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Resumo

Neste trabalho, foi processada uma liga porosa, Ti-15Mo-4Sn, através da metalurgia
do po, para obtengcdo de uma liga biomecanicamente compativel, para implante em
coluna vertebral. Primeiro, pos de titanio, molibdénio e estanho foram misturados em
proporgdes adequadas e submetidos a trés testes, com um calorimetro de varredura
diferencial. Em seguida, os materiais da liga biomédica, pos de Ti, Mo e Sn, foram
caracterizados por avaliacdo quimica e microestrutural, através de EDS e MEV, e
depois foram misturados. As amostras foram processadas por moldagem a frio, sob
uma pressdo de 100 MPa e sinterizadas num forno tubular, usando trés
temperaturas, 1200 °C, 1250 °C e 1300 °C, durante 2 horas, numa atmosfera de
vacuo de 10* Pa. A caracterizacdo microestrutural foi realizada por microscopia
optica, microscopia confocal de varredura e microscopia eletrénica de varredura. Os
ensaios de compressao foram aplicados para determinar a resisténcia ao
escoamento e o médulo de elasticidade. As caracteristicas estruturais, as fases
formadas, apos a sinterizacdo, estudadas por difracdo de raios-X, enfim, tudo
mostrou resultados que demonstraram a eficacia dos parametros de processamento
utilizados na fabricacdo da liga. Estes resultados foram, na temperatura de 1300°C:
porosidade elevada (27,24%), boa resisténcia mecanica, definida pelo valor da
tensdo de escoamento (305 MPa), baixo valor de modulo elastico (8,11 GPa), baixo
valor de desgaste por abrasdo (0,002 mg / m, 25% e 0,942 mg), rugosidade
adequada (11,789 um), valores de dureza / microdureza aumentados, (255 HV / 684
HV, respectivamente), devido a existéncia da fase e a precipitacdo das fases
martensiticas o' e a". Assim, os resultados mostraram a aplicabilidade da liga como

biomaterial.

Palavras-chave: biomaterial; porosidade; metalurgia do po; caracterizagéao

microestrutural.
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Abstract

On this work, a porous alloy, Ti-15Mo-4Sn, was processed by powder metallurgy to
obtain a compatible biomechanically alloy, to use in spine implants. First, powders of
titanium, molybdenum and tin were mixed in appropriate proportions and submitted
to three tests, with a differential scanning calorimeter. Then, the materials of
biomedical alloy powders, Ti, Mo and Sn, were characterized by chemical and
microstructural evaluation through EDS and SEM, and then they were mixed. The
samples were processed by cold pressing at a pressure of 100 MPa and sintered in a
tube furnace using three different temperatures, 1200°C, 1250°C and 1300°C, for 2
hours in a vacuum atmosphere of 10* Pa. Microstructural characterization was
performed by light microscopy, scanning confocal microscopy and scanning electron
microscopy. The compression tests were applied to determine the yield strength and
the modulus of elasticity. The structural features, the phases formed after sintering,
that were studied by means of X-ray diffraction, finally, everything presented results
that demonstrated the effectiveness of the processing parameters used on alloy
manufacturing. These results were, at the temperature 1300°C: high porosity
(27,24%), good mechanical strength, defined by the yield stress value (305 MPa),
low value for elastic modulus(8,11 GPa), low abrasion value(0,002mg/ m, 25% and
0,942 mg), suitable roughness (11,789 microns), increased hardness and
microhardness values (255 HV / 684 HV, respectively), due to the existence of f
phase and the martensitic phase precipitation, «' and «". Thus, the results showed

the alloy applicability as a biomaterial.

Keywords: biomaterial; porosity; powder metallurgy; microstructural characterization.
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CAPITULO 1: INTRODUGAO
1.1 Histoérico

Nas ultimas décadas, em face da melhora das condi¢cdes de vida das populagdes da
Terra, conseguida gragas ao avango da ciéncia e da tecnologia, aconteceu uma
consequente melhora na saude dos seres humanos. Por essa razao, as populagdes

vém crescendo e a expectativa de vida aumentou.

Como o tempo de vida vem mudando, ha uma tendéncia para o recrudescimento da
frequéncia dos atendimentos meédicos com a finalidade do restabelecimento da
saude das pessoas. No campo da saude, pode-se destacar multiplos problemas na
estrutura éssea das pessoas, que vém preocupando os cientistas, dia apds dia, ndo
s6 pelo enfraquecimento natural das células 6sseas (osteoblastos), mas, também,
pelas mutilagbes causadas pelo crescimento do numero de acidentes nos
transportes em geral e acidentes de trabalho. Pernas, bragos, maxilares, dentes, etc,
vém sendo substituidos por componentes artificiais. Uma especialidade da medicina
vem se desenvolvendo, a cada dia, mais e mais. Trata-se da Ortopedia.

Este desenvolvimento, cada vez mais crescente, da Ortopedia, traz, vinculado, o
desenvolvimento paralelo dos biomateriais. Segundo Silva, (2013), o termo
“‘biomaterial” foi definido na Conferéncia do Instituto Nacional de Desenvolvimento
de Consenso em Saude, em 1982, como: “qualquer substancia (outra que nao
droga), ou combinagdo de substancias, sintética ou natural em origem, que
possa ser usada por um periodo de tempo, completa ou parcialmente, como
parte de um sistema que trate, aumente ou substitua qualquer tecido, 6rgao ou
funcao do corpo”.

Pelas razdes mencionadas, ha um incentivo para o desenvolvimento dos
biomateriais, pela necessidade da redugdo de cirurgias de revisdo dos implantes
danificados. (Vallet, 2010), (Alonso, 1996), (Venancio, 2005), (Guimaréaes, 2012). O
mercado nacional de implantes ortopédicos tem aumentado, sendo estimado em
US$64 milhdes-ano. Em 1999, era de US$4,4 bilhdes no mundo. No Brasil, estima-
se que sejam realizados, em média, 24 mil implantes de prétese total, de quadril, por
ano. Esses numeros expressam, muito bem, a importancia dos implantes em nossos
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dias e, principalmente, a necessidade imperiosa da continuagado da pesquisa nessa
area (Henriques, 2005).

A titulo de se dar mais uma rapida idéia da quantidade de implantes nas ultimas
décadas e da importancia da continuagao das pesquisas, apresenta-se uma breve
descricdo, “ipsis literis”, do que ocorre nos Estados Unidos da América: “o
envelhecimento continuo da populagdo dos EUA trouxe, consigo, uma necessidade
cada vez maior de materiais especificamente adaptados para aplicagdo como
biomateriais”. Por exemplo, projeta-se que cerca de 272.000 artroplastias totais de

quadril vao ser realizadas, anualmente, até 2030 (Rack at al., 2006).

Além disso, das 152.000 artroplastias totais de quadril realizadas em 2000,
aproximadamente, 12,8% envolveram revisdes de proteses da anca anterior. O fato
de que haja um percentual tdo elevado de substituicdo da anca, realizado, a cada
ano, explica-se pelo numero de cirurgias de revisdo, que, embora preocupante, n&o
€ surpreendente, quando a expectativa de vida do implante em relagao a expectativa
de vida do paciente € considerada. Consistentemente, mais de 30% daqueles que
exigem substituicdo total do quadril ttém sido abaixo da idade de 65 anos € mesmo
aqueles com idade acima de 65 anos tém agora uma expectativa de vida de 17,9
anos a mais (Rack at al., 2006).

Ainda, os pacientes do sexo feminino, que compdem a maioria dos que receberam
préteses da anca total, tém uma expectativa de vida de 19,2 anos na idade de 65
anos. Com uma longevidade dos implantes normais de 12 a 15 anos, a maioria das
pessoas que recebem implantes de quadril na idade de 65 anos vai exigir, pelo
menos, uma cirurgia de revisao (Rack at al., 2006).

1.2 Alguns aspectos técnicos dos implantes em geral.

No desenvolvimento dos implantes, os médicos e os cientistas, em geral, tém se
deparado com problemas. Os ossos tém, dentre as suas propriedades mecanicas,
uma considerada muito importante, chamada de modulo de elasticidade, ou médulo
de Young, cujo simbolo é E, e o seu valor correspondente esta compreendido entre
10 e 30 GPa, o qual da, aos mesmos, a adequada resisténcia (Rho et al, 1997),
(Breme, 1989), (Guimaraes, 2012). Além disso, sdo extremamente leves. Em caso
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de danos, precisam ser substituidos por materiais artificiais (biomateriais), que sejam
igualmente leves e resistentes, e, além disso, que sejam biocompativeis com os

osteoblastos, naturais (Geetha et al., 2004), (Guimaraes, 2012).

O termo “biocompatibilidade” foi redefinido em 1987, como: “a habilidade de um
material em desempenhar com uma resposta tecidual apropriada em uma

aplicagao especifica” (Silva, 2013).

Essa biocompatibilidade dos materiais artificiais € definida dentro das premissas
seguintes: moédulos de elasticidade E com valores préximos ao E do osso,
porosidades adequadas, para poderem estabelecer jun¢des boas com as células
O0sseas, naturais, as quais sdo estabelecidas através do abracamento da prétese
artificial por meio da expansao de ramificagdes das referidas células e utilizagdo sem
risco de infecgdes.

Até nossos dias, com o desenvolvimento das pesquisas, os materiais mais utilizados
nas proteses tém sido os agos inoxidaveis, ligas a base de cobalto (Co) e o titanio
(Ti) e suas ligas. Neste grupo, destacam-se o titanio e suas ligas, por causa de suas
excelentes propriedades, quais sejam: baixo moédulo de elasticidade, baixa
densidade, alta resisténcia mecanica e a corrosdo e biocompatibilidades superiores,
quando comparadas ao ago inoxidavel austenitico e ligas de cromo-cobalto (Geetha
et al., 2004), (Guimaraes, 2012).

Considerando que o valor de E (modulo elastico) do Ti (102 GPa) é um valor mais
elevado que o E do osso cortical humano (10 a 30 GPa), ha diferenga de rigidez
entre ambos e, por isso, a carga nado sera transferida de forma apropriada a este
ultimo, gerando tensdes que podem cisalhar a interface osso-implante e causar o
consequente afrouxamento do implante (Rho et al.,, 1997), (Breme, 1989),
(Guimaréaes, 2012).

Por isso, apesar do titdnio comercialmente puro (TiCP) oferecer melhor resisténcia a
corrosao e melhor tolerancia do tecido que o aco inoxidavel, a sua resisténcia,
comparativamente mais baixa e propriedades anti-desgaste desfavoraveis, faz com
que seu uso seja restrito a certas aplicagdes, tais como em casos de marca-passos,
valvulas cardiacas, gaiolas e dispositivos de reconstrugcédo (Wang,1996).
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Vem, dai, o constante esforco na busca continua de ligas de titanio, como a
proposta deste trabalho (Ti-15Mo-4Sn), em cujas amostras, apds os testes, possam
ser obtidos valores de E menores, para se melhorar a redistribuicdo de tensédo no
tecido 6sseo adjacente, e se prolongar a vida util da protese.

Dentro do enfoque do prolongamento da vida util da protese, tem-se desenvolvido
ligas de titdnio com menores moédulos de elasticidade e isentas de elementos com
potencial téxico, tais como Ti-35Nb-5Ta-7Zr (E=55GPa), (Long,1998) e, mais
recentemente, Ti-35Nb-4Sn (E=40GPa) (Niinomi, 2008), (Guimaraes, 2012), com

valores proximos ao E do osso humano.

As ligas de titdnio preferidas para aplicagbes ortopédicas deverao ter, portanto,
baixo mddulo de elasticidade, excelente resisténcia mecanica, resisténcia a
corrosao, conformabilidade, porosidade adequada e nenhum elemento potencial

toxico.

Ligas de titanio beta geralmente podem ser processadas para niveis mais elevados
de resisténcia e apresentam melhores propriedades nos entalhes (menores efeitos
de concentragao de tensao) e melhor tenacidade que as ligas alfa-beta. Pelo projeto,
elas contém elementos de liga, tais como molibdénio (que € objeto deste trabalho),
zircénio, nidbio, tantalo, ferro e podem apresentar um médulo de elasticidade menor
que a liga Ti-6Al-4V(primeira geragao de ligas de Ti desenvolvida nos EUA(1954))
(Wang,1996), (Cui et al., 2001), (Geetha et al., 2001), (Nag et al., 2005),
(Guimaréaes, 2012).

Com relagdo ao molibdénio, o mesmo também tem sido objeto de pesquisas. A liga
Ti-12Mo-6Zr-2Fe (TMZF TM), por exemplo, foi desenvolvida por Howmedica Inc. e
foi aprovada. A composi¢cédo quimica da liga TMZF € dada na Tabela 1. A liga TMZF
TM é uma liga beta metaestavel (Wang, 1996).

Tem-se verificada uma reducdo da forca de cisalhamento e do moddulo de
elasticidade dos materiais metalicos ao torna-los porosos. Com isso, diminui-se 0s
danos aos tecidos adjacentes ao implante, promove-se a interligagdo osso-implante,
aumentando a fixacdo Ossea e prolongando a sua duragdao (Oh et al., 2003),
(Guimaréaes, 2012).
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Ha um grande desafio no uso das ligas de titanio, o qual € a redugéo do coeficiente
de atrito, que ainda se apresenta muito alto, com baixa resisténcia ao desgaste, pela
baixa dureza e baixa resisténcia ao cisalhamento de sua camada superficial de
oxido. Quando isso for conseguido, se tera, aliado ao valor de E, ja mais proximo ao
E do osso humano, uma maior resisténcia ao desgaste, o que se traduz na obtencéo
de durezas mais elevadas (Long et al.,1998), (Semilitsch, 1987), (Guimaraes, 2012).
Os cientistas tém trabalhado no sentido da reducédo do atrito e de aumentar a
resisténcia ao impacto, como, por exemplo, nos métodos de revestimentos
ceramicos superficiais (PVD e CVD), ou plasma. PVD e CVD significam,
respectivamente, deposi¢cdo de vapor fisica e deposicdo de vapor quimica. O
problema é o custo elevado (Reinhold, 1999). Vé-se, assim, claramente, a
importancia e a necessidade da continuagao dos trabalhos técnicos de pesquisa na
area de ortopedia.

1.3 Objetivos
1.3.1 Objetivo geral

Processamento e caracterizagdo de liga Ti-Mo(15%)-Sn(4%), via metalurgia do po,
para a obtencao de materiais adequados a utilizacdo em implantes 6sseos de coluna
vertebral. Quando fabricados, por terceiros, deverdao permitir, ndo s6 o
restabelecimento da mobilidade perdida dos pacientes nos implantes tradicionais,
como também reduzir, a0 maximo, as cirurgias de revisdo. Dentro deste ultimo
enfoque, visa-se, também, a diminuicdo de despesas, as quais oneram os cofres
publicos, bem como procura-se evitar o desgaste fisico e emocional causado ao

paciente por eventual falha do dispositivo (Souza, 2009).
1.3.2 Objetivos especificos

- Analise estrutural (DRX-Difratometria de Raio X), (EDS-Espectrometria de Energia
Dispersiva).

- Analise microestrutural (MEV-Microscopia Eletrobnica de Varredura), (EDS-
Espectrometria de Energia Dispersiva).

- Analise térmica.
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- Analise de propriedades mecanicas:
e Dureza Vickers(2-30 kgf).
e Micro-dureza Vickers(80 df).
e Resisténcia a compressao (0e, Orc, E ).

o Resisténcia a abrasdo (IDL-Indice de desgaste Linear, IDLR-indice de
Desgaste Linear Relativo, DTTA-Desgaste Total do Teste de Abraséo).

1.4 Justificativa

Embora a tabela 1, da Howmedica Inc. (TMZF TM), (Wang, 1996), apresente um
valor maximo para a composicdo quimica do molibdénio de 13% em peso, é
importante se buscar a utilizagdo de uma composi¢cao com 15% de molibdénio e 4%
de estanho, uma vez que o valor de 13% de Mo foi conseguido antes de 1996, e,
conforme tabela 10, (Niinomi,1998), ha outras ligas Ti-15Mo, com ou sem adigéo de

componentes adicionais, sendo pesquisadas.
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Tabela 1. Limites de composigédo quimica de ligas Ti-12Mo-6Zr-2Fe (TMZF TM) (Wang, 1996).

