelhantes a trabalho encontrados na literatura de ligas

de Ti-Ta (OBADELE et al., 2018) e Ti6Al4V e Ti6Al4Fe (LU et al., 2016).

Tabela 15 — Valores médios (i) e desvio padrdo (o) obtidos por extrapolagdo de Taffel e
potencial de ruptura.

Ecorr (VSCE) jcorr (A/ cmz) Ebreak (VSCE)

u () %8 c 58 9}
CP-Ti -0,258 0,112 1,6E-08 1,7E-08 0,120 0,085
CP-Ti (porosas) -0,224 0,042 72E-08 6,1E-08 -0,057 0,068
Ti-13Ta-6Sn -0,188 0,027 9,6E-06 1,1E-05 >0,5 >0,5

Ti-13Ta-6Sn (porosas) -0,118 0,047 6,4E-06 8,7E-06 >0.,5 >0,5

Fonte: autor.

Em resumo, notou-se que a liga Ti-13Ta-6Sn apresentou maior potencial de
passivagdo tanto para as amostras densas quanto para as porosas, 0 que assinala uma
interessante vantagem na aplicacdo desse material na forma de espumas. Ambos os
materiais apresentaram passivagdo espontanea em fluido corporal simulado, mostrando

grande potencial para aplicacdes nesses meios.

6. SINTESE GERAL DOS RESULTADOS

Nesse trabalho, amostras densas e espumas porosas a base de CP-Ti foram
sinterizadas através de dois métodos diferentes de sinterizag@o: sinterizagdo assistida por
plasma e sinterizagdo convencional, em forno tubular. A principal diferenca entre essas
técnicas € que o reator a plasma submete ao compactado de pds a uma atmosfera de gases
ionizada durante o processo térmico de sinteriza¢do. Essa atmosfera ¢ composta por ions,
elétrons e espécies neutras que sdo aceleradas por uma diferenga de potencial aplicada, o
que faz com que essas espécies colidam com a superficie das amostras durante o processo.
Em ambas as técnicas de sinterizagdo, os mesmos gases foram utilizados, contendo 95%

de argonio e 5% de hidrogénio.
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As duas técnicas de sinterizagdo foram capazes de sinterizar amostras de CP-Ti
densos sem maiores diferenciagdes entre os produtos finais. Ambas as amostras exibiram
uma fina camada de 6xidos na superficie, tipica de materiais a base de titanio puro. Essa
camada de contaminag@o ndo foi encontrada em grandes profundidades nas amostras, o
que poderia alterar suas propriedades mecanicas. A rugosidade e a molhabilidade das
superficies das amostras sinterizadas através das duas técnicas foram analisadas e notou-
se pouca diferenca entre os resultados, sugerindo que ambas as técnicas ndo foram
capazes de alterar significativamente a morfologia da superficie das amostras a ponto de
modificar sua molhabilidade.

Em seguida, amostras misturadas com space holders foram submetidas a
sinteriza¢do sob as mesmas condi¢des térmicas, utilizando novamente as duas técnicas,
visando explorar o método a plasma. Ao comparar-se as amostras consolidadas,
observou-se diferengas importantes. As amostras sinterizadas em forno tubular
apresentaram varia¢des dimensionais elevadas (13,6% e 20,02%) quando misturadas com
70 e 80% de SH. Notou-se que a elevada carga de SH fez com que as amostras
colapsassem e perdessem sua forma ao final da sinterizagdo, algo também observado na
literatura para a mesma carga de SH (BARBOSA et al., 2013; TUNCER et al., 2014).
Esse efeito ndo foi observado nas amostras sinterizadas por plasma. Todas as proporgdes,
mesmo as com 80% em volume de SH, apresentaram estabilidade dimensional e mais
baixa retracdo volumétrica (3,2%, 6,4% e 8,1%) quando sinterizadas a plasma. Uma vez
que os ciclos térmicos de sinteriza¢do utilizados foram os mesmos, sugere-se que a
explicagdo para esses resultados deve ser descrita pela acdo das espécies de plasma
durante a sinterizagdo. Como elucidado anteriormente na se¢do de revisdao, a tensdao
aplicada pelo reator acelera uma gama de espécies quimicas, chamadas de espécies de
plasma, em dire¢do as amostras compactadas. Essa aceleragdo acarreta colisdes, que
cedem energia ao compactado. As espécies ativas de plasma e o efeito do vacuo podem
ter auxiliado a remocao de SH antes da sublimacao total do KCl, que se realizada muito
rapidamente, pode fazer com que o compactado ainda nao sinterizado colapse e perca sua
forma. Além disso, essa energia, mesmo que nao seja muito elevada a ponto de modificar
morfologicamente a superficie, pode acelerar o processo de difusdo atomica, fazendo com
que a sinterizagcdo nesta regido seja acelerada. Ao sinterizar-se os compactados de fora
para dentro, a forma e as dimensdes deste foram retidas, estando de acordo com trabalho