Elemento % Peso Elemento(min) % Peso Elemento(max)
Molibdénio 10,0 13,0
Zircbnio 50 7,0
Ferro 1,5 2,5
Oxigénio 0,08 0,28
Carbono 0,00 0,05
Nitrogénio 0,00 0,05
Hidrogénio 0,00 0,020

Conforme sera apresentado nos itens 2.2.4, 2.2.5, 2.7, 4.1.3 e 4.2, muitas das ligas
de Ti ja pesquisadas com a utilizagcdo do molibdénio, com ou sem o estanho,
incluindo a liga com 15% de molibdénio, sao:

o mais leves que uma similar de ago (componente de maior propor¢ao na liga)
pois o Ti, que o substitui, € mais leve que esse (cerca de 40%), mantendo-se o

molibdénio e/ou estanho com seus valores na composigao inalterados;
. mais resistentes que as ligas de aluminio;

o similares ao osso humano, em termos de resisténcia maxima a compressao
monotdnica, com valores iguais ou superiores aos do osso humano e, além disso,

apresentando, também, a porosidade adequada;

. do tipo p(ideal) e a+B, (figuras 1 e 2), dependendo da temperatura,

apresentando valores de E mais préximos aos do osso humano (entre 10 e 30 GPa);
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entretanto, apesar de, no processamento das ligas, neste trabalho, ndo ser utilizado
tratamento térmico, embora o molibdénio seja um estabilizador da fase 3, houve a
expectativa de se encontrar, em propor¢cdes adequadas, além desta fase [3, fases q,
a, o e a auséncia da fase w; as fases B, a, a e o precisam se formar em
propor¢des convenientes em ligas de titdnio usadas como biomateriais; as fases a,
a e w sdo ditas fases metaestaveis, chamadas fases martensitas, as quais precisam
estar com seus quantitativos devidamente definidos e controlados; uma atencéo
especial deve ser dada a fase w, principalmente, uma vez que ela pode levar a uma
liga de fragilidade excessiva, a perda de ductilidade e de resisténcia a fadiga (Y.
Ohmatsu et al., 2001); existem dois tipos de fases martensitas w: atérmicas e
isotérmicas, a primeira, que é formada por témpera e a segunda, que € formada por
envelhecimento e resfriamento lento (a liga Ti-15Mo-4Sn, foi resfriada lentamente);
por outro lado, as fases de martensita Ti «"e w tém as suas temperaturas de
transformacdo de martensita diminuidas pela presenga de uma percentagem
substancial de Sn e, consequentemente, os seus quantitativos(Kim et al., 2005),
(Abdel-Hady et al., 2007); a liga Ti-15Mo-4Sn tem 4% de Sn; estudos recentes
demonstraram que a adicdo de pequenas quantidades de Sn e também de Zr em
ligas B metaestaveis permite a supresséo de fases metaestaveis formadas durante o
resfriamento rapido, como as fases martensiticas, a" e w e, assim, a estabilizagcao
das mesmas (Hao et al., 2006), (Wang et al., 2007); ha um outro fator que contribui
com a supressao de fases metaestaveis: a temperatura do processo de fabricacao;
Yong-Hua Li et al., (2009), estudando a sinterizagdo de liga Ti-Mo porosa, partindo
de pés TiH, e Mo, mostraram, através dos padrdes de difracdo de raios X, que
uma liga porosa Ti-15Mo, sinterizada a 1100°C, é quase totalmente composta por
fase B (as temperaturas de sinterizagdo da liga Ti-15Mo-4Sn, deste estudo, séo
1200°C, 1250°C e 1300°C); as fases a, a ", que foram apresentadas em DRX, a
850°C e 1000°C, respectivamente, tinham desaparecido, a 1100°C, quando a
temperatura foi aumentada, chegando a este ultimo valor; esperou-se, apesar do
que foi encontrado por Yong-Hua Li et al., (2009), em funcdo da falta de
homogeneidade em algumas regides da liga, além de a e B, o aparecimento de d,
a", e auséncia de w com o aumento da temperatura (1200°C, 1250°C e 1300°C ) e

isto realmente ocorreu, conforme os resultados apresentados em 4.1.7, os quais
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foram benéficos, aumentando a resisténcia mecanica, sem, contudo, prejudicar a
obtencdo de um mddulo elastico adequado, compativel com o do osso (item 4.2,
tabela 41); além disso, o modulo de elasticidade de ligas a-Ti € muito elevado em
comparagao com o de ligas Ti-B; as ligas Ti- permitem maior transferéncia de carga
do implante artificial para o osso natural; recentemente, as ligas B-Ti com elementos
nao-téxicos, tais como Nb, Zr, Ta, Sn e Mo passaram a ser o foco do estudo de
biomateriais, devido ao seu baixo médulo de elasticidade e boa biocompatibilidade
(Lin et al., 2007), (Kuroda et al., 1998); baixo mdédulo de elasticidade significa
diminuicdo da blindagem de tensdo; a blindagem de tens&o poderia causar o
afrouxamento da protese e deve ser evitada (Gordin et al., 2005), (Bedi Rajwant et
al., 2009); atualmente, o problema da blindagem de tensdo tem recebido muita
atenc&do no caso de implantes feitos de materiais metalicos (Niinomi et al., 2002);
blindagem de tensao € a transferéncia ndo homogénea da tensao entre o implante e
0 0sso; a tensdo é predominantemente transferida através do implante porque o
modulo de Young do implante feito de materiais metalicos é geralmente muito mais
elevado do que o do osso; isto leva a absorcdo Ossea, 0 que resulta no
afrouxamento do implante ou fratura do osso apds a remocéo do implante; portanto,
biomateriais metalicos com um mdédulo de elasticidade semelhante ao do osso, isto
€, biomateriais metalicos de baixo médulo, sdo necessarios; na literatura, poucas
informagcdes podem ser obtidas a respeito do sistema Ti-Mo-Sn; no entanto, a
mesma informac&o pode ser extraida a partir da analise dos sistemas Ti-Mo e Mo-
Sn, os quais ndo mostram reagdes congruentes e invariantes, como pode ser visto
nas figuras 1 e 2; os estudos acerca de ligas Ti-Mo tém aumentado
substancialmente; pesquisas tem sido desenvolvidas, a fim de utiliza-las como
biomateriais em implantes corporais em geral; no que diz respeito as aplicagdes
biomédicas, uma liga Ti-15Mo, tipo B, recozida, foi pesquisada e apresentou modulo
de elasticidade (78 GPa), superior ao do osso cortical, boas propriedades mecanicas
e biocompatibilidade (Niinomi,1998).

A liga Ti-15Mo-4Sn objeto deste estudo, foi desenvolvida, por meio da metalurgia do

po, para aplicacdo como biomaterial, especificamente para uso em implantes de

ossos de coluna vertebral; a percentagem, 15% de Mo, foi escolhida pelo fato das

ligas Ti-Mo, com a composi¢cdo percentual em peso do Mo entre 10-20%,
20



apresentarem estrutura cubica de corpo centrado (ccc), B-Ti, que diminuem a
temperatura de transformacéo 3 (Ho et al., 1999); isto contribui para a obtencéo de
moédulo elastico compativel com o do osso cortical humano. Neste trabalho,
conforme ja comentado, buscou-se a obtengdo de uma liga B, ou a+B, com
percentuais adequados destas e de a, o, auséncia de w e a porosidade adequada.
Estas ligas ainda sdo pouco pesquisadas, especialmente com relagdo a dados

microestruturais.

Conforme Souza, (2009), foram buscados resultados que viessem a contribuir no
desenvolvimento de uma nova liga para uso como biomaterial, com desempenho
satisfatério. Visou-se, ainda, contribuir na diminuicdo da atual necessidade de
cirurgias de revisdo para corregao das proteses implantadas, em fungdo do aumento

do tempo de vida das populagdes.

A microestrutura, acima descrita, esta diretamente relacionada com os resultados
das propriedades mecanicas, visto que o mdodulo elastico, tensdo de escoamento,
dureza, microdureza e a resisténcia ao desgaste por abrasdo, verificados nesta
pesquisa, dependem, fortemente, da microestrutura. Além disso, propriedades,
como a porosidade e a densidade, contribuem, de forma decisiva para os resultados.
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1.5 Ineditismo

Algumas ligas, a base de titanio, ainda tém uma participagdo inexpressiva no
mercado de ligas para aplicagdes como biomateriais. As razbes para iSso sao
diversas e incluem o custo elevado e a falta de dados para projetos de aplicagao
destas ligas. Conforme Li at al., (2009), referéncia mais recente, ha pouca literatura
sobre a liga de titanio-molibdénio porosa. A faixa de porosidade, entre 35 e 40%, e o
tamanho de poro pequeno da liga Ti-Mo porosa preparada por Kolobov at al., (2005),
podem restringir suas aplicacdes potenciais. E imperativo fabricar ligas de titanio-
molibdénio porosas, com largas faixas de porosidade, tamanho de poro e
propriedades mecanicas. Assim, diante do exposto, o carater de ineditismo desta
pesquisa ficou bem acentuado, pois este trabalho pretendeu acrescentar dados para
aplicacdo em projetos de biomateriais, com base no processamento de uma liga de

titanio onde se utilizaram, inclusive, os percentuais inéditos, em peso, dos materiais.
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CAPITULO 2: REVISAO BIBLIOGRAFICA
2.1 Consideragoes gerais sobre materiais compoésitos

Ao longo dos anos, os cientistas tém se empenhado no sentido de no sentido de
desenvolverem materiais e produtos, cada vez mais leves, mais baratos e mais
resistentes, para atenderem as necessidades dos mercados militar, espacial e
aeronautico, prioritariamente. Na busca de uma reducdo, cada vez maior, do
consumo de combustiveis dos veiculos movidos por motores de combustéo interna,
por exemplo, os materiais precisavam apresentar propriedades especiais, tais como
uma resisténcia mecanica elevada, aliada a um baixo peso, complementadas por
outras, igualmente importantes. Tais materiais, inicialmente utilizados puros, podem
ser chamados de compdsitos naturais. Os mesmos passaram a ser fabricados,
também, em mistura com outros materiais, com o objetivo do atendimento das
diferentes necessidades de projeto e podem ser chamados de compdsitos néo
naturais (ligas).

Segundo Chawla, (1987), Guimaraes, (2012), muitos materiais, n&o naturais, foram
sendo desenvolvidos, paralelamente, ao lado dos naturais, principalmente na
década de 60. Segundo Bonfield et al., (1981), Guimaraes, (2012), na ocasidao em
que o composito hidroxiapatita-polietileno foi testado, para utilizacdo em implantes
0sseos, 0s compositos passaram a ser conhecidos como materiais alternativos para

utilizagdo como biomateriais (figura 3).

S&o0 muitas as vantagens que tornam os materiais compdsitos alvos dos intensos
estudos em torno de biomateriais. Segundo Thomazi, (2006), Moreira, (2008/2009),
Guimaraes, (2012), dentre essas vantagens, pode-se citar:

o possibilidade de combinacdes diversas de massas e volumes das partes
constitutivas dos compadsitos para atingir requisitos especificos;

. podem ser obtidos biomateriais com alta rigidez, embora com baixo peso
especifico, que permitam a fabricacdo de pecas cada vez mais leves e mais

resistentes;
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1: protese femoral; 2: superficie articular de polietileno; 3: base de metal

Comparacao de proteses de joelho (Artroplastia Total de Joelho)

Figura 3. Implantes de joelho e femoral.

o podem ser obtidos biomateriais que consigam resistir a temperaturas
extremamente elevadas e isso pode conduzir a custos mais baixos durante o ciclo

de vida util do componente.

Dentro do salientado nos trés itens descritos e outros mais pormenorizados,
inerentes ao projeto, deve ser especificado o biomaterial. Conforme Silva, (2013),
devem ser seguidos alguns critérios que permitam um bom resultado, de acordo
com a aplicagao especifica a que o biomaterial se destina. Por exemplo, para o caso
de equipamentos (dispositivos) que figuem em contato com o sangue, temos:

o componentes de dispositivos extracorpéreos que removem e retornam o

sangue do corpo;
o dispositivos que sdo inseridos em um vaso sanguineo;

o dispositivos que ficam permanentemente implantados.
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De acordo com as aplicagbes a que se destinam, é preciso, ainda, considerar o tipo
de biomaterial que seja mais adequado, conforme especificado nos trés itens acima.
Tem-se, por exemplo, aplicagdes em tecidos moles (implantes de seios e faciais) e
na ortopedia, onde se pode ter elementos tais como préoteses de juntas e implantes
de dentes, parafusos e pinos. Além disso, devem ser absolutamente ndo toxicos,
nao carcinogénicos, nado antigénicos, ndo mutagénicos e nao trombogénicos

(aplicagbes sanguineas).

Assim, com relagao ao tipo de biomaterial, podem ser:

o polimeros sintéticos;

) metais;

. ceramicas;

. macromoléculas naturais (biopolimeros).

Ainda segundo Silva, (2013), para a obtencdo de resultados satisfatorios em uma

cirurgia de implante, pode-se citar os elementos responsaveis:

o selecdo do material do implante;
o propriedades mecanicas do recobrimento;
. mecanismo de ligagdo do tecido ao implante, o estado superficial do material

e/ou recobrimento e a adeséo do recobrimento ao implante;

o tamanho, forma e distribuicdo da porosidade superficial;

. viabilidade e propriedades mecanicas do tecido circunvizinho;
o estabilidade inicial e estimulo ao tecido que esta se formando;
o propriedades elasticas do substrato e do tecido;

. tipo de carregamento;

. geometria do implante;
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o resposta biolégica do material, associada com a posi¢géo na tabela periddica e
com o peso atébmico; por exemplo, os elementos do grupo IV (Si, Ti, Zr e Sn) e grupo
VI (Cr, Mo, e W) n&o apresentam toxicidade nem irritagdo; no caso do titanio, por
exemplo, pelo fato do mesmo ser facilmente ionizavel, ele é toleravel porque ocorre
a formacao de um filme estavel de 6xido; quanto mais a estrutura molecular de um
material se assemelhar ao tecido hospedeiro mais facilmente ele sera absorvido pelo
organismo; ainda, o 6xido de titdnio esta em equilibrio dindmico com o tecido ésseo
e a ligagao desse Oxido com o tecido € do tipo bioreativa e ndo bioativa; o termo
‘bioreativo”, para metais, “significa que eles ficam no limite entre os materiais
bioinertes e os bioativos”; materiais “bioinertes sao materiais menos
suscetiveis a causar uma reacao biolégica adversa, devido a sua estabilidade
quimica em comparagao com outros materiais”; materiais “bioativos sao
aqueles que tém a propriedade de formar tecido sobre a superficie de um
biomaterial e estabelecer uma interface capaz de suportar cargas funcionais”.
A interface Ti-osso produz uma ligagado quimica, situando o titdnio entre os materiais
bioinertes e os bioativos. Essa bioreatividade faz com que, em contato com o soro
sanguineo, o oxido de titdnio sofra uma série de rea¢des. Uma oxidagdo adicional

ocorre, envolvendo a difusdo de atomos do metal para a interface 6xido / bioliquido.

Diante de tudo o que foi comentado por Silva, (2013), sobre os elementos
responsaveis para a obtengdo de resultados satisfatérios em uma cirurgia de
implante, & oportuno ser observada a importancia da osteointegragéo. Segundo ele,
“‘a osteointegragcdo é a ligacao direta, estrutural e funcional entre osso

ordenado e vivo e a superficie de um implante sujeito a cargas funcionais”.

A liga Ti-15Mo-4Sn, objeto do presente estudo, apresentou osteointegracéo,

conforme conclusdes, capitulo 4, itens i, j, m.

Segundo Silva, (2013), quando a interface em questado € a de uma liga de titanio,
outras espécies envolvidas devem ser consideradas. Por exemplo, no caso da liga
Ti-6Al-4V, estudos indicam a presenca de Al,O3 na camada externa do 6xido dessa
liga. Estudos termodinamicos indicam que, em meio aquoso com baixas
concentragbes de Ca e P, como é o soro humano, o aluminio é instavel, tendendo a
se dissolver.
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A seguir, uma figura (figura 4) com falhas de implantes, para chamar a atenc&o da
importancia de um bom projeto de biomaterial:

Figura 4. Diferentes modos de falha dos implantes artroplasticos

(A): ruptura; (B):desacoplamento(fixagao protética); (C): soltura de haste femoral
cimentada(seta); (D): desgaste do polietileno acetabular; (E): desgaste do implante
femoral, com violacdo do involucro 6sseo. (Mecanismos de Falhas Assépticas dos
Implantes Artroplasticos de Quadril.

2.2 Liga Ti-Mo-Sn.
2.2.1 Titanio
2.2.1.1 Aspectos gerais

O titanio (Ti) € um elemento comum na crosta terrestre, com grandes reservas de

minério em todos os continentes, onde se destacam os seguintes pontos:
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. descoberta:1794( inglés William McGregor);
° isolamento:1887 (Lars Frederik Nilson e Sven Otto Petterson);

. o mineral com maior porcentagem de titédnio € a ilmenita (91% da demanda
mundial por minérios de titdnio com produg¢ao de 5,19 milhdes de toneladas em 2009
(tabela 2), Zhang et al.,( 2011));

o principais minerais que contém titanio: rutilo, ilmenita e leucoxénio(figura 5);

Figura 5. Pedra de rutilo (mineral que imita diamante)-fonte mineral para obtengao do titanio.

o apresenta duas formas alotropicas em equilibrio termodindmico; em baixas
temperaturas tem uma estrutura cristalina hexagonal compacta (HC), constituindo a
fase matriz denominada a, enquanto que acima de 883°C tem uma estrutura cubica
de corpo centrado (CCC), denominada [, (ver a figura 6); a temperatura de
transformacdo de a para B de titdnio puro aumenta ou diminui em fungdo da

natureza dos elementos de liga;

. os elementos de liga, tais como Aluminio (Al), oxigénio (O), nitrogénio (N)
entre outros, que tendem a estabilizar a fase a s&do chamados de alfa
estabilizadores; a adicdo desses elementos aumenta a temperatura de transicéo
para beta, enquanto os elementos que estabilizam a fase  sdo conhecidos como
beta estabilizadores Vanadio (V), Molibdénio (Mo), Nidbio (Nb), Ferro (Fe), Cr, entre
outros; a adicdo destes elementos diminui a temperatura de transicdo para B
(Geetha et al., 2009);
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o o Ti € um importante metal estrutural e, conforme comentado, anteriormente,
€ largamente utilizado na aviagao, industria aeroespacial e quimica, construgao
naval, proteses ortopédicas e outros materiais biologicos devido as propriedades
mecanicas associadas a sua biocompatibilidade; a tabela 3 apresenta as principais
propriedades fisicas e quimicas do titdnio comercialmente puro TiCP;

Tabela 2. Minerais de titanio e suas composigdes (Zhang et al., 2011).

Mineral Composigao Conteudo de TiO,
Rutilo TiO, 95%
Anatésio TiO, 95%
Broquita TiO, 95%
lImenita FeOTiO, 40-65%
Leucoxénio FeO3;nTiO, >65%
Arizonita FeO;nTiO,mH,0 _
Perovskita CaTiO3 _
Geikielite MgTiO3 _
Titanita ou Esfénio CaTiSiOs _
Magnetita Titanifera (FeTi),03 _
o para o TiCP, utilizado na fabricagdo de implantes, estdo representados, na

tabela 4, os teores dos elementos nitrogénio, carbono, hidrogénio, ferro, oxigénio e
titanio admitidos para os diferentes graus de classificagdo do Ti; € um metal de
transicdo do grupo IVB, conforme comentado em 2.1, ndo apresentando, portanto,
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junto com os outros elementos do grupo IV e, também, com os elementos do grupo

VI, toxicidade nem irritagdo, sendo, portanto, biocompativel (Geetha et al., 2004);

o Gotlieb e Leventhal, em 1951, estdo entre os primeiros pesquisadores a
verificar que o Ti € um material para aplica¢gdes biomédicas devido a propriedades
como resisténcia a corrosdo, biocompatibilidade e boa capacidade para
osteointegracgao (Niznick, 2000);

. Os limites toleraveis de contaminantes, sdo estabelecidos, segundo a ASTM,
para o TiCP (comercialmente puro) (ASTM F 67-06, 2006);

o o TiCP é considerado o melhor material para a confecgcdo de implantes do
ponto de vista tecidual, em implantes dentais e como revestimento de ligas de Ti
(Brown et al., 1996);

o o TiCP n&o é adequado a implantes sujeitos a grandes solicitacbes pela sua
baixa resisténcia mecéanica (Brown et al., 1996);

o a biocompatibilidade do titanio esta associada ao TiO,, que € a camada de
oxido mais estavel, e em maior quantidade naturalmente formada sobre a
superficie de Ti, pela sua reagdo com o oxigénio a temperatura ambiente; funciona
como uma barreira impedindo que ions metalicos oriundos do interior do metal
sejam liberados para o meio, e previne a corrosao do metal, contribuindo para sua

biocompatibilidade;

A produgdo comercial do titdnio é rigidamente controlada pela ASTM, que,
estabelece normas especificas para os graus de contaminagdo do titanio e para
suas ligas, conforme ja comentado (tabela 4). Sdo apresentadas, também, mais
duas tabelas, de numeros 5 e 6, onde aparecem alguns minerais de onde sao
obtidos diferentes metais, dentre eles o titanio, o molibdénio e o estanho, os quais
compdem a liga Ti-15Mo-4Sn, objeto deste trabalho (Brocchi, 2013).
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Figura 6. Estrutura cristalina e transformagées de fase do Ti puro (Guimaraes, 2012).

Tabela 3. Principais propriedades do titanio (Callister, 2002).

Propriedades Dados para o Titanio puro
Numero atémico 22
Peso atdbmico 47,9
Ponto de fusdo 1668 + 10°C
Ponto de Ebuligdo 3260°C
Coeficiente de Poisson 0,34
Dureza 70-74 HB
Resisténcia a tragao 520 MPa
Médulo de Elasticidade 107 GPa
Limite de escoamento 450 MPa
Médulo de cisalhamento 45 GPa
Massa especifica 4,51 glcm®
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Tabela 4. Concentragdes maximas, (% em peso) permitida de impurezas em Ti- CP, para utilizagdo como
biomaterial (Norma ASTM F 67-06).

.TiCP Elemento (% maximo de impureza)
N Cc H Fe o Ti
Grau 1 0,03 0,08 0,015 0,20 0,18 Balango
Grau 2 0,03 0,08 0,015 0,30 0,25 Balango
Grau 3 0,05 0,08 0,015 0,30 0,35 Balango
Grau 4 0,05 0,08 0,015 0,50 0,40 Balango
Tabela 5. Obtengao do titanio e do estanho (Brocchi, 2013).
Metais Oxidados
Mineral Férmula molecular
Hematita Fe 03
Magnetita Fe;O4
Bauxita Al, O3
Rutilo TiO,
Cassiterita SnO,
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2.2.2 Molibdénio
Informagdes gerais:

. o molibdénio € obtido do minério chamado de molibdenita (figura 7), cuja
férmula molecular € MoS;; o molibdénio é um beta estabilizador do titanio;

o o molibdénio € um metal de transi¢cdo externa de alto potencial redutivo, ou
seja, € muito dificil de oxidar (resistente a corroséo), é solido, apresenta coloragéo
branco-prateada e brilhante nas condigdes ambiente e, € um dos poucos elementos
de transicdo externa reconhecidos como essenciais para o funcionamento do

organismo humano; seu simbolo quimico é Mo;

. por possuir boas propriedades (tabela 7), é utilizado em ligas metalicas para
aumento da resisténcia e suas caracteristicas elétricas o classificam como um bom

condutor de eletricidade e de calor;

o o molibdénio ndo ocorre livre na natureza; seu principal minério é a
molibdenita (tabela 6), mas também é encontrado em outros minérios como a
powellita - Ca(MoW)O4 ou CaMoOQy, pois o Tungsténio pode ou ndo estar presente
na composicao - e a wulfenita (molibdato de chumbo) (PbMoO,);

. o molibdénio é bastante escasso na crosta terrestre, e os Estados Unidos sao
o maior produtor deste, com quase 50% da produ¢do mundial;

Tabela 6. Obtengdo do molibdénio (Brocchi, 2013).

Metais sulfetados

Mineral Formula molecular
Pirita FeS,
Calcopirita CuFeS;
Galena PbS
Molibdenita MoS,
Esfarelita ZnS
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o o molibdénio pode ser encontrado, também, como subproduto da mineragao
do cobre e do tungsténio: nesses casos, sua concentragdo raramente chega a 0,5%

do mineral extraido.

Aplicacoes :

ligas metalicas de alta resisténcia mecénica e a corrosao;

catalisador na industria petroquimica (para remogéo de enxofre);

fabricagdo de pigmentos alaranjados;

lubrificante resistente a elevadas temperaturas (MoSy);

o producédo de telas do tipo TFT (Thin-Film Transistor — Transistor de Tela
Fina);

camadas condutivas de alguns tipos de transistores;

filamentos de componentes elétricos;

pecas de aeronaves, automdéveis e de uso nuclear;

biomateriais, diversas ligas.
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Figura 7. Molibdenita, principal minério para obtencdo do molibdénio (Theodore et al., 2005).

2.2.3 Estanho
Informagdes gerais:

o o estanho, metal conhecido desde os primérdios das civilizagbes, é
umelemento quimico (antes, um semimetal) da familia 4 A, mesma do carbono, é
soélido, resistente a corroséo, inerte ao oxigénio em condigbes ambiente e apresenta

colorag&o branco-metalica com brilho caracteristico e seu simbolo quimico € Sn;

o como todos os metais, € maleavel, porém pouco ductil; é dificil ser disposto
em forma de tubos macigos; possui os estados de oxidagao +2 e +4 como 0s mais
comuns, € bom condutor de eletricidade e de calor; um fato interessante deste metal
€ que a uma temperatura de 3,72K (-269,43°C) se transforma num supercondutor;

. o estanho é bastante resistente a meios corrosivos naturais (como o ar
ambiente ou a agua do mar), mas pode ser atacado quando exposto a acidos fortes,
sais ndo-metalicos (sais acidos) e bases fortes;

o € o melhor dos metais para ser fundido, pois sua temperatura de fusao

érelativamente baixa em comparagdo aos outros, 232°C (tabela 8) e a aparéncia
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esbranquicada brilhante s6 é obtida quando o estanho esta a uma temperatura
maior que 13,2°C;

. a base da cadeia produtiva da industria do estanho é a matéria prima mineral,
contida no concentrado de cassiterita; as maiores reservas de cassiterita brasileiras
(92 %) estao localizadas nos estados do Amazonas e Rondébnia; a cassiterita € o
principal minério de estanho explorado no mundo e o Uunico produzido
comercialmente no Brasil; a formula quimica do cristal puro de cassiterita € SnO,,
(tabela 5), (figura 8), com 78,6 % de estanho e 21,4 % de oxigénio; por ser metalico,
€ necessario uma reacdo onde haja o “roubo” do oxigénio, tal como:
SnO, + X =Sn+XO, .

Formas alotropicas:

o estanho branco (ou ), que possui uma estrutura cristalina de corpo centrado,

a temperatura ambiente, maior que 13,2°C (pouco ductil);

. estanho cinza (ou a), que possui uma estrutura cristalina semelhante a do
diamante (cubica), a temperaturas abaixo de 13,2°C(fragil). No inverno da Russia,

em 1850, por conta da fragilidade deste, os botdes de Sn dos soldados se

desmancharam.

Aplicacoes:

. galvanoplastia;

. componente de ligas metalicas;

. solda macia (estanho e chumbo);

o sais para fabricagao de espelhos, papel, remédio e fungicidas;

o fabricacdo de molas;

o producao de laminas finas para acondicionamento de varios produtos;
. artigos decorativos;

. biomateriais, diversas ligas.
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Tabela 7. Principais propriedades do molibdénio, Brocchi, (2013), Theodore et al., (2005),Callister, (2008).

Propriedades

Dados para o molibdénio puro

Ndmero atémico

Peso atébmico

Ponto de fusdo

Ponto de Ebuligao

Coeficiente de Poisson

Dureza

Resisténcia a tragao

Modulo de Elasticidade

Limite de escoamento

Modulo de cisalhamento

Massa especifica

42

95,94

2617° C

4639 °C

0,32

160-185 HB

630 MPa

320 GPa

500 MPa

10,22 g/cm®

Figura 8. Minério cassiterita, fonte principal para obtengéo do estanho (Brocchi, 2013).



Tabela 8. Principais propriedades do estanho, Lima (2009), Callister (2008).

Propriedades Dados para o estanho puro
Numero atémico 50
Peso atdbmico 118,71
Ponto de fusdo 232°C
Ponto de Ebuligao 2602°C
Coeficiente de Poisson 0,33
Dureza -

Resisténcia a tracéo -

Mddulo de Elasticidade 44,3 GPa

Limite de escoamento 11 MPa

Moddulo de cisalhamento -

Massa especifica 7,17 glem®

2.24. Resumo de pontos importantes sobre os elementos quimicos
componentes da liga Ti-15Mo-4Sn para aplicagdo como biomateriais em
proéteses.

o O titdnio comercialmente puro n&o é adequado para implantes com grandes
solicitagdes, por ter baixa resisténcia mecanica.
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. Peso especifico: 10.220 kg/m?(molibdénio), estanho (7.170 kg/m?®), (titanio

(4.510 kg/m?) =(7.850 kg/m?(ago)). O titanio, apresenta um peso especifico inferior

ao do ago, e, em consequéncia, permite a produgcédo de ligas mais leves que as
deste ultimo, segundo Callister, (2002), Brocchi, (2013), Callister, (2008),Theodore et
al., (2005), Lima, (2009).

. Moédulo de elasticidade: Titanio: (E=107 GPa), molibdénio (E=320 GPa),
estanho (E=44,3 GPa), aco (E=193-207GPa), segundo Callister, (2002), Brocchi,
(2013), Callister, (2008),Theodore et al., (2005), Lima, (2009).

O elemento de maior propor¢ao na liga, o titanio, apresenta um valor para o médulo
de elasticidade inferior ao do ago, o que € um fator muito importante. Como as
propor¢des do molibdénio, principalmente, e do estanho, na liga, séo baixas, 15% e
4%, respectivamente, a liga resultante (Ti-15Mo-4Sn) € mais leve que uma similar de
aco. Isto, aliado ao médulo de elasticidade inferior ao de uma liga deste ultimo, a
torna mais adequada para o uso como biomateriais, especificamente em implantes
0sseos de coluna vertebral (peso especifico mais baixo e modulo de elasticidade
mais préximo ao do osso humano (10 a 30 GPa)), segundo Rho, (1997), Breme et
al., (1989), Guimaraes, (2012).

. O molibdénio (dureza entre 160 e 185 HB) pode ser utilizado junto com o
titnio (dureza entre 70 e 74 HB) para endurecé-lo (tabelas 3 e 7) e torna-lo
resistente a corrosdo e o estanho pode ser utilizado junto com o titanio, também,

para torna-lo resistente a corroséao.

. O molibdénio pode ser utilizado junto com o titdnio para melhorar a sua
resisténcia na liga, como, por exemplo, no Ti-15Mo (tabela 10), onde a tensdo de

escoamento € o, =544MPa. A tensdo de escoamento do titanio puro, o, =170MPa
(tabela 10), € inferior a do ago, a qual € o, =180MPa (tabela 9). Ainda, conforme a

tabela 9, verifica-se que o molibdénio (metal) apresenta uma tensdo de escoamento
e LRT elevados (o, =565MPa, LRT = 655MPa ).
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. O molibdénio é o unico metal da segunda série de transigdo cuja
essencialidade é reconhecida do ponto de vista biolégico (grupo VI), apresentando
biocompatibilidade, junto com o titédnio e o estanho (grupo V).

. O estanho forma ligas facilmente com outros metais, € n&o-tdxico, &
altamente resistente a corrosdo, € um metal branco, a temperatura ambiente (beta),

o que é desejavel em biomateriais, e € resistente a fadiga.

2.2.5 Titanio e suas ligas utilizadas como biomaterial para implantes

cirargicos.
2.2.5.1 Aspectos da liga Ti-6Al-4V, primeira geragao de implantes.

Em 1954, nos Estados Unidos, foi desenvolvida, com sucesso, a primeira liga de Ti,
Ti-6Al-4V, originalmente desenvolvida para aplicagdes aeroespaciais e conduzida a
industria biomédica devido a sua biocompatibilidade, alta resisténcia mecanica e
resisténcia a corrosdo. Entretanto, nesta liga, embora se tenha um limite de
resisténcia a fratura cerca de 6 vezes maior que o TiCP, foram constatados
problemas pela utilizagdo a longo prazo, devido a liberagdo de ions de aluminio e
vanadio decorrentes do desgaste da protese. Tais ions exibiram toxicidade nos
tecidos e existe uma associacdo dos mesmos a problemas de saude, tais como a
doenca de Alzheimer, neuropatia e osteomalacia, (Cui et al., 2001), (Geetha et al.,
2001), (Nag et al., 2005). Em face dessas ocorréncias, os cientistas passaram a
pesquisar novas ligas para implantes ortopédicos que nado apresentassem
elementos citotoxicos e, também, buscando a diminuicdo de E, para possivel
melhoramento da distribuicdo de tensdo no tecido adjacente ao osso. Ligas, como
de Mo, Zr, Nb, Sn e Ta foram e continuam sendo pesquisadas até a atualidade
(Long et al., 1998), (tabela 10, Niinomi, 1998).

2.2.5.2 Aspectos importantes das Ligas Ti-Mo

. A liga Ti-15Mo, do tipo B, metaestavel, foi desenvolvida, por volta de 1950,
para a industria quimica, (tabela 10), (Niinomi,1998). Algumas décadas depois, a liga
Ti-15Mo, devido as suas propriedades mecéanicas associadas a biocompatibilidade,
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foi inserida como material para utilizagcdo em implantes cirurgicos, com padrdes
definidos (ASTM F 2066), (Marquardt at al., 2005).

o Foi analisada a liga Ti-Mo, com o teor de 3 a 20%p de molibdénio, quanto as
fases presentes, estrutura cristalina, em funcdo do teor de Mo e propriedades
mecanicas (dureza, modulo de elasticidade e resisténcia a flexdo). Os resultados,
quanto as fases e microestrutura sao apresentados, para TiCP e para ligas de 3 a
20% de Mo, na tabela 11(Ho et al., 1999). Na liga objeto deste trabalho, Ti-15Mo-
4Sn, pela adicdo do estanho, em quantidades pequenas (4%), tem-se um
melhoramento, tanto na resisténcia a corrosao, quanto na formacao de fase 3, na
mesma, o que é muito importante para a utilizagdo desta como biomaterial,

(Xiaopeng Wang et al.,2013).

Tabela 9. Propriedades mecanicas tipicas de varios metais e ligas trabalhadas em um estado recozido (Callister,

2008).
Liga metalica T.de esc. (MPa) LRT (MPa) Ductilidade(%)
(0,) ( AL /50 mm)
Aluminio 35 90 40
Cobre 69 200 45
Brass (70%Cu-30%2Zn) 75 300 68
Ferro 130 262 45
Niquel 138 480 40
Aco (1020) 180 380 25
Titanio (grau 3) 450 520 25
Molibdénio 565 655 35
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o Foram analisadas informag¢des importantes, contidas na tabela 10, com o
auxilio de dados resumidos, contidos na tabela 13, com o objetivo de ressaltar
alguns dados da liga Ti-15Mo, que contém a porcentagem em peso do Mo da liga
objeto deste trabalho (Ti-15Mo-4Sn), como segue:

-a liga Ti-15Mo, trabalhada (recozimento) é a liga mais ductil, uma vez que a sua RA
€ a mais elevada (82%) e, como se espera de ligas 3, a mesma apresenta um E
baixo, o0 segundo mais baixo das tabelas 10 e 13 (78 GPa), e mais proximo do E do
osso cortical humano (10 a 30 GPa); o valor de E, mais baixo, apresentado na tabela
10, é 55 GPa, entretanto, a liga correspondente ndo contém Mo e, além disso, o
valor de sua RA é 68%, inferior ao da liga Ti-15Mo (82%), confirmando, assim, a
maior ductilidade e um excelente valor de E da liga Ti-15Mo, dentre todas as ligas da
citada tabela e, assim, boa utilizacdo como biomaterial;

-apenas como uma confirmagao do que foi dito sobre a ductilidade da liga Ti-15Mo,
vé-se, na tabela 13, que a maior diferenca percentual entre o LRT e a tensao de
escoamento € o valor da liga Ti-15Mo (60,67%); isto também € um indicativo da
maior ductilidade desta liga, entre todas as ligas das tabelas 10 e 13; os valores
apresentados, nas tabelas 10 e 13, de LRT e escoamento, para a liga Ti-15Mo,
trabalhada (recozimento), apesar de ndo serem os mais elevados (874 MPa e 544
MPa, respectivamente), sdo valores mais compativeis para uso em proteses, pelo

segundo valor de E mais baixo e a maior ductilidade apresentados.