realizado por Daudt et al. (2015) com amostras de Ti moldadas por inje¢ao.
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A vantagem notada pelo processo a plasma abriu caminho para que analises mais
aprofundadas pudessem ser realizadas a nivel de observagdo de arquitetura porosa e da
sinteriza¢do de uma nova liga a base de Ti para a producdo de espumas altamente porosas
para aplicagdes biomédicas. Para isso, buscou-se a utilizacdo de elementos de liga que
fossem altamente biocompativeis e que pudessem estabilizar a fase B do titanio para que
propriedades como modulo elastico fossem reduzidas enquanto melhor resisténcia a
corrosao fosse alcancada. A liga desenvolvida teve como objetivo apresentar
propriedades mais vantajosas que o Ti puro a nivel das propriedades cruciais para
aplicagdes biomédicas.

Para a producao da liga, Ta e Sn foram escolhidos como elementos ligantes, visto
que esses elementos foram reportados como biocompativeis e estabilizadores da fase
(GUO et al. 2012; ZHOU et al. 2005). Para a sintese, a técnica de moagem de alta energia
foi utilizada. P6s de Ti-13Ta-6Sn com 63% de fase B foram obtidos apds a moagem,
exibindo solubilizacdo total dos elementos de liga e alta homogeneidade quimica. Os pos
exibiram uma compressibilidade menor (p/po = 0,68) do que os pos de CP-Ti (p/po =
0,93), por possuirem elevado grau de encruamento e endurecimento por solugdo sélida,
devido ao processo de moagem. Ensaios de citotoxicidade in-vitro com fibroblastos de
camundongo indicaram que a liga densa sinterizada é biocompativel, por indicar
crescimento celular sem inflamagdes, indicando a viabilidade de sua utilizacdo em seres
Vivos.

Em relacdo as propriedades mecanicas, as amostras densas sinterizadas de Ti-
13Ta-6Sn exibiram moédulo elastico com valores 20 GPa inferiores aos da amostra CP-
Ti, mostrando-se interessantes para reduzir o fenomeno stress shielding. Esse resultado
foi creditado a presenca da fase B, além de uma ligeira maior porosidade (4 p.p.). Além
disso, as amostras de liga exibiram um limite de escoamento mais elevado em compressao
(1021 MPa) que o CP-Ti (840 MPa) e que algumas ligas B encontradas na literatura (ver
Tabela 1), devido ao menor tamanho de grao e solucao solida promovida pelo processo
de moagem, o que ¢ interessante do ponto de vista de aplicacdes de suporte de carga.
Porém, o modulo elastico medido para ambas as amostras (CP-Ti e liga) ainda exibia
valores muito superiores aos das estruturas 6sseas do corpo humano (< 30 GPa).

Na tentativa de solucionar esse problema, o método space holder foi utilizado para
produzir espumas de Ti-13Ta-6Sn e possibilitar a comparacao entre a liga e o CP-Ti. Os
p6s metélicos foram misturados com pds de KCl para criar uma mistura homogénea que

produzisse espumas com distribui¢do uniforme de poros. O p6 de liga exibiu uma maior
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aderéncia as particulas de KCI. Essa aderéncia assegurou que paredes fossem formadas
entre as particulas de SH, evitando sua segregacdo ou acumulagdo, garantindo que as
espumas de liga demonstrassem uma homogeneidade de arquitetura porosa mais elevada
através do volume das espumas. Os resultados da extracdo do SH mostraram que o
método assistido por plasma foi capaz de remover o KCl completamente durante o ciclo
térmico, prontamente antes da sinterizacdo, mitigando a longa etapa de extracdo com
solucdes aquosas utilizada por outros autores (SHBEH et al., 2015; ARIFVIANTO et al.
2014; RODRIGUEZ-CONTRERAS, et al., 2021). Ao mesmo tempo, o método foi capaz
de produzir espumas com caracteristicas porosas altamente controlaveis, com poros
replicando a forma, distribui¢do de tamanho e porcentagem do SH adicionado. Mesmo
exibindo maiores graus de retragdo dimensional (12,3%, 15,6%, 18,2%) em comparagao
ao CP-Ti (3,2%, 6,4%, 8,1%), as espumas de liga exibiram poros com reduzida
deformacdo de forma, o que sugere que a retracao tenha ocorrido preferencialmente em
todo o volume da amostra. O método space holder foi capaz de produzir espumas com
poros interconectados (>96%) e com tamanhos reportados pela literatura como
apreciaveis para a proliferagao e adesao celular (180 a 600 um) (TORRES-SANCHEZ et
al., 2017), fluxo de fluidos e osteointegracao.