Apresenta-se, a seguir, mais comparagoes, entre as tabelas 10, 11 e 12. Freitas,
(200%5), tabela 12, apresenta, para a liga Ti-15Mo, um valor de E de 70 GPa, inferior
ao valor de E apresentado na tabela 10, 78 GPa, (10,3% menor que este ultimo
valor) (Ninomi, 1998). Ambos os valores apresentados sdo adequados em
implantes. Analisando-se, especificamente, os valores apresentados nas tabelas
10,11 e 12, para a liga Ti-15Mo, conclui-se que a mesma € mais adequada que as
outras, para aplicagdo como biomaterial. A citada liga possui valor de %Mo e E mais
compativeis, tendo em vista que, segundo a tabela 11, 15% esta compreendido
entre 10 e 20 %, onde a fase do Ti é totalmente (3, e, segundo a tabela 12, apresenta
o segundo valor de E mais baixo (70 GPa) (o que é desejavel em proteses de
biomateriais), junto com a liga Ti-6Mo. Além disso, a liga Ti-15Mo, segundo a tabela
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10, além do valor de E (78 GPa), proximo ao apresentado na tabela 12 (70 GPa),
apresenta um maior valor para a ductilidade (82%), dentre todas as ligas constantes
da tabela 10.

Obs 1 - a liga Ti-10Mo também é de fase (10 a 20 % Mo, tabela 11), mas o valor
de E é maior (97 GPA), (tabela 12), mais distante do E do osso cortical (10-30 GPa).

Obs 2 - a liga Ti-6Mo tem o mesmo mddulo E que a liga Ti-15Mo, 70 GPa, (tabela
12), porém apresenta fases a e o (tabela 11), que precisam ser bem definidas e

controladas para uma boa utilizagado nas ligas aplicadas como biomateriais.

Obs 3 - a liga Ti-7,5Mo tem o mdédulo E mais baixo, 55 GPa (tabela 12), inferior ao
da liga Ti-15Mo, porém apresenta a fase a (tabela 11), que precisa ser bem definida
e controlada para uma boa utilizagdo nas ligas aplicadas como biomateriais.

o Foram investigadas a microestrutura, a porosidade residual, as propriedades
mecanicas e a citocompatibilidade das ligas Ti-Mo, Ti-Ta-Mo, desenvolvidas via
metalurgia do po e os resultados mostram que solugdes solidas homogéneas foram
obtidas com baixa taxa de porosidade residual para as ligas Ti-20Mo, Ti-40Mo, Ti-
20Mo-10Ta, Ti-20Mo-20Ta e Ti-20Mo-30Ta; a liga Ti-60Mo apresentou também uma
solugdo solida homogénea, mas porosidade muito maior e foi avaliada em cerca de
26% a 28% das amostras. Os testes de compressdao mostraram que a liga
sinterizada é muito ductil em comparagcédo com a liga Ti-6Al-4V. Camadas continuas
de tecido eram claramente visiveis em cada superficie das amostras tratadas,
indicando excelente citocompatibilidade, como representado na imagem abaixo (fig
9). A liga Ti-60Mo teve maior ades&o celular devido a sua porosidade relativamente
alta. Esta adesao celular é altamente desejavel nos implantes (Delvat et al., 2008).
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Tabela 10. Propriedades mecanicas de ligas deTi-aplicagdo biomédica (Niinomi, 1998).

5 Médulos E Tipo de
Liga (LRT(Z\SIT;‘)GW) (ce) (MPa) AL(%) RA (%)
(GPa) estrutura
Ti Puro grau 1 240 170 24 30 102.7 a
Ti Puro grau 2 345 275 20 30 102.7 a
Ti Puro grau 3 450 380 18 30 103,4 a
Ti Puro grau 4 550 485 15 25 104,1 a
Ti-6Al-4V ELI(moinho, 860-965 795-875 10-15 25.47 101-110 a+B
recozido)

Ti-6Al-4V (recozido) 895-930 825-869 6-10 20-25 110-114 o+

Ti-6Al-7Nb 900-1050 880-950 8,1-15 25-45 114 o+
Ti-5Al-2,5Fe 1020 895 15 35 112 o+
Ti-5Al-1,5Fe 925-1080 820-930 15-17,0 36-45 110 o+

Ti-15Sn-4Nb-2Ta-0,2Pd 860 790 21 64 89 o+
Ti-15Sn-4Nb-2Ta-0,2Pd 1109 1020 10 39 103 o+
Ti-15Zr-4Nb-4Ta-0,2Pd 715 693 28 67 94 o+
Ti-15Zr-4Nb-4Ta-0,2Pd 919 806 18 72 99 B
Ti-13Nb-13Zr 973-1037 836-908 10-16 27-53 79-84 B
(envelhecido)
TMZF (Ti-12Mo-6Zr- 1060-1100 1000-1060 18-22 64-73 74-85 B
2Fe) (recozido)

Ti-15Mo (recozido) 874 544 21 82 78 B
Tiadyne 1610 851 736 10 - 81 B
(envelhecido)

Ti-15Mo-5Zr-3AI(ST) 852 838 25 48 80 B
Ti-15Mo-5Zr-3Al 1060-1100 1000-1060 18-22 64-73 - B
(envelhecido)
(Ti-15Mo-2,8Nb-0,2Si- 979-999 945-987 16-18 60 83 B
Ti-35,3Nb-5,1Ta-7,1Zr 596,7 547,1 19 68 55 B
Ti-29Nb-13Ta-4,6Zr 911 864 13,2 - 80 B
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Tabela 11. Fases e estrutura cristalina de Ti e ligas Ti-Mo ( Ho et al.,1999).

%p Mo Fase Estrutura cristalina
Ti CP. a Hexagonal
3-5 a' Hexagonal
6 al/a" Hexagonal / Ortorrdmbico

7,5 a” Ortorrémbico
9 a" /B Ortorrébmbico / ccc
10-20 B CCcC

Tabela12. Propriedades mecanicas de Ligas Ti-Mo, fundidas (Freitas, 2005).

Microdureza Modulo elastico
Liga
(HV 200g) (GPa)
Ti-6Mo 270 70
Ti-7,5Mo 365 55
Ti-9Mo 320 78
Ti-10Mo 347 97
Ti-12,5Mo 348 84
Ti-15Mo 310 70
Ti-17Mo 310 78
Ti-20Mo 305 86
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Tabela 13. Analise de dados da tabela 10 (Niinomi, 1998).

Liga

Tensao

o Diferenca (%) Elongacéao(%) Reducéao
(LRT) ¢ entre LRT e o, (4rea)(%)
(MPa) e l/v -1 100 4y -4, Médulo E Tipo de
(MPa) = RA= x100 (GPa) estrutura
LRT -o Iy 4,
—< |x100
(Tragao) O
ieet 240 170 41,18 24 30 102,7 a
Ti-6Al- 860-965 795- 8,18-10,29 10-15 25-47 101-110 a+B
4V 875
Ti- 874 544 60,67(maior 21 82(maior ductilidade) 78 B
15Mo ductilidade)
Valores Valores Valores inferiores Valores inferiores Valores inferiores ao Valores a+B, para
superiores  superio ao de Ti- aos de Ti-15Mo de Ti-15Mo (82). superiores ligas de:
ao de Ti- res ao 15Mo(60,67). (21), exceto para: aos de
15Mo(874) de Ti- Ti, Al, Nb;
exceto 15Mo Ti CP1; Ti-15Mo
. Ti, Al,Fe;
para:
(544), Ti-15Sn-4Nb-2Ta- (78),
Ti-15Mo- exceto 0,2Pd(rec)(21); exceto para: Ti,
57r- para: Zr,Nb,TaPd(re
3AI(ST): Ti-15Zr-4Nb-4Ta- Ti-35,3Nb- c);
Ti CP 0,2Pd(rec) (28); 51Ta-7,1Zr
Outras Tyadne (2, 3,4). Ti, Sn,Nb,
1610: TMZF(Ti-12Mo- (55).
ligas 6Zr-2Fe)(rec) (18- Ta, Pd
da
Ti-35,3Nb- 22);
tabela (rec);
10 51Ta-
7.12r: Ti-15Mo-5Zr- T Sh NbTa
3Al(env) (18-22); P
Ti CP(2
, ! Pd(env).
3.4): Ti-15Mo-5Zr-
3AI(ST) (25).
Ti-15Sn-
4Nb-2Ta- B, parao
0,2Pd(rec); restante das
ligas.
Ti-15Zr-
4Nb-2Ta-
0,2Pd(rec).
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Figura 9. MEV de um implante de osso rodeado por tecido em contato com a superficie da liga Ti-60Mo, e
espessura relativamente continua da camada de tecido em maior ampliag&o. (Delvat et al., 2008).

. Foram investigadas a microestrutura e as propriedades mecanicas de ligas
Ti-Mo-Si do tipo B, nas composi¢cdes em fracdo atébmica de Ti-10Mo-0,5Si, Ti-10Mo-
1,25Si, Ti-10-Mo-1,50Si, Ti-10Mo-1,75Si, fundidas em forno de fusdo a arco nao
consumivel em vacuo, em temperatura maior que 3.000°C. O tempo de fusao foi 80s
para cada amostra. Os resultados mostraram que Ti-10Mo-1,25Si exibiu a maior
tensdo compressiva e a tensdo resultante entre as amostras, com moddulo de
elasticidade de 26,458 GPa. Ligas com composi¢des acima de 1,25Si exibiram alta
tensdo compressiva e alta tensdo de escoamento, mas a tensao de fratura diminui
linearmente. Através dos resultados, o trabalho conclui que a adicdo de Si pode
melhorar a combinagao de propriedades da liga Ti-10Mo para aplicagbes biomédicas
(Li at al., 2011);

o Segundo Enokibara et al., (2013), foi feita uma caracterizagdo superficial e
analise de corrosdo das ligas Ti-6Al-4V e Ti-10Mo, para uso dental, em meios
fluoretados (neutros e acidos). Tal estudo visou uma simulagdo da corroséao
eletroquimica das ligas no ambiente bucal, conforme tabelas 14 e 15. Observou-se
que a liga Ti-10Mo apresentou taxas de corrosdo anual inferiores as
correspondentes da liga Ti-6Al-4V. De acordo com os dados apresentados nas
citadas tabelas, foram obtidos valores médios das taxas de corrosdo anual X
inferiores, para a liga Ti-10Mo, as taxas anuais Y da liga Ti-6Al-4V, tanto em meios

neutros quanto em meios acidos (ver valores abaixo):
tabela 14 (meios fluoretados neutros):

valor médio da taxa de corrosédo anual para a liga Ti-10Mo (Equagao 1):ano
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X=10,73 pym/ano.
valor médio da taxa de corrosao anual para a liga Ti-6Al-4V (Equacao 2):
Y=13,68 uym/ano.

valores, em porcentagem, a mais, de desgaste anual (Z) da liga Ti-6Al-4V em
relagédo a liga Ti-10Mo (Equacéo 3):

Z=27,49 %l/ano.

tabela 15 (meios fluoretados acidos):

valor médio da taxa de corrosao anual para a liga Ti-10Mo (Equagéo 4):
X=28,38 %/ano.

valor médio da taxa de corrosao anual para a liga Ti-6Al-4V (Equacao 5):
Y=36,53 um/ano.

valores, em porcentagem, a mais, de desgaste anual (Z) da liga Ti-6Al-4V em
relagéo a liga Ti-10Mo (Equacéo 6):

Z=28,72 %/ano.

Os valores de X (Ti-10Mo) e Y(Ti-6Al-4V) aumentaram, para meios acidos, mas a
diferenca relativa percentual ((Y-X) / X)*100 permaneceu quase inalterada.

. Segundo Sutou et al., (2006), foram estudadas as propriedades mecénicas da
liga Ti-6Mo-4Sn SMAs (ligas com memoria de forma), principalmente através de
testes de tracdo ciclicos, em sua aplicagdo como fio-guia, em catéteres e vasos
sanguineos. Foi concluido que a liga possui boa trabalhabilidade, um mddulo de
elasticidade de 77 GPa, uma resisténcia a tragao elevada, de 1698 MPa, quando
tratado termicamente a 823 K. Estes valores decrescem com o aumento da
temperatura de tratamento térmico, até 1273 K. A 1073 K, a liga mostrou-se com
boa superelasticidade. Através do DRX e MEV, verificou-se que a fase simples, (3, foi
obtida no tratamento térmico dos fios a 1073 K. Foram observadas, também, que a
dureza do fio guia cai com o aumento da temperatura a 1273 K e a diminuigdo do
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modulo de elasticidade a 40 GPa, estabilizando o valor de dureza em torno de 280
HV. A liga Ti-6Mo-4Sn foi preparada através de fus&o por indugdo em cadinho a frio.
Estes estudos foram feitos como uma alternativa para obtencéo de liga substituta as
ligas Ti-Ni SMAs (ligas com memoria de forma). A raz&o € que, embora estas ultimas
sejam amplamente utilizadas em dispositivos médicos, a toxicidade e
hipersensividade do Ni tem sido problematica. Com isso, espera-se que uma nova
classe de fios-guia, a base de titénio e isentas de niquel, possuindo propriedades

mecanicas escalonadas ao longo do comprimento, possam ser desenvolvidas.

Tabela 14. Corroséao eletroquimica, p/ Ti-10Mo, Ti-6Al-4V em eletrolitos, pH 7 (neutro), em fungdo da densidade

de corrente(microamperes/area) (Enokibara et al., 2013).

Ti-10Mo Ti-6Al-4V Diferenca de
desgaste (Ti-6Al-
4V)-(Ti-10Mo)

Eletrdlitos
Densidade Taxa Taxa Densidade Taxa Taxa
corrosao média de corrosao média
de corrente corrosao de corrente de
(um/ano) anual (um/ano)  corros&o
de corrosao de corrosao anual ((Y-X)/X)x100
(um/ano)
(MA/em?) (uA/cm?) (um/ano)
X)
(Y)
Soro fisiolégico 0,246 2,088 0,288 2,445
Soro fisiolégico + 0,976 8,270 1,154 9,776
0,1% NaF
Soro fisiolégico + 1,508 12,777 2,374 20,111
0,5% NaF
Soro fisiolégico 2,502 21,195 3,637 30,811
0,
+1,0% NaF 10,73 13,68 27,49
Saliva artificial 0,160 1,355 0,165 1,400
Saliva Artificial + 0,457 3,874 0,751 6,369
0,1%NaF
Sal. Artificial + 1,401 11,873 1,984 16,807
0,5%NaF
Sal. 2,879 24,391 2,560 21,685

Artificial+1,0%NaF
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Tabela 15. Corroséao eletroquimica p/ Ti-10Mo, Ti-6Al-4V em eletrolitos, pH 4 (acido), em funcdo da densidade de

corrente (microamperes/area) (Enokibara et al., 2013).

Ti-6Al-4V Ti-10Mo Diferenca de
desgaste (Ti-6Al-
4V)~(Ti-10Mo)

Eletrolitos
Densidade Taxa Taxa Densidade Taxa Taxa
COrrosao meédia COrrosao meédia
de de de de
corrente  (um/ano) corrosdo  corrente  (um/ano) corrosdo
anual anual ((Y-X)/X)x100
de de
corrosao (um/ano)  corroséo (um/ano)
(A/em?) (Y) (HA/em?) X)
Soro fisiologico 1,694 1,160 1,280 0,878
Soro fisiologico 107,21 73,580 103,820 71,293
+1,0% de NaF 36,53 28,38 28,72
Saliva Artificial 2,539 1,742 1,410 0,967
Soro fisiolégico 101,50 69,650 58,83 40,373
+1,0% NaF

2.2.5.3 Resumo de pontos importantes sobre ligas (Ti-6Al-4V (primeira fase)),
ligas de titanio-molibdénio e ligas de titanio-molibdénio-estanho utilizadas

como biomateriais em proteses / outras aplicagoes.

o Passou-se a pesquisar novas ligas para implantes ortopédicos, que n&o
apresentassem elementos citotoxicos, em face do aparecimento de problemas de
saude na utilizacdo, a longo prazo, da liga Ti-6Al-4V, apesar da citada liga
apresentar “aparente” biocompatibilidade.

. As ligas de titdnio-molibdénio, conforme tabela 10, apresentam modulos de
elasticidade E inferiores aos da liga Ti-6Al-4V e, também, inferiores aos valores de E
das outras ligas titdnio-aluminio-outro componente e titanio comercialmente puro, o

que € fundamental nas aplicagdes em implantes. Além disso, conforme a citada
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tabela, o tipo de liga obtido (titanio-molibdénio) € o B, o que é desejavel em

implantes.

o As ligas de titanio-molibdénio, que tém sido pesquisadas, apresentam boas
propriedades mecanicas, tais como resisténcia as solicitagcbes mecanicas de tracao,
boa ductilidade, conforme tabela 10, principalmente a liga Ti-15Mo e resisténcia a
corrosao, conforme tabelas 14 e 15, para a liga Ti-10Mo.

o A liga Ti-6Mo-4Sn, pesquisada para uso como fio guia em catéteres e vasos
sanguineos, em substituicdo as ligas de Ti-Ni, em face da toxicidade e
hipersensividade do Ni, apresenta valores de E e de resisténcia a tracao
expressivos. Os mesmos variam entre 77 e 39,5 GPa e 1698 e 875 MPa,
respectivamente, para uma variagao de temperatura, correspondente, entre 823 K e
1273 K.

. Em face da aplicagédo da liga deste trabalho, Ti-15Mo-4Sn, ser em implantes
0sseos de coluna vertebral, buscou-se a porosidade adequada, sem comprometer a
resisténcia mecanica, para a obtencado do E adequado, compativel com o do o0sso
cortical humano (10-30GPa).

. Os testes de compressao mostraram que a liga sinterizada Ti-60Mo, segundo
Delvat et al., (2008), apresentou uma solugdo sélida homogénea, com porosidade
muito maior que as outras ligas de Ti-Mo analisadas, sendo muito ductil em
comparagdo com a liga Ti-6Al-4V. Apresentou, também, excelente
citocompatibilidade (fig 9) e maior adesdo celular devido a sua porosidade

relativamente alta, o que é altamente desejavel em implantes.

. Segundo Li et al., (2011), com a adigao de silicio, entre as ligas analisadas,
Ti-10Mo-0,5Si, Ti-10Mo-1,25Si, Ti-10-Mo-1,50Si e Ti-10Mo-1,75Si, a liga Ti-10Mo-
1,25Si apresentou um modulo de elasticidade de 26,458 GPa, compativel com o E
do osso cortical humano (entre 10 e 30 GPa), o que é altamente desejavel em

implantes.
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2.3 Consideracoes sobre técnicas de sinterizagao (Metalurgia do P9).
2.3.1 Preparacgao de titanio puro poroso para aplicagcoes médicas.

Um bom material de implante deve ter boa permeabilidade e resisténcia. Para o
crescimento do tecido 6sseo dentro dos poros e a conectividade dos macroporos, o
material deve ter, pelo menos, 55% de porosidade (Esen et al., 2007),(Bram et al.,
2006). O “space holder” garante a porosidade.

Neste trabalho foi utilizado pd de titanio disponivel comercialmente (Atlantic
Equipment Engineers), com pureza de 99,9%, com tamanho de grdo médio de 45
pum e morfologia irregular. Para produzir titdnio poroso, foi utilizado o método “space
holder”, segundo Ishizaki et al., (1998). Neste processo, o p6 de titédnio fino foi
misturado com a substancia “space holder”(espagador) e submetida a um pressao
de 200 MPa, a temperatura ambiente. O “space holder” foi removido através de
tratamento térmico a 100°C por 10 h e o titanio remanescente foi sinterizado a
1120°C, por 7 horas em um forno a vacuo. Apds a sinterizagcao, a pureza do titanio
poroso é considerada sendo mantida acima de 99%. O po6 bicarbonato de amdnia,
NH4HCO3 (Sigma-Aldrich), com 99% de pureza foi utilizado como o material “space
holder”, entre 500 e 800 um. O material espacgador foi escolhido de tal maneira que
se decompde, completamente, em baixa temperatura. A razdo em peso escolhida,
do “space holder” para o titdnio foi de 60%-40%, para obter a porosidade desejada
(60%), densidade relativa de 0,4. O titdnio com 60% de porosidade foi escolhido,
nao somente porque permite o crescimento do osso para dentro dos poros, mas,
também, porque apresenta resisténcia e tenacidade apropriadas para aplicagdes
biomédicas. (Kashef et al., 2010).

2.3.2 Preparacgao de ligas titanio-niquel porosas para aplicagées médicas.

Nesse estudo, um po6 pré-ligado, esférico, de titanio e niquel (Ti-50,8% at Ni, 99,9%
de pureza, da National GmbH & Co., KG, Berlin, Germany), foi utilizado como
matéria prima para a producdo de TiNi poroso, para evitar a formacédo de
intermetalicos secundarios durante o processamento. A sinterizagdo convencional,
com a técnica do “space holder”(espacgador), foi aplicada para o processamento
de ligas porosas. Nelas, um p6 de magnésio esférico de tamanho de grao médio de
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450 uym (99,82% de pureza, Tang Shan Wei Hao Magnesium Powder Co, Ltd.,
Tangshan, Hebei Province, China) foi usado como o “space holder”. O magnésio
foi utilizado devido a sua alta afinidade com o oxigénio, conduzindo ao impedimento
da oxidacédo do titanio, um problema grande no processamento de ligas de titanio. A
porosidade das amostras foi ajustada entre 44-64 % vol, através da variagdo da
quantidade de magnésio adicionado ao p6 de TiNi. Como a dimensao dos pds de
magnésio determina a dimensao de poro final a ser obtida, o pé de magnésio foi
selecionado na faixa de 250-600 ym, o qual € conveniente para aplicagdes
biomédicas. Os pds de TiNi e magnésio foram misturados na presencga de 5% em
peso de solugédo de alcool polivinilico (2,5% em peso de PVA + agua destilada),
utilizada como aglutinante, antes da compactagao através de prensa hidraulica, a
uma pressao de 400 MPa. Os compactados, tendo um diametro de 10 mm foram
sinterizados a 1200 °C, por 2 horas em uma atmosfera de argbnio de alta pureza,
para evitar a oxidacao do titanio, altamente reativo. A uma temperatura maior que
650 °C, a taxa de remogéao de oxigénio da camara é aumentada e ha uma separagao
gradual do TiNi, até a evaporacdo total do magnésio. As porosidades obtidas de
49%, 58% e 64% em volume, as quais sdo apropriadas para aplicacbes em
implantes em termos de propriedades mecanicas, foram as selecionadas neste
estudo (Nakas et al., 2011).

2.3.3 Preparacgao de ligas porosas de Ti-15Mo utilizando p6s de TiH2 e Mo.

P6s comerciais de TiH, e Mo (tamanho de grdo médio de 14 uym e 24 um,
respectivamente), foram misturados e combinados por 24 horas, de acordo com a
composi¢do nominal de pos Ti -15% p Mo. O NH4HCO3 , utilizado como “space
holder”(espagador) (tamanho de 106 pm), foi misturado com os pos metalicos (com
conteudo 0, 12,5, 25,0 e 37,5 % em peso, respectivamente, para regular e controlar
as caracteristicas de poro e as propriedades mecanicas da liga porosa Ti-15Mo. Os
pos misturados foram prensados a frio, em corpos verdes, com um tamanho de
diametro 10 mm X 18 mm de altura, a uma pressdo de 100 MPa. Em seguida, eles
foram colocados em um forno, em vacuo e aquecidos a 473K, por 2 horas, para
decompor o “space holder”, e sinterizados a 1123, 1273, 1373K, por 4 horas,

respectivamente, e, entdo, resfriados a ar. A decomposi¢cdo do hidrogénio dos pos
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de TiH, pode se tornar uma atmosfera de prote¢do durante a sinterizacdo do po,
(Bertheville et al., 2004). A liga sinterizada Ti-15%Mo foi cortada em amostras com
um tamanho de diametro de 10mm X 14,5mm de altura. As porosidades obtidas
foram: 7,9%, 29,7%, 43,2% e 62,5 %, com tamanhos de poro médio de 12 ym, 145
um, 162 ym e 191 um, correspondentes, respectivamente, as porcentagens de
0;12,5;25,0 e 37,5% em peso de NH4HCO3 adicionadas (Li et al., 2009).

2.3.4 Preparacgao de compositos titdnio-diamante para uso como biomateriais.

Foi utilizada a sinterizagdo convencional, com um outro “space holder”,a canfora,
na preparagao de corpos de prova titanio-diamante, de 5 mm de diametro por 4 mm
de altura. A metalurgia do p¢é foi utlizada em trés fases. Primeiramente, foi feita a
mistura de pos metalicos e/ou elementos de liga (Ti com tamanho médio de particula
de 40 um, alta pureza (99,99%), (MERCK), e p6 de Diamante série Micron + MDA M
0,25, alta pureza, formato esférico, com tamanho médio de particula de 0,25um,
(Element Six) e a canfora, utilizada, também, como lubrificante, de forma
homogénea. Em seguida, foi feita a compactacdo ou moldagem, a 100 MPa, que
consiste na aplicacdo de pressdo sobre a mistura, no interior de matrizes com o
formato do produto final desejado, originando a chamada pecga verde. Finalmente, foi
feita a sinterizacdo, que € a aplicacado de calor abaixo do ponto de fusdo, realizada
em fornos em vacuo, com ciclo, temperatura e tempos especificos para cada tipo de
po (1250°C, por 2 horas). Os corpos de prova utilizados foram de Ti puro, Ti com 2%
de diamante, Ti com 5% de diamante, Ti com 10% de diamante. Foram obtidas,
respectivamente, porosidades de 22, 29, 26 e 30% e valores de E respectivos de
7,6; 3,8; 5 e 8,4 GPa, semelhantes ao E do osso humano e tensdes limite de
escoamento respectivas de 210, 210, 175 e 92 MPa(Guimarées, 2012).

2.4 Consideragoes sobre o osso-implante (coluna vertebral).

. Segundo Doblaré et al., (2004), sob o ponto de vista macroscépico, os tecidos
0sseos s&o porosos, ndo homogéneos e anisotrépicos. Faz-se distingdo entre dois
tecidos 6sseos, o trabecular e o compacto ou cortical. O primeiro possui de 50 a
95% de porosidade com poros de cerca de 200 uym. E encontrado em ossos
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cubicos, lisos e no final dos grandes ossos O segundo pode ser encontrado com
porosidade entre 5 e 10% e poros com tamanhos préximos a 50 um ( Ver figura 10).

Osso trabecular

cortical

Figura 10. Distincédo entre dois tecidos 6sseos: trabecular e o compacto ou cortical (Serdeira, 1994).

. Segundo Frymoyer, (1991), a coluna vertebral é uma estrutura 6ssea que
combina excelente mobilidade e rigidez, além de permitir o amortecimento de
cargas. Possui 24 vértebras mdveis, posicionadas umas sobre as outras, apoiadas
no 0sso sacro (bacia). Quando vista de perfil, pode ser dividida, de acordo com as
curvaturas, ao longo do comprimento, em: cervical, toracica e lombar. A coluna
cervical tem como principal fungdo os movimentos de flexo-extensao e rotacao
lateral do pescoco. A coluna lombar permite a aproximagao do tronco ao chéo e a
coluna toracica possui a menor mobilidade de todas. Portanto, devido a mobilidade e
maiores cargas, os problemas de desarranjos funcionais sdo mais frequentes na

parte cervical e lombar do que na toracica.

. Segundo Moreira et al., (2003), Aparicio et al., (2000), os tecidos 6sseos séo,
estruturalmente, formados por hidroxiapatita. Este € o principal componente orgénico
dos ossos, (Ca10(PO4)6(OH)2), o qual constitui 70% da massa 6ssea. Ha, também,

colageno, proteoglicanos, proteinas sem colageno, e agua.

. Segundo Frymoyer, (1991), Netter, (1987), a coluna vertebral € composta por
33 vértebras, das quais 24 se unem para formar uma coluna flexivel. De cima para
baixo, C1 a C7, cervicais, T1 a T12, toracicas, L1 a L5, lombares, S1 a S5, 1 sacral e

4 coccigeas. As vértebras sacrais e coccigeas sao chamadas de vértebras falsas
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porque no adulto sao fundidas para formar o sacro e o coccix. As demais vértebras,
cervicais, toracicas e lombares sdao denominadas verdadeiras porque permanecem
distintas por toda a vida (ver figura 11). A estrutura que tem a fungéo de amortecer
cargas e pressdes ao longo da coluna vertebral é o disco intervertebral, conforme
mostrado na figura 12. Os discos intervertebrais sdo compostos de duas estruturas
principais: o nucleo pulposo e o anel fibroso. O nucleo pulposo é o responsavel pelo
amortecimento de cargas. O anel fibroso tem fungéo estrutural no disco (ver figura
12).

Vista Anterior Vista Posterior Vista Loteral
esquerda

I Atlas [C1)

Yeértebras Axis (C2)
cervicais -Vl
Vértebra

o prosminente

Vértebras

toréxicas 1-XII

Forames
inter-vertebrais

Viértebras
lombares |-V

Promeontério

Osse sacreespinal

Céoccix -—/\:__\ 1 d

Figura 11. Estrutura e divisGes da coluna vertebral (Buja et al., 2007).
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Figura 12. Disco intervertebral (Buja et al., 2007).
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Figura 13. As divisdes funcionais da coluna vertebral (Kapandji, 2000).
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2.5 As divisoes funcionais da coluna vertebral.

Segundo Kapandji, (2000), de uma maneira resumida, s&o apresentados os
principais elementos funcionais da coluna vertebral, através da descricdo de uma
das varias componentes do conjunto, a vértebra, que é uma alavanca interfixa, e
trabalha como tal. Ha a carga, gerando, neste exemplo, uma compressao axial. A
carga produz um momento motor, igual ao produto da mesma pelo braco motor,
distancia entre o disco intervertebral e a articulagdo interapofisaria (ponto de apoio).
A forca de reagado, produzida pelos musculos das goteiras vertebrais, gera um
momento resistente, igual ao produto da mesma pela distancia entre os arcos
posteriores e a articulagédo interapofisaria (ponto de apoio). Para que se tenha o
equilibrio, 0 momento motor, produzido pela carga, devera ser igual ao momento
resistente, produzido pela forca de reacado, fornecida pelos musculos das goteiras

vertebrais.

O disco Intervertebral, do segmento motor, € o responsavel pelo amortecimento
direto e passivo (sem controle cerebral) da forga axial, enquanto que os musculos
das goteiras vertebrais, da parte ou segmento resistente, sdo os responsaveis pelo

amortecimento indireto e ativo (com controle cerebral).
2.6 Consideragoes acerca dos esforgos (cargas) sobre a coluna vertebral.
2.6.1 Pequenas nogoes sobre biomecanica.

Segundo PET EEFE-USP, 2013, “Biomecanica é uma ciéncia interdisciplinar que
descreve e analisa o movimento humano e de animais, se utilizando de
aplicagées mecanicas, considerando as propriedades do sistema biolégico.
Estuda as forgas internas e externas e seus efeitos nas estruturas biolégicas.
Seu objetivo é a analise fisica do movimento dos sistemas biolégicos, levando

em consideracgao as particularidades fisiolégicas e anatdmicas bem definidas”.

Segundo La Torre et al., (2008), Granata et al., (1995), o calculo das forgas e dos
momentos internos, gerados no corpo humano, durante a tarefa de levantar objetos
do solo tem sido um dos grandes desafios da Bio-mecanica. A atividade do

levantamento de objetos vem sendo consistentemente abordada, como um fator de
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risco, que pode precipitar o processo de degeneragdo do disco intervertebral e o
desenvolvimento da dor lombar, segundo La Torre et al., (2008), Dolan et al.,(1998),
Jager at al., (1999), Burdorf, (2000), Kingma et al., (2001), Wilke et al., (1999), Wilke
et al., (2001), Ferguson et al., (2004) e Adams at al., (2005). A tarefa de levantar
objetos do solo € um movimento complexo. A relativa contribuicdo de cada elemento
desse sistema tem importancia decisiva na performance do levantamento, conforme
La Torre et al., (2008) e Simon et al.,(1997). Entretanto, mesmo com a adequada
escolha dos mecanismos corporais, durante a atividade, existe uma alteracao
potencial das estruturas posteriores da coluna vertebral, em virtude das forcas de
compressao e torcao resultantes do proprio levantamento. Durante o levantamento,
ocorre uma sobrecarga na articulagdo intervertebral L5/S1. A técnica de
levantamento utilizada afeta tanto a cinematica quanto a cinética da coluna vertebral,
conforme La Torre et al., (2008) e Kingma et al., (2004). Lesdes na coluna vertebral
podem ocorrer quando forgas, dentro de parametros normais, sdo aplicadas em
tecidos anormalmente fracos, ou quando for¢as elevadas, fora dos parametros de
normalidade, s&o aplicadas em tecidos normais, La Torre et al., (2008) e Adams et
al., (2005). Segundo NIOSH, em L5/S1, ocorrem 85 a 95% de herniagdes e, por
essa razao, ha o maior direcionamento dos estudos neste ponto. Por tudo isso, ha a
necessidade de compreender e mensurar os diferentes tipos de forgas, sejam elas
resultantes musculares (FM) ou resultantes articulares (FA). As mesmas atuam em
sentidos e dire¢des variadas, com diversas magnitudes e frequéncias, no sistema
musculo-esquelético, durante a tarefa de levantar objetos do solo. A compreenséo e
mensuracdo das forgcas passa a ser preponderante, uma vez que essas forcas
podem gerar disfungdes musculo-esqueléticas.

No entanto, em virtude da natureza invasiva e dependéncia de recursos tecnoldgicos
avancados, esses estudos de mensuragédo direta ndo sdo encontrados em larga
escala, sendo considerados improprios para avaliagdo de situagcdes do cotidiano,
fora do ambiente do laboratorio de pesquisas, segundo La Torre et al., (2008), Dalla
Vechia et al.,(1997) e Dalla Vechia et al., (1999). Dessa forma, o desenvolvimento
de estudos que utilizem técnicas n&o invasivas na avaliacdo da sobrecarga
mecanica durante a atividade de levantamento parece ser uma alternativa
interessante. A técnica da “dinamica inversa” consiste em um método néo invasivo,
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tradicionalmente utilizado, para quantificar as forcas e os momentos internos
geradores dos movimentos, conforme La Torre et al., (2008), Dalla Vechia et
al.,(1997), Dalla Vechia et al., (1999), Amadio, (2000), Amadio et al., (2000), Amadio,
(2002), Loss et al., (2002), Soares et al., (2004) e Loss et al., (2006). A solugao
inversa do problema parte da determinagcédo experimental da posicdo dos segmentos
e da diferenciagdo numérica para a obtencao das variaveis cinematicas (velocidade
e aceleracdo). Ha, também, a mensuragédo das forgas externas e a determinagao
dos parémetros antropomeétricos, conforme La Torre et al., (2008) e Loss et al.,
(2006). A seguir, um diagrama e definicdes elucidativas da técnica da dinamica
inversa (figuras 14, 15 e 16), para uma melhor compreensao dos estudos citados.