Apds a producdo das espumas, andlises de propriedades mecanicas foram
realizadas para aferir a correlacdo entre o volume de poros, o modulo eléstico e o limite
de escoamento das amostras. Os resultados de emissdao de pulsos de ultrassom
combinados com ensaios de compressdo revelaram uma proporcionalidade inversa entre
a fracdo volumétrica de poros e o médulo elastico das espumas. Uma adigdo de 50 vol.%
de SH foi capaz de reduzir o médulo elastico em 80 GPa das amostras de CP-Ti e em 60
GPa da liga, fazendo com que estes se localizassem dentro do intervalo exibido pelo osso
cortical humano (LIU, et al., 2016). Ao mesmo tempo, adi¢cdes de 70 e 80 vol.% foram
capazes de reduzir o modulo eldstico para valores préximos ou dentro do intervalo do
osso trabecular, este 0 mais poroso do corpo humano (TADDEI et al., 2004). Esse
resultado mostrou-se vantajoso em relagdo a outros trabalhos da literatura, que mesmo
utilizando altos valores de SH, ndo atingiram moddulo elastico equivalente ao osso
trabecular (LASCANO et al. 2019; AGUILAR et al., 2019; CHEN et al., 2017). O limite
de escoamento das espumas também foi fortemente reduzido com a adi¢cao da porosidade
para todas as espumas, com a liga exibindo valores mais elevados (163,6 GPa) na amostra
com 50% de SH (equivalente ao do osso cortical), devido a maior propor¢ao de sélido, e

valores semelhantes para as adigdes de 70 e 80%, mostrando que a porosidade influencia
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mais fortemente as propriedades mecanicas para maiores proporg¢des de poros. As
amostras porosas exibiram um comportamento em compressdo tipico de espumas
metalicas, com uma etapa elastica, um platd, e uma fase de densificagao (SINGH et al.,
2019).

O corpo humano pode exibir diferentes valores de pH que dependem das reacdes
metabolicas presentes nas suas estruturas. Para avaliar o comportamento corrosivo, as
amostras foram imersas em solu¢cdo de Hank, uma mistura de sais que simula os fluidos
corporais, e tiveram seus potenciais de corrosdo medidos. As amostras de liga exibiram
um potencial de passivacdo mais elevado do que o CP-Ti mesmo para as amostras
porosas, possivelmente devido ao 6xido de Ta formado, que exibem alto grau de protecao
passiva e maior estabilidade, segundo o diagrama de Ellingham. Isso se torna muito
vantajoso pois espumas tendem a exibir mais suscetibilidade a perda de passivagao, por
possuirem maior area de superficie e superficies extremamente irregulares. Os resultados
mostraram que todas as amostras tiveram comportamento corrosivo adequado para
aplicagdes em fluidos semelhantes aos do corpo humano, com valores de densidade de
corrente entre 106 e 10”8, que favorecem a passivacao espontanea (GUO et al., 2010).
A liga porosa Ti-13Ta-6Sn apresentou uma estabilidade de passivagdo superior, pois
nenhum potencial de ruptura, Ebreak, foi alcangado, porém, mais investigagdes devem ser
realizadas para melhor compreender o fendmeno. Tanto as amostras de CP-Ti quanto as
de liga apresentaram valores de densidade de corrente e potencial de corrosdo
semelhantes a outras ligas a base de Ti da literatura.