FORCAS EXTERNAS

CINEMATICA DOS SEGMENTOS E
ARTICULACOES

DADOS GEOMETRICOS DOS
SEGMENTOS E ARTICULA-
COES

PROPRIEDADES INERCIATS
DOS SEGMENTOS E ARTICU-
LACOES

DETERMINACAO DAS FORCAS E
MOMENTOS INTERSEGMENTARES

Figura 14. Dinamica Inversa (PET EEFE-USP, 2013).

Defini¢cbes, dentro da utilizagdo da técnica da Dinamica Inversa (PET EEFE-USP,
2013):

J Cinemetria (Cinematografia, Opto eletrénico, Cameras digitais): determina
como o movimento foi realizado, através de deslocamento, velocidade e aceleragcao

(cinematica dos segmentos e articulagdes).

o Dinamometria: determina forca de reacédo do solo, pressio e forgas internas
(tragcdo ligamentar, compressdes articulares, compressdes de discos, torgdes

osseas) (forgcas externas).
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. Eletromiografia (EMG): determina musculos ativos, intensidade e duragdo da
acao muscular e coordenag¢ao muscular, através do estudo da atividade muscular, a

partir do estimulo elétrico e da somatdria dos potenciais de agao.

. Antropometria: determina peso, centro de massa, centro de gravidade, centro

de volume (dados geométricos) e propriedades inerciais.

———

Figura 15. Diagrama de forgas de acéo, reacao, distancias (bragos de alavanca), na vértebra L5/S1, durante o
levantamento de uma carga, segundo Calculo das Forgas Internas na Coluna Lombar pela técnica da Dindmica
Inversa, (La Torre et al., 2008).

Com o dado do grafico ( Figura 16 ), tem-se, dividindo o valor 350 kg, que é o valor
da forca na articulagado da vértebra L5/S1, por 68 kg, que é o valor do peso de uma
pessoa considerado por La Torre et al., (2008) :

n=%=5,147( Equacéo 7) (numero de vezes em que a forca em L5/S1(350 kg) &

maior que a forga peso da pessoa (68 kg), para uma carga de elevagdo de 17 kg

(25% de 68 kg), a uma inclinagao a, da coluna, de 45°).

Segundo Santa Maria, (2001), foram determinadas as for¢as atuantes, durante os
movimentos de flexdo/extensdo da coluna vertebral, de maneira precisa, utilizando-

se de medigcbes simultaneas, com procedimentos de Cinemetria, Ressonancia
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Magnética e Antropometria. Com a regido lombar da coluna vertebral a 45° com a
horizontal, com um individuo elevando uma carga igual a 20% do seu peso e, com o
uso do programa ou software MATLAB, determinou-se que a sobrecarga R gerada
na coluna vertebral, em L5/S1 € de 5,17 vezes o peso do corpo.
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Figura 16. Gréafico da forga na articulagéo na vértebra L5/S1(em torno de 3.500 N(350 kgf)), durante o
levantamento de uma carga, conforme o Calculo das Forgas Internas na Coluna Lombar pela técnica da
Dinamica Inversa (La torre at al., 2008).

Segundo Pequini, (2000), (figura 17), tem-se uma figura com grafico de esforgos
sobre o terceiro disco lombar, para diversas posicdes do corpo. Dr Nachemson
colocou um aparelho especial de medir pressdo dentro do nucleo pulposo do disco e
verificou que, conforme a posigdo do corpo, ou seja, a postura, essas pressdes
internas sdo muito variaveis. Na pessoa deitada de barriga para cima, o disco
suporta um peso de 25 Kdf (se for uma pessoa de 70 kgf); se ela virar de lado, esse
peso sobe para 75 Kgf; se ficar em pé, para 100 kgf, etc. Portanto, quanto mais
inadequada a postura maior sera o desgaste dos discos.

Estas consideragbes, conforme La Torre et al., (2008), Santa Maria, (2001) e
Pequini, (2000), servem para mostrar que a sobrecarga no disco intervertebral é alta

nos levantamentos de cargas, mesmo para pequenos valores das mesmas.
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2.6.2 Limites de peso para levantamento.

Segundo Santa Maria, (2001), de acordo com a FUNDACENTRO (1982), para um
operario brasileiro, os limites de peso, que podem ser levantados, sem causar
problemas a saude, sdo: para adultos de 18 a 35 anos, homens, 40 kgf, mulheres,
20 kgf; de 16 a 18 anos, homens, 16 kgf, mulheres 8 kgf; menos de 16 anos, é
proibido o levantamento de carga. Recomenda-se, para as mulheres, 50% dos
valores maximos de levantamento de peso indicados para os homens. Aos jovens,
de 16 a 18 anos, recomenda-se que executem, ocasionalmente, o levantamento de,
no maximo, 40% do peso destinado aos adultos. O levantamento de peso para
pessoas idosas deve ser evitado, pois seus 0ssos sdo frageis e sua forga muscular é
pequena (FUNDACENTRO, 1991).
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Figura 17. Esforgos sobre o terceiro disco lombar, para diversas posigdes do corpo, para uma pessoa de 70 kgf
(Knoplich, 1982).
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2.6.3 Esforgos de compressao que causam a ruptura da vértebra.

No entrecruzamento de trés sistemas trabeculares, existe um local de menor
resisténcia, especificamente um triangulo, o que explica a fratura cuneiforme da
vértebra. O inicio do esmagamento na vértebra da coluna vertebral ocorre quando a
mesma é submetida a uma carga de 600 kgf e o esmagamento total se da com 800
kgf de carga (Kapandiji, 2000).

Compressao axial de 600 kgdf: Compresséo axial de 800 kgf:

esmagamento parcial, parte anterior do esmagamento total da parte anterior do

corpo vertebral
corpo vertebral

Figura 18. Ruptura da vértebra sob esforgos de compressao axial.

Devido a frequéncia de lesbes do dorso, com suas subsequentes repercussdes
econdmicas, a mecanica da coluna vertebral tem sido estudada intensamente. Em
Souza, (2009), comenta-se que alguns autores, procurando quantificar as forgas
normalmente encontradas sobre a coluna vertebral, usaram modelos biomecanicos,
um com forgas compressivas de 10.000 N sobre L5, outro com 4.250 N de
compressao (Haer et al., 2001). Kumar e Davis, em modelos dindmicos, sugeriram
forcas compressivas maximas de 7.000 N. Normalmente, os levantamentos
dindmicos podem ser considerados duas vezes mais estressantes que sustentagdes

estaticas, para a mesma resisténcia (Kumar, 1999), (Davis,1984).
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2.7 Consideragoes complementares sobre a coluna vertebral.

O primeiro tecido a entrar em contato com o implante é o sangue. O coagulo sofrera
uma série de eventos bioldgicos que terminardo na formagédo de tecido ésseo ao
redor do implante. O implante entrara em contato com porcentagens variaveis de
osso cortical, osso trabecular e medula éssea. Essa caracteristica aponta para o fato
de haver, na verdade, varias interfaces com o implante (Silva, 2013). Com base
nesta revisdo bibliografica, onde os principais conceitos teoricos relativos a esta
pesquisa foram expostos, destacou-se, em primeiro lugar, a importancia dos
biomateriais no mundo moderno, justificado de forma quase imediata. Foi
apresentada uma comparacdo entre as propriedades fisicas e mecanicas dos
implantes, com as mesmas propriedades dos ossos, bem como foram apresentadas
as principais caracteristicas e propriedades de outras ligas pesquisadas. Assim, esta
pesquisa (liga de Ti-15Mo-4Sn) situou-se, dentro do estado da arte apresentado
nesta revisdo, num patamar de propriedades. Estas sdo: uma liga a + [, baixa
densidade, médulo elastico proximo ao do osso da coluna vertebral (vértebras
lombares), definido, também, em fungdo do volume de poros desejado para o
sucesso do implante, dureza compativel, resisténcia ao desgaste (abras&o), etc.
Através da comparagdo das caracteristicas da liga desta pesquisa com as
caracteristicas de outras ligas para uso com a mesma finalidade, presume-se que a
proposta deste trabalho ira apresentar resultados satisfatorios para uso como
biomateriais (valores compativeis com os valores da tabela 16).

Tabela 16. Propriedades mecanicas do osso (Silva, 2013).

. Propriedades mecanicas Longitudinal Transversal
Lim. Res. a Compressao (MPa) 70-280 53
Lim.Res. a Tragédo (MPa) 70-160 50-53
Maodulo de Young (GPa) 11-21 5-13
Microdureza (VPN) 30-60 -
Tenacidade a fratura ( MPa/m ) 2-5 8
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CAPITULO 3 - MATERIAIS E METODOS.
3.1 Materiais.
3.1.1 Descricao geral.

Neste estudo foram utilizados, na preparagao dos corpos de prova, para 0 processo
de sinterizacdo, para os diversos testes, procedimentos e ensaios, pos de Ti, Mo e
Sn, todos de alta pureza, de formato irregular, fabricados pela BRATS SINTERING
FILTERS, SPECIAL METAL POWDERS, como descritos nas tabelas 17, 18 e 19.
Também foi utilizada a cénfora em po, na proporgédo de 2%, com o objetivo de
permitir uma boa aglomeragao, lubrificagdo e atuacdo, de forma secundaria, como
detentora de espacgo ou espacador (space holder), para contribuir com o aumento

da porosidade.

Tabela 17. Pé de titanio — especificagbes.

Especificagdes do pd de Titanio utilizado nos experimentos

Formato Irregular
Tamanho médio de particula 100 pm
Grau 2
Densidade 4,51g/cm®
Fabricante BRATS

Tabela 18. Pé de molibdénio — especificagbes.

Especificagdes do pé de Molibdénio utilizado nos experimentos

Formato Irregular e esponjoso
Tamanho médio de particula 3,5 um
Grau cp
Densidade 10,28 g/lcm®
Fabricante EEL / USP
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Tabela 19. Pé de estanho — especificagbes.

Especificagbes do pé de Estanho utilizado nos experimentos

Formato Irregular
Tamanho médio de particula 45 um

Densidade 7,27g/cm®
Fabricante BRATS

3.2 Métodos.
3.2.1 Misturas e amostragem.

Os pos de Ti, Mo, Sn e canfora foram misturados, onde o processo consiste
em adicionar uma quantidade especifica dos elementos de pé do metal base ,T, a
elementos de liga, Mo, Sn e lubrificante (canfora), misturados de forma homogénea.
As amostras possuem a seguinte composi¢ao:

. Ti -15%Mo - 4%Sn (ver tabelas 10, 11 e 12, pag.43 e 44).

As amostras tiveram tamanhos diferentes, de acordo com o ensaio que foi realizado:
para os ensaios de compressdo e abrasido tiveram as dimensdes de 09 mm de
diametro por 14 mm de altura (A1) e para os demais ensaios tiveram as dimensdes

de 05 mm de diametro por 05 mm de altura (A2) (Figura 19).

As amostras foram separadas da seguinte forma: 02 (duas) amostras para ensaio de
microscopia eletrénica de varredura (MEV), 01(uma) para ensaio de raio X (DRX), 03
(trés) para ensaios de dureza e microdureza, 05 (cinco) para ensaio de compresséo
e 05 (cinco) para o ensaio de abrasdo. Assim, tem-se um total de 60 amostras para
as trés diferentes temperaturas de sinterizagdo (12 amostras de reserva). As
densidades tedricas das amostras, objeto deste trabalho, foram determinadas a
partir da regra das misturas, segundo Callister Jr., (2002), representada pela
equacao 8.
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Amostra

9X14

Amostras

5X5

Figura 19. Corpos de prova (09 mm x 14 mm) e (05 mm x 05 mm).

Os volumes das amostras foram determinados pela equagéo 9 e, em seguida, foi

possivel determinar a massa total para cada amostra de acordo com a equagao 10.

m,+m,+mg.

Pr= (Equagao 8)

m m m
4y My Mc
Pra Pz Prc

onde:

p, € adensidade tedrica da liga

m, € a massa do elemento A

m, € a massa do elemento B

m. € a massa do elemento C

p., € a densidade tedrica do elemento A
p.; € a densidade tedrica do elemento B

Pre € adensidade tedrica do elemento C
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V= (Equacéao 9)

onde: V, volume da amostra
D, didametro da amostra
h, altura da amostra
m, = p, XV (Equacéo 10)
onde:

m, , massa total da amostra
P, , densidade tedrica (dada pela equacgéo 8)

7, volume da amostra

As massas de cada constituinte das amostras obtidas neste estudo encontram-se

assinaladas na tabela 20.

Tabela 20. Quantidades utilizadas para os dois tipos de amostras processadas.

A1-Corpo de proval ¢=9mm x h=14 mm

Amostras Composicao A2-Corpo de prova 2 ¢= 5mm x h=5 mm

Massa Ti(g) MassaMo (g) MassaSn(g)

Ale A2 Ti -15%Mo - 4%Sn 46,50 8,61 2,3

3.2.2 Compactacgoes e sinterizagoes.

As amostras foram submetidas a compactagdes, por prensagem uniaxial, em
matrizes cilindricas de ago 4340, com orificio de didametro de 9 mm, para o corpo de
prova 1(amostra A1, de 9mm X 14mm) e didmetro de 5 mm, para o corpo de prova 2

(amostra A2, de 5mm X 5mm), em prensa manual de 11 toneladas de capacidade, a
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pressao de compactagdo de 100 MPa, de acordo com condi¢cdo preconizada por

Guimaraes, (2012), como mostrado na figura 20.

=
=
=
=
=
=
=
=
—1
=
1'._
-1"-
-
=
=

Figura 20. Prensa manual de 11 toneladas de capacidade.

Apos a compactacao, os corpos foram sinterizados a 1200°C, 1250°C e1300°C, por
2 horas, sob vacuo de 10° mbar, em forno BP engenharia, tiristorizado, de
resisténcia tubular de SiC, e tubo interno de Al,O3;, com bomba de alto vacuo da
marca Adixen Packtel 1025 acoplada, de acordo com as figuras 21 e 22.

Bomba

de vacuo [ ~R . ; ; Forno

Controle

Figura 21. Forno de sinterizacéo.

71



Amostras

Barquinha

de

alumina

Figura 22. Forno de sinterizagao e corpos de prova.

3.2.3 Caracterizag¢ao dos corpos de prova.
3.2.3.1 Calculo da densidade.

As medidas de densidade nas amostras sinterizadas foram realizadas pelo método
geométrico, segundo Callister, (2002), para o qual foram utilizados um paquimetro
digital Mitutoyo de resolugao 0,001mm, e uma balanga Scaltec de resolugao 0,0001g
(figura 23) (Ferreira, 2013).

Figura 23. Balanga de precisao Scaltec de resolugao 0,0001g.
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3.2.3.2 Determinagao da porosidade.

A porosidade das ligas sinterizadas, a qual exerce influéncia sobre as propriedades
mecanicas e bioldgicas dos materiais para implantes na interface osso-implante,
significa a fragdo do volume de poro em relagdo ao volume total e foi determinada

pela equacdo 11, segundo Li et al., (2009).

P:(1—£)x100 (Equagao11)
Pr

Onde: P, porosidade da amostra apds sinterizacao

p , densidade da amostra sinterizada

P, , densidade tedrica da liga (dada pela equacéo 8)

3.2.3.3 Preparagao metalografica.

As amostras foram submetidas a embutimento a quente em baquelite para facilitar o

manuseio durante as etapas de lixamento e polimento.

O embutimento das amostras cilindricas, de Smm x 5mm, foi feito com a altura do
cilindro paralela ao disco de baquelite, gerando um retangulo, apds o lixamento. As
amostras foram lixadas, manualmente, sob fluxo constante de agua, na sequéncia
de lixas de 100, 220, 400, 600 e 1200 de granulometria, alternando o sentido da
amostra em 90° a cada troca de lixa, 0 que promove a eliminacdo dos riscos da

etapa anterior, garantindo maior planificagao da superficie.

Em seguida, efetuou-se o polimento das amostras, utilizando-se o equipamento
AROTEC, com disco rotativo, pressionando-as sobre um pano fixado em superficie
plana, utilizando como substancia abrasiva a alumina em solugao aquosa (Al2O3), de
granulometria 3um e, finalmente, foi realizado o ataque quimico, com solugéo,
composta de 10% de HF, 5% de HNOj3; e 85% de H,0, destilada para uma melhor
revelacdo da microestrutura, preconizada por Ferreira (2013).
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Cada etapa da preparacdo metalografica foi observada em microscopio Olympus,
em iluminagao por campo claro, apds limpeza da amostra com agua e secagem em

ar frio.

3.2.3.4 Microscopia optica e microscopia eletronica de varredura (MEV).

Apds o polimento, as amostras foram observadas em Microscépio Optico Neophot-
32 e fotografadas por sistema computadorizado, a partir de video-camera acoplada
ao microscopio. Aléem da microestrutura, foram obtidas imagens das indentagdes
produzidas pelo ensaio de dureza e microdureza Vickers (HV) em diferentes
aumentos, de acordo com condigao preconizada por Guimaraes, 2012.

As amostras, ainda sem tratamento metalografico, foram analisadas por MEV, em
microscopio Superscan/SS500-50 Shimadzu, por SE e por BSE. A microscopia
eletrébnica de varredura (MEV) foi utilizada, em primeiro lugar, para determinar a
distribuicdo dos graos. Apos o processo de compactagao e de sinterizagdo, também
foram investigadas as seguintes caracteristicas: grau de sinterizagdo, microestrutura

das amostras, porosidade, tamanho, forma de poros e interconectividade dos poros.

Apés a preparagao metalografica, as amostras foram verificadas novamente por
MEV e realizada analise dos elementos quimicos por EDS (Espectroscopia de
Energia Dispersiva). Além da microestrutura, foram também obtidas imagens das
indentagbes produzidas pelo ensaio de dureza e microdureza Vickers (HV) em

diferentes aumentos.

A anadlise por EDS é uma técnica nao destrutiva, que permite obter o mapa
composicional da regido em observacédo, bem como elementos quimicos em pontos

isolados, de acordo com a necessidade do observador.
3.2.3.5 Microscopia de varredura confocal.

A microscopia de varredura confocal representa um dos mais importantes avangos

da microscopia de luz, ja desenvolvida, principalmente, porque é uma técnica capaz

de visualizar em profundidade. No microscopio confocal, todas as estruturas fora de

foco sdo eliminadas na formacdo da imagem, deixando a imagem com melhor

definicdo e profundidade do campo em relagdo a microscopia Optica convencional.
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Outra vantagem sobre a microscopia Optica convencional é a capacidade que o
confocal tem de realizar imagens em segbes Opticas para amostras com maior
espessura, possibilitando a posterior sobreposi¢cao destas imagens para a formagéao
de uma imagem em 3D (LaCTAD, 2014).

As amostras, com e sem tratamento metalografico, foram analisadas em microscopio
confocal. A microscopia confocal foi utilizada para avaliar a efetividade da
sinterizacado e o aspecto superficial do compacto sinterizado, com destaque para a
determinagao da rugosidade superficial, profundidade e tipo de poro.

3.2.3.6 Analise estrutural — difratometria por raios X.

As analises foram realizadas em um difratdmetro Shimadzu, que utiliza a radiacao
CuKa, com filtro de niquel. Os paréametros utilizados foram: voltagem de 35 kV,
corrente de 40 mA, angulo 26 variando de 25 a 90° com passo de 0,02° e tempo de
1 segundo. A analise por DRX teve por objetivo observar as fases presentes nas
amostras sinterizadas em trés diferentes temperaturas. A partir dos resultados
obtidos, e formados os difratogramas, os picos foram analisados utilizando-se fichas
do JCPDS (Joint Committee for Powder Diffraction Standards). Depois de
identificadas as fases presentes e através da analise da intensidade dos picos,
foram calculados a intensidade relativa e o quantitativo das fases presentes, a partir
da intensidade total dos picos.

3.2.3.7 Ensaio de dureza Vickers (HV).

Um dos métodos para a avaliagdo da resisténcia mecanica da liga é a utilizagdo do
ensaio de dureza Vickers. A dureza Vickers (HV) das amostras processadas neste
estudo foi determinada por ensaio em durémetro SHIMADZU HMV, com carga de 2
kgf, durante 10s, utilizando 3 amostras por temperatura, trés temperaturas, 1200 °C,
1250 °C e 1300 °C, com 3 indentag¢des para cada amostra. A norma utilizada foi a

ASTM E-140. A equagao utilizada foi HV =1,854P, /d} (equagéo 12), onde:

P4 ,forca peso, de 2kg, aplicada durante 10s;
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d: ,em mm, diagonal da base da piramide do indentador, apds a penetragdo na

amostra;
1,854, constante de transformacdes.
3.2.3.8 Ensaio de microdureza Vickers (HV).

Muitas das aplicagdes da dureza Vickers estdo voltadas para o ensaio de
microdureza, com o objetivo de medir a dureza dos micro-constituintes. Foi, portanto,
registrada a dureza do material em nivel microscépico. O termo “teste da
microdureza”, usualmente, se refere as indentagdes estaticas provocadas por cargas

menores que 1kgf.

A microdureza Vickers (HV) das amostras processadas neste estudo foi determinada
por ensaio em durdbmetro SHIMADZU HMV, com carga de 25 gf, ou 100 gf, durante
10s, utilizando 3 amostras por temperatura, trés temperaturas, 1200 °C, 1250 °C e
1300 °C, com 3 indentagbes para cada amostra (mesmas amostras da dureza).
Utilizou-se a norma ASTM E-384.

A equagéo utilizada foi HV =1,854P,/d} , onde:

P4 ,forca peso, de 0,025 kg, ou 0,1 kg, aplicada durante 10s;

d: ,em mm, diagonal da base da pirdmide do indentador, apds a penetragdo na

amostra;
1,854, constante de transformacoes.
3.2.3.9 Ensaios de compressao monoténica (ASTM E9-09, 2000).

Os ensaios de compressao (figuras 24 e 25), foram realizados em maquina de
ensaios universal, da marca Instron, modelo 5582, a uma velocidade de 1mm/min
(taxa de carregamento), conforme figura 24. Foram registrados os resultados da
tensado limite de escoamento (respectiva a deformacéo de 0,2%), e o mddulo de

elasticidade das amostras, que foram obtidos a partir de curvas tensao-deformacao.
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Figura 24. Maquina de ensaios de compresséo monotdnica.

Figura 25. Maquina de ensaios de compressao monotbnica e corpo de prova.

Os resultados dos ensaios de compressdao foram  importantes
para determinar os valores do limite de escoamento, modulo de elasticidade e
também para avaliar a resposta mecanica das amostras porosas sob carga de

compressdo monotbnica. Trata-se de avaliar o comportamento mecéanico das
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amostras, em termos de ductilidade, pelo valor de E, comparando-se o E do
implante com o E do osso. Valores de E do implante menores ou, no maximo, iguais
ao E do osso, possibilitam uma absorgao de carga pelo implante, na interface osso-
implante e consequentes menores valores de tensdo. Especialmente para
aplicagdes biomédicas, a resposta do material de implante tem que ser considerada
com cuidado para evitar o chamado "efeito de blindagem de tensé&o ".

Isto corresponde, essencialmente, a reabsorgdo da carga pelo osso, na interface
osso-implante do osso e o consequente afrouxamento do implante, devido a
diferenca (incompatibilidade) entre os moédulos de elasticidade do material do
implante e o do osso. Este é, geralmente, o caso para materiais de implante muito
mais duros do que o 0sso, conforme preconizado por Guimaraes (2012).

3.2.3.10 Ensaio de abrasao - avaliagao do desgaste por abrasao

Os ensaios comparativos do desgaste nas ligas Ti-15Mo-4Sn, nas temperaturas ja
mencionadas, foram realizados num abrasimetro modificado, marca Arotec-Aropol E,
conforme figura 26. As amostras foram acopladas ao mandril, verticalmente a um
disco de granito, em suporte com fixador. Foi utilizada rotagédo de 100 RPM do disco
de granito e empregada uma carga vertical de 475g, durante 10 minutos. Uma vez
posicionada sobre o disco de granito, a amostra foi mantida fixa em uma linha

perimetral, p= 471mm, sob vazao de agua de 0,5 I/min.

Figura 26. Maquina de ensaio de abraséo.
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O material para corte foi o granito cinza, com estrutura orientada, de granulometria
grossa, variando de 4 a 20 mm, petrograficamente classificado como biotita
monzogranito, contendo 32% de quartzo, 31% de microlinamicropertitico, 24% de
plagioclasio, 11% de biotita e 2% de acessorios.

O material, acima descrito, apresenta massa especifica de 2,67g/cm3, absorcao de
agua de 0,35% e porosidade total de 0,93%. Foi, entédo, utilizado um disco deste
granito com 220 mm de didmetro, com altura de 1,5 cm.

O ensaio de abras&o fornece uma medida da intensidade do desgaste linear (IDL,
IDLR e DTTA), sofrido por cada amostra, determinado pelas equagdes 13, 14, 15 e
16.

AM = mi — mf , (mg). (Equagéao 13)
Onde:

AM é perda de massa em miligramas;

m; & a massa inicial da amostra;

ms € a massa final da amostra.

IDL = AM/(t.v), (mg/m) (Equagéo 14)
Onde:

t € o tempo de duragéo do ensaio (s);

v é a velocidade linear do teste (m/s).

Perda de massa relativa ao maior valor de desgaste.

IDLR = IDL

x100 (Equacéo 15)

1200°C

Onde:

IDL é a perda de massa por unidade de comprimento (mg/m);
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IDL1200 € a perda de massa maxima por unidade de comprimento(mg/m);
Perda de massa total no teste de abraséo.

DITA = px N xtxIDL (Equacéo 16)

Onde:

p € o perimetro da circunferéncia, no teste, de 0,471 m;
N é a rotagao do disco de granito (100 rpm);

t € o tempo de ensaio (10min);

IDL é a perda de massa por unidade de comprimento.
3.2.4 Ensaios de analise térmica

As técnicas de analise térmica utilizadas neste trabalho foram: TGA (analise
termogravimétrica), DTG (termogravimetria derivada), e DSC (calorimetria
exploratoria diferencial) de fluxo de calor. O pd, para analise, com a quantidade total
de 1g, foi misturado, com as seguintes proporg¢des: 0,81g Ti, 0,15g Mo e 0,04g Sn.
Uma vez misturados, a amostra foi analisada, no equipamento de marca e modelo
Instruments TA, SDT Q 600. A massa da amostra variou de 4 a 35mg. As
experiéncias foram realizadas sob um fluxo de argbnio (alta pureza, 99,99%), com
cadinho de alumina para a amostra e para a referéncia (vazio). A taxa de

aquecimento e de resfriamento foi de 5°C / min.

E importante e necessaria a obtencdo de informacdes em temperaturas diferentes,
baixas e elevadas. Trés testes foram realizados:

1) aquecimento até 1200°C, com analise térmica, utilizando as técnicas DSC,TGA e

DTG, com o resfriamento sem analise;

2) aquecimento da mesma amostra do item 1 até 300°C, seguido de resfriamento
até -80°C, ambos com analise térmica, utilizando, somente, DSC;

3) aquecimento de uma nova amostra até 300°C, seguido de resfriamento até -80
°C, ambos com analise térmica, utilizando, somente, (DSC).
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Os eventos endotérmicos e exotérmicos, ocorridos, foram destacados e analisados.
Essas condigdes foram escolhidas em face das limitagcbes operacionais do
instrumento TA SDT Q 600. No aquecimento, até 1200°C, foi possivel, na analise
térmica, obter informacdes sobre o aquecimento, em si, e, também, sobre a
termogravimetria (DSC e TGA, respectivamente). No aquecimento, a 300°C, foi
possivel, a temperatura mais baixa, obter informacdes sobre o aquecimento,
somente (Haines, P.J.,1995).
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CAPITULO 4- RESULTADOS E DISCUSSOES.
4.1 Andlises.

4.1.1 Analise quimica e morfolégica dos pés de Ti, Mo e Sn.

Por se tratarem de pds que, neste trabalho, foram utilizados no processamento de

liga que sera aplicada como biomaterial, deve-se analisar a composi¢gao quimica dos

mesmos, a fim de identificar possiveis contaminantes, cuja presenga pode provocar

reacdes citotoxicas, comprometendo, seriamente, a qualidade do biomaterial
Ferreira, (2013); Andrade, (2011); Goia, (2013). As figuras 27, 28, e 29, exibem
micrografias dos pds de titanio, molibdénio e estanho com os respectivos espectros
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Figura 28. Mapeamento por area do p6 de molibdénio por EDS:( A) pés de Mo,1000X e (B) espectro de EDS.
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Figura 29. Mapeamento por area do p6 de estanho por EDS: (A) pés de Sn 1000X e (B) espectro de EDS.

Na analise quimica por EDS foram identificados apenas os elementos Mo, Ti e Sn,
sendo encontrado oxigénio nos pds. O EDS foi realizado por mapeamento de uma
determinada area da amostra. Apenas as particulas que estdo dentro de uma
determinada area sao identificadas, ou seja, trata-se de uma analise quimica

eficiente, apesar de restrita.

Observagao: o carbono presente no espectro de EDS, nas trés figuras 27, 28 e 29 é
devido a fita colocada no porta-amostra do MEV para a realizagao do ensaio.

A adaptabilidade de um dado material a fabricagdo por metalurgia do pé depende
das propriedades do po6 utilizado. Tais propriedades incluem tamanho,
granulometria, forma, teor de contaminantes, dentre outras caracteristicas. P6s com
ampla faixa de distribuicdo granulométrica s&do apropriados, pois, durante a
compactacao, as particulas mais finas ocupam os espacos entre particulas maiores
(Thummler e Oberacker, 1994).

Observa-se nas fotomicrografias do p6 de titénio (figura 30) que as particulas
também apresentam formato irregular, com tamanho de particula variando entre 6
Mm e 143 ym, sendo o tamanho médio de particula de 98 uym. O valor do tamanho
médio das particulas do p6 de Ti é semelhante ao fornecido pelo fabricante (100
Hm).

As micrografias do pé de Mo utilizado para processar as amostras (fig 31, A e B)
revelam que as particulas apresentam formato esponjoso e ampla faixa de

distribuicdo granulométrica, com tamanho de particula variando entre 5 um e 50 ym,
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sendo o tamanho médio, aproximado, de particula, 20 um; (obs.dado fornecido pelo
fabricante: 3,5 ym).

AceV  Piahs  Mag  wn 1 Ve Mag wn i k=
S8V 40 =180 M LAMAYAIEHF IS8V 40 w2 M LAMAVUEHF

AccV  Piobe  Mag wp F——1 10um AccY  Probe  Mag wp 1 20um
15.0kv 40 1000 16 LAMAV/UENF 150Ky 40 =700 16 LAMAV/UENF

Figura 31. Micrografias do p6 de molibdénio: (A) 1000X; (B) 700X.

Na figura 32, se apresentam pos de estanho obtidos pelo processo de atomizagao
com gas, onde as particulas apresentam formato muito proximos ao de esferas.O
tamanho médio observado das particulas foi de 13,34 pym, com uma faixa de
distribuicdo granulométrica mais uniforme e menor que a do titdnio e do molibdénio

utilizados neste trabalho.

A granulometria dos pos interfere também na sinterizagdo e no resultado final,
podendo-se produzir materiais com porosidade elevada, em fungdo do aumento do

tamanho médio das particulas do p6 (Braga, 2007). Os resultados obtidos em
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termos de porosidade permitem relacionar as porosidades das amostras
processadas neste estudo as caracteristicas, o formato e o tamanho dos pés.

AccY  Probe  Mag  wp F———1 10um
150KV 40 x1000 20 LAMAV/UENF 15.0kV 40 x300 20 LAMAV/UENF

Figura 32. Micrografias do p6 de estanho: (A) 1000X e (B) 300X.

4.1.2 Densificagao.
4.1.2.1 Corpos de prova nao sinterizados (a verde).

A partir das pesagens e medidas realizadas, obtiveram-se os resultados de
densidade tedrica (volumétrica), densidade real (corpos verdes) e relativa, que se
encontram na tabela 21.

Tabela 21. Valores de densidade dos corpos de prova nao sinterizados.

Amostra Dimensdes do corpo P tedrica (g/cm®) p real (g/cm®) p relativa (%)
de prova
Ti-15Mo-4Sn (9mm x 14mm) 5,003 3,320+ 0,010 66,360% 0,199
Ti-15Mo-4Sn (5,0mm x 5,0mm) 5,003 3,530+ 0,010 70,557+ 0,199

Observa-se que as densidades reais dos corpos de prova (corpos verdes)
mostraram-se inferiores a densidade tedrica. Isso se deve ao fato de que os corpos
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de prova exibiram elevada porosidade, resultante da via de processamento,
metalurgia do po, cuja alteragdo de parémetros, tais como o tamanho médio e
morfologia do po, o tipo de prensagem e a pressdo de compactagdo empregada
permitiram a alteragdo de determinadas caracteristicas, principalmente o controle da

porosidade.
4.1.2.2 Corpos de prova sinterizados.

As densidades dos corpos sinterizados estdo dispostas nas tabelas 22 e 23, a

seguir, para as temperaturas de sinterizagao de 1200°C, 1250°C e 1300°C.

Tabela 22. Valores de densidade dos corpos de prova sinterizados (9 mm x 14 mm).

1200°C 1250°C 1300°C

Amostras Ti-15Mo-4Sn Ti-15Mo-4Sn Ti-15Mo-4Sn

Dimensdes do corpo de prova | (9 mm x 14 mm) (9 mm x 14 mm) (9 mm x 14 mm)

p tedrica (g/cm®) 5,003 5,003 5,003
p real (g/cm®) 3,360+ 0,060 3,498+ 0,070 3,640+ 0,070
p relativa (%) 67,159t 1,199 69,918+1,399 72,756+ 1,399

ApoOs a sinterizagdo, observa-se que houve acréscimo da densidade em todos os

corpos de prova, relativas aos corpos nao sinterizados, com os valores maiores na
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temperatura de 1300 °C. Isso se deve ao fato de que a sinterizagao conferiu, as

pecas, ligagdes definitivas entre as particulas, as quais sofreram interferéncia

durante a compactagao, resultando em um corpo coeso com integridade estrutural.

Esse aumento do contato entre as particulas resultou em redugao da porosidade e

retragao volumeétrica final da pega, culminando no aumento da densidade (German e

Bose, 1997).
Tabela 23. Valores de densidade dos corpos de prova sinterizados (5 mm x 5 mm).
1200°C 1250°C 1300°C
Amostras Ti-15Mo-4Sn Ti-15Mo-4Sn Ti-15Mo-4Sn

Dimensdes do corpo de prova

p tedrica (g/cm®)

p real (g/cm®)

p relativa (%)

(5 mm x 5 mm)

5,003

3,770+ 0,180

75,354 £ 3,597

(5 mm x 5 mm)

5,003

3,850+ 0,150

76,953 £2,998

(5 mm x 5 mm)

5,003

4,000+ 0,130

79,952+ 2,598

4.1.3 Porosidade (através da densidade tedrica e das densidades dos corpos

verdes e sinterizados).