Este trabalho, por fim, foi capaz de produzir, através da técnica de metalurgia do
po, método space holder e da sinterizagdo assistida por plasma, espumas porosas de CP-
Ti e Ti-13Ta-6Sn com caracteristicas adequadas para a substituicdo dssea de organismos
vivos: modulo elastico < 30 GPa, elevada porosidade com tamanhos entre 180 e 600 um
e estabilidade dimensional, elevado grau de passivacdo e ndo-citotoxicidade. A liga Ti-
13Ta-6Sn exibiu vantagens a nivel de modulo elastico, limite de escoamento e
manuten¢do da camada de passivacdo em relagdo ao CP-Ti. Por possuir elementos
intrinsicamente biocompativeis, essa liga pode ser, futuramente, uma boa candidata para

aplicacdes biomédicas.
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7. CONCLUSOES

v' A técnica a plasma mostrou-se vantajosa por produzir espumas com
melhor reten¢do dimensional € menor retragdo volumétrica, resultando em
amostras com maior grau de porosidade. Além disso, a técnica a plasma
se mostrou eficaz na remog¢ao do KCl em apenas uma etapa durante o ciclo
térmico antes da sinterizagao.

v' A liga Ti-13Ta-6Sn densa apresentou médulo eldstico 17 GPa menor que
o CP-Ti medido via técnica de emissdao de ultrassom e 36 GPa menor
medido por ensaio de compressao, o que pode reduzir o fendOmeno stress
shielding. Além disso, a amostra de liga apresentou um limite de
escoamento 181 MPa e uma dureza Vickers 67 HV mais elevados que o
CP-Ti e também um limite de escoamento mais elevado que as ligas P
Ti6Al4V, Ti-13Nb-13Zr e Ti-12Mo-6Zr-2Fe reportadas na literatura. A
liga Ti-13Ta-6Sn ndo apresentou processo inflamatério em andlise
citotoxica utilizando fibroblastos de camundongo, possibilitando um
crescimento celular sem alteragdes em teste in vitro.

v' Amostras com elevado grau de porosidade e elevada estabilidade
dimensional foram produzidas (> 50% e < 80%), exibindo fra¢des em
volume de poros equivalentes a fracdo adicionada de SH. A arquitetura
porosa resultante mostrou-se relativamente homogénea, com a liga
exibindo valores mais homogéneos de fracdo volumétrica de poros através
das espumas.

v A arquitetura porosa exibiu distribui¢do de tamanho de poros 95% dentro
do intervalo de distribuicdo de tamanho das particulas de SH (entre 180 e
600 um) e dentro de um intervalo de tamanhos dito como 6timo na
literatura para o crescimento 6sseo. O método space holder também foi
capaz de produzir poros com formato muito semelhantes ao da particula
de KCI.

v As fragdes de 50 e 70% em volume de SH foram suficientes para reduzir
o moédulo elastico para o intervalo do osso cortical humano (< 30 GPa). A
fragdo de 80% em volume de SH foi capaz de produzir espumas com

modulo elastico dentro do intervalo do osso trabecular humano (< 4 GPa).
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v' As amostras porosas apresentaram ligeiro aumento na densidade de
corrente quando comparadas as densas, possivelmente devido ao aumento
da area real exposta e pela presenca de fissuras na estrutura porosa. Para o
CP-Ti poroso, a capacidade de passividade foi deteriorada. Por outro lado,
esse efeito ndo foi observado na liga, que manteve sua passividade intacta

durante a analise.

8. SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS

e Utilizar menores tempos de moagem para reduzir o encruamento dos pos,
aumentar o tamanho de particula e assim aumentar a compressibilidade sem
perdas a nivel de homogeneidade e presenca de fase .

e Produzir espumas com gradiente de porosidade, buscando elevada porosidade na
superficie e maiores densidades no centro, visando aliar osteointegracdo com
sustentagdo de carga.

e Utilizar a técnica assistida por plasma para promover tratamentos de superficie
como oxidag¢do, deposi¢do de fases que acelerem a osteointegragao.

e Estudar possiveis acdes bactericidas na liga Ti-13Ta-6Sn.

e Estudar o crescimento dsseo in vivo para as diferentes fragdes em volume de poros
e para os materiais estudados.

e Fazer simulagdes de aplicagcdes de fluidos através das espumas para estudar a
capacidade de percolagdo de fluidos.

e Estudar parametros do plasma avaliando seu efeito na retengdo dimensional das
espumas altamente porosas.

e Utilizar moldagem de pds por inje¢do para otimizar a producdo das amostras e
aumentar a reprodutibilidade.

e Utilizar um sistema de plasma com um melhor controle da pureza da atmosfera
para evitar a oxidagao na superficie.

e Estudar de maneira mais aprofundada a resposta corrosiva da liga, analisando os
oxidos formados, o tipo de corrosdo proeminente e efeitos das fases.

e Estudar o comportamento da liga em desgaste.
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e Estudar de maneira mais profundas as caracteristicas da porosidade, como
permeabilidade, tamanho das conexdes entre os poros, raios de gargantas e

capilares.
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