A porosidade de um biomaterial para implantes ortopédicos € uma caracteristica de

extrema relevancia, uma vez que um material poroso permite osteointegracdo, meta

87



clinica das cirurgias de implante, aumentando a eficacia do mesmo, por estabelecer
uma interface mecanicamente sélida entre o material do implante e o tecido ésseo
(Goia, 2013). A porosidade foi calculada a partir dos valores de densidade
encontrados para as amostras antes e depois da sinterizacdo. Para a porosidade,
foram feitos os calculos, apenas, para os corpos de prova 9 mm X 14 mm, tendo em
vista que, para os ensaios de compressdo monotdnica, foram estes os corpos de
prova utilizados. A porosidade verificada nos corpos de prova deste estudo
apresentou os valores 33,64%, 32,84%, 30,08% e 27,24% (ndo sinterizados e
sinterizados), para as respectivas temperaturas de 1200°C, 1250°C e 1300°C. Nas
temperaturas de sinterizagdo de 1200°C e 1250°C, foram obtidos os valores mais
altos de porosidade, com pequenas variagcdes de valores. Na temperatura de
sinterizagdo de 1300°C, entretanto, observou-se uma maior reducédo de valores, em
relacao as duas temperaturas anteriores. Isto se deve a uma maior formacao de
pescocos, no processo de sinterizagao, na temperatura de 1300°C, o que diminuiu a

porosidade.

Os valores de porosidade estdo expostos na tabela 24. Os corpos de prova
sinterizados exibem menor porosidade que os n&o sinterizados, ja que a sinterizagao
promove a unido das particulas pela formagado de pescogos com redugao da area,
fechamento e diminuicdo do tamanho dos poros, caracteristicas da sinterizacdo por
fase solida (Chiaverini, 2001; Knewitz, 2009).

A porosidade é fator essencial em biomateriais para implantes ortopédicos. Diversos
estudos comprovam a eficacia do implante quando utilizados biomateriais com
porosidade superior a 25% (Liu, X., et al., 2004; Machado, 2008; Albuquerque, 2010;
Goia, 2013). Pelo que afirmam estes autores, conclui-se que os valores obtidos para
a porosidade foram adequados, tendo em vista que o valor mais baixo encontrado
(27,24%), neste trabalho ainda é superior a 25% de porosidade.

Sen Yu et al., (2011) estudaram ligas de Ti porosas, concluindo que os biomateriais
que apresentam porosidade média aproximada de 30% favorecem o processo de
osteointegracéo.

88



Goia (2013) realizou estudos in vivo, implantando biomateriais porosos em coelhos e
concluiu que biomateriais que exibem porosidades préximas a 40% apresentam
melhor osteointegracdo. No entanto, Yoshimura et al., (2005) advertem que
porosidades superiores a 40% resultam em perdas significativas na resisténcia

mecanica do material.
4.1.4 Analise microestrutural (amostras sem tratamento metalografico).

As microscopias eletrbnicas de varredura (MEV) e confocal em amostras néo
tratadas metalograficamente, permitram melhor observacdo de diversas
caracteristicas de interesse. Nas figuras 33-38, (A e B), a seguir, observa-se a liga
Ti-15Mo-4Sn, com poros, que sao espacos vazios entre as particulas de Ti, Mo e
Sn onde ndo se formaram os pescog¢os que garantem a ligagdo estrutural
promovida pelo processo de sinterizacdo, de formato irregular e
interconectividade, nas temperaturas de 1200°C, 1250°C e 1300°C. Na tabela 25,
sdo apresentados os valores para as medidas de rugosidade Ra e desvio, que
foram obtidos utilizando o confocal, nas temperaturas de 1200°C, 1250°C e
1300°C.

Tabela 24. Valores de porosidade dos compactos sinterizados e nao sinterizados.

Liga ndo
sinterizada Liga sinterizada Ti-15Mo-4Sn (9X14) (S)

Ti-15Mo-4Sn

(9X14) (NS) 1200 °C 1250 °C 1300 °C
Porosidade Porosidade Porosidade
Relativa relativa Relativa
(S/NS)*100 (S/NS)*100 (S/NS)*100

Porosidade Porosidade Porosidade Porosidade

NS(%) S(%) S(%) S(%)
33,64+0,13 32,84%+1,18 97,62 30,08+ 0,3 89,42 27,24+ 1,28 81
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3 . L 4
AccY  Probe  Mag wp F—— 50um AccV  Probe  Mag wp 1 20um
150KV 40 x200 16 LAMAV/UENF 150KV 40 =500 16 LAMAVIUENF

Figura 33. (A e B), Ti-15Mo-4Sn, 1200°C. Micrografias usando MEV 200X e 500X, respectivamente.

Figura 34. (A e B), Ti-15Mo-4Sn, 1200°C, microscopia confocal 3D, evidenciando a rugosidade
superficial e a profundidade do poro.

AccV  Probe AccY  Probe  Mag wp F—— 50um
150k 40 x100 17 LAMAY/UENF 15.0kY 40 x200 17 LAMAV/UENF

Figura 35. (A e B), Ti-15Mo-4Sn 1250°C, micrografias obtidas usando MEV 100X e 200X.
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Figura 36. (A e B), Ti-15Mo4Sn, 1250°C, microscopia confocal 3D, evidenciando a rugosidade
superficial e a profundidade do poro.

Frobe  Mag wp 1 20um AseV  Piobe  Mag
150KY 40  xB00 71 LAMAV/UENF 150KV 40 =400 21 LAWAVAIENF

Figura 38. (A e B), Ti-15Mo-4Sn 1300°C, microscopia confocal 3D, evidenciando a rugosidade
superficial e a profundidade do poro.
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Tabela 25. Confocal, Ti-15Mo-4Sn: rugosidade.

Temperatura (°C) Ra (um)
1200 5,629+ 1,322
1250 9,979t 3,546
1300 11,789+ 1,432

A rugosidade interfere, positivamente, no desenvolvimento de células osteoblasticas
durante os processos de reconhecimento e adesdo celular, assegurando melhor
estabilidade (Machado, 2008 e Silva, 2010). As Figuras 33-38 apresentam a
topografia da amostra de Ti-15Mo-4Sn, sem tratamento metalografico, revelada em
microscopia do MEV e microscopia confocal em 3D(com aumento de 430X).
Observa-se, nas regides em relevo, a elevada rugosidade superficial. Em torno das
areas em relevo, as depressdes indicam poros que se propagam para o interior da
amostra. Silva (2010), realizou estudo das caracteristicas fisico-quimicas e
biolégicas pela adesdo de osteoblastos em superficies de titdnio modificadas,
analisando a proliferacdo e adesao celular de osteoblastos em superficies lisas e
rugosas de Ti. Seus resultados foram conclusivos, indicando que a microarquitetura
de superficies rugosas favorece a acomodacgéo celular interferindo significativamente
na morfologia das células.

Em superficies rugosas, filopodios celulares crescem aderindo melhor a superficie,
e aumentando sua proximidade umas com as outras, constatando a eficiéncia desse
tipo de superficie no reconhecimento e adesao celular, essenciais ao sucesso de
implante de biomaterial. (Ferreira, 2013).

A rugosidade pode ser bem observada, também, nas figuras do MEV, com os
tamanhos em escalas adequadas. A seguir, algumas observagdes gerais.
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|- Observa-se, nas figuras de microscopia confocal que, nas trés temperaturas, a liga
Ti-15Mo-4Sn apresenta rugosidade crescente, 5,629 ym, 9,979 ym e 11,789 um,
com o aumento da temperatura, cujos valores foram, respectivamente, 1200°C,
1250°C e 1300°C.

lI- Sdo evidenciadas as topografias de superficie nas figuras 3D, 34, 36 e 38, para
as trés temperaturas, 1200°C, 1250°C e 1300°C, que exibiram, sem excegao,
elevada rugosidade superficial, regides em relevo e poros representados por
depressdes. Essa estrutura € importante para permitir a adesdo e o crescimento
superficial e subsuperficial das células osteoblasticas.

llI- Nas trés temperaturas, além de ser constatada boa porosidade, foram
observados grandes poros abertos que se propagam da superficie para o interior
das amostras e conexbes, com poros proximos (conforme item VI)
(interconectividade), o que é interessante, pois, em um biomaterial osteointegravel,
isto permite o imbricamento perfeito entre o material da prétese e o osso (Bottino,
(2005) e Goia, (2013));

IV- Pela formagao de pescogos entre particulas Ti-Ti, observa-se a boa sinterizacao
do titdnio nas micrografias da liga. O molibdénio, porém, devido ao seu elevado
ponto de fusdo, ndo sofreu sinterizacao perceptivel, sendo, no entanto, envolto por
particulas de titanio sinterizadas;

V- Em todas as micrografias, pode-se observar que os grédos de Mo exibem aspecto
grosseiro e aspero enquanto o Ti exibe superficie mais lisa, devido a sinterizagéo.

As particulas de Mo, nao sinterizadas, estdo distribuidas, de forma homogénea,
pelas amostras, revelando a eficiéncia da mistura para homogeneizagdo. As
identificacbes do Mo e do Sn na matriz de Ti deu-se, simultaneamente, em analise
quimica pontual e mapeamento, por EDS, exposta em sequéncia, nos itens 4.1.5 e
4.1.6.

VI- Complementando o que foi dito em lll, as figuras 34, 36 e 38, em 3D, revelam a
profundidade crescente dos poros, com a temperatura, com valores de 120 um, 200

um e 230 pym (melhor valor), para as temperaturas de 1200°C, 1250°C e 1300°C,

93



respectivamente, comprovando que a porosidade observada ndo € apenas
superficial, mas que ha poros que se aprofundam mais de 200 pm e se
interconectam pelo interior da amostra, suficientes para o crescimento de células

osseas, otimizando, assim, os efeitos da osteointegragéo.

VII- Nas figuras 33, 35 e 37, A e B, estdo salientadas, com setas vermelhas, as
presencas de Ti e Mo. Ressalta-se, aqui, que ocorre a interdifusdo, Ti — Mo e
Mo — Ti.

4.1.5 Analise quimica das amostras por EDS (amostras com tratamento
metalografico) — pontual (1200°C, 1250°C e 1300°C).

A analise quimica pontual, por EDS, objetivou a determinacdo de detalhes
microestruturais, de forma quantitativa, através de valores percentuais em peso,
tomando-se por base a escolha dos melhores pontos de analise que permitissem
uma compreensdo dos resultados obtidos, em termos de dureza, modulo de
elasticidade, tensdo de escoamento, entre outros. Tais resultados foram conclusivos
na determinagdo da aplicabilidade da liga Ti-15Mo-4Sn como biomaterial. Neste
estudo, foram analisadas trés temperaturas de sinterizacdo: 1200 °C, 1250°C e
1300°C. Utilizaram-se, sempre, as figuras do MEV, principais, do tipo elétron retro-
espalhado, onde os melhores pontos de analise foram marcados, com o intuito
principal de se ter uma melhor visdo dos detalhes microestruturais e, assim, ser

possivel a obtencéo das informac¢des mais importantes.
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Ti(61,199%)

Mo( 38,801%)
Ti(40,023%) Ti(10,704%)
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' 15.0k¥ 4.0 x1800 17 LAMAV/UENF
Figura 39. Ti-15Mo-4Sn, 1200°C-EDS 2, BSE, 4 pontos, em regibes distintas.
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Figura 40. (A ), 1200°C-EDS 2, ponto 1 e (B) 1200°C-EDS 2, ponto 2.
Tabela 26.1200°C, EDS2, ponto 1, quantitativo.
Elemento Peso(%) AT(%)
Ti 61,199 75,956
Mo 38,801 24,044
Total 100,000 100,000
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Tabela 27.1200°C, EDS 2, ponto 2, quantitativo.
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Elemento Peso(%) AT(%)
Ti 40,023 57.202
Mo 59,977 42.798
Total 100,000 100,000
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Figura 41. (A) 1200°C-EDS 2, ponto 3 e (B) 1200°C-EDS 2, ponto 4.

Tabela 28. 1200°C, EDS 2, ponto 3, quantitativo.

= ¥ T T
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IEaV]

Elemento Peso(%) AT(%)
Ti 10,704 19.362

Mo 89,296 80,638
Total 100,000 100,000

96




Tabela 29. 1200°C, EDS 2, ponto 4, quantitativo.

Elemento Peso(%) AT(%)
Ti 61,859 76,665
Mo 35,894 22,211
Sn 2,247 1,124

Total 100,000 100,000

Na tabela 26, verifica-se que, na regido do ponto 1, tem-se uma composicao de Ti
(61,199%) e Mo (38,801%) e auséncia de Sn. Tem-se, ai, as fases a(predominante)
e B. Na regido do ponto 2, tabela 27, tem-se uma composi¢ado de Ti (40,023%) e
Mo(59,977%) e também a auséncia de Sn. Tem-se, ai, as fases a e
B(predominante). Entre as regides dos pontos 1 e 2, acontece a interdifusdo Ti-Mo.
Na regido do ponto 3, tabela 28, tem-se, similarmente a 1 e 2, uma composigao de
Ti(10,704%), Mo(89,296%) e auséncia de Sn. Tem-se, ai, as fases a e
B(predominante). Em 3, acontece uma difusdo do Ti para dentro do Mo. Na regido 3
ha percolagdes, que sédo de Ti ao redor dos grdaos de Mo e isto foi facilitado pela
fusdo do Sn. Na regido do ponto 4, tabela 29, tem-se uma composi¢cdo de
Ti(61,859%), Mo(35,894%) e Sn(2,247%). Também, na regido de 4, ocorre a
interdifusdo Ti-Mo. Tem-se, ai, as fases a(predominante) e B. E interessante e
oportuno salientar que so foi detectado 2,247% de Sn em 4, provavelmente porque
este deve ter evaporado.
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Ti(89,379%)

Mo(7,561%)

Sn(3.060%)

Ti(94,038%)

Mo(1,167%)

Sn(4,795%).

Ti(93,744%)

Sn(6,256%)

Figura 42. Ti-15Mo-4Sn, 1250°C-EDS 1, BSE, 5 pontos, em regides distintas.

Figura 43. (A) 1250°C-EDS 1, ponto 1 e (B) 1250°C-EDS 1, ponto 2.
Tabela 30.1250°C, EDS 1, ponto 1, quantitativo.
Elemento Peso(%) AT (%)
Ti 83,909 91,915
Mo 9,258 5,064
Sn 6,833 3,021
Total 100,000 100,000

98



Tabela 31. 1250°C, EDS 1, ponto 2, quantitativo.

Elemento Peso(%) AT(%)

Mo 100,000 100,000

Total 100,000 100,000
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Figura 44. ( A) 1250°C-EDS 1, ponto 3 e (B) 1250°C-EDS 1, ponto 4.

Tabela 32. 1250°C, EDS 1, ponto 3, quantitativo.

Elemento Peso(%) AT(%)

Ti 89,379 94,692
Mo 7,561 4,000

Sn 3,060 1,308

Total 100,000 100,000
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Tabela 33. 1250°C, EDS 1, ponto 4, quantitativo.

Elemento Peso(%) AT(%)
Ti 94,038 97,393
Mo 1,167 0,603
Sn 4,795 2,004
Total 100,000 100,000
_________ ________ pont05 ______________
Figura 45, 1250°C-EDS 1, ponto 5
Tabela 34. 1250°C, EDS 1, ponto 5, quantitativo.
Elemento Peso(%) AT(%)
Ti 93,744 97,377
Sn 6,256 2,623
Total 100,000 100,000

Na tabela 30, verifica-se que, na regido do ponto 1, tem-se uma composicdo de
Ti(83,909%), Mo(9,258%) e Sn(6,833%). Pela maior quantidade de Ti e Sn, acima
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de 5%, prevalece a fase a (Nouri, A. et al., 2010) e menor quantidade de [3, Na
regiao do ponto 2, tabela 31, tem-se uma composigdo de Mo(100%), fase 3. Entre as
regides dos pontos 1 e 2 ocorre a interdifusdo Ti, Mo e Sn. Na regido do ponto 3,
tabela 32, tem-se uma composicdo de Ti(89,379%), Mo(7,561%) e Sn(3,060%).
Tem-se, ai, as fases a, a’(pelo Sn menor que 5% e pela quantidade insuficiente do
elemento betagénico Mo) e (. Na regido do ponto 4, tabela 33, tem-se uma
composicao de Ti(94,038%), Mo(1,167%) e Sn(4,795%). Tem-se, ai, as fases q,
a’(pelo Sn menor que 5% e pela quantidade insuficiente do elemento betagénico Mo)
e B. Na regido do ponto 5, tabela 34, tem-se uma composicdo de Ti(93,744%),
Sn(6,256%) e auséncia de Mo. Tem-se, ai, as fases a (predominante) e 3.

Ti (85,277%),

Ti (56,161%)
Mo(10,991%)

Mo(40,107%)
Sn(3,732%)

Sn(3,732%)

Ti(85,909%)

Mo(9,200%) Ti(8,962%)

Sn(4,891%) Mo(91,038%)
AccY Probe Mag WD f——— 50um
15.0kY 40 x 400 17 LAMAV/UENF

Figura 46. Ti-15Mo-4Sn, 1300°C-EDS 1, BSE, 4 pontos, em regides distintas.
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Figura 47. (A) 1300°C, EDS1, ponto1 e (B) 1300°C, EDS1, ponto 2.
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Tabela 35. 1300°C, EDS 1, ponto 1, quantitativo.

Elemento Peso(%) AT(%)
Ti 85,909 92,899
Mo 9,200 4,967
Sn 4,891 2,134

Total 100,000 100,000
Tabela 36. 1300°C, EDS 1, ponto 2, quantitativo.

Elemento Peso(%) AT(%)
Ti 85,277 92,421
Mo 10,991 5,947
Sn 3,732 1,632

Total 100,000 100,000
ponto 3

Figura 48. (A) 1300°C, EDS1, ponto 3 e (B), 1300°C, EDS1, ponto 4.
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Tabela 37. 1300°C, EDS 1, ponto 3, quantitativo.

Elemento Peso(%) AT(%)
Ti 8,962 16,470

Mo 91,038 83,530
Total 100,000 100,000

Tabela 38. 1300°C, EDS 1, ponto 4, quantitativo.

Elemento Peso(%) AT(%)
Ti 56,161 60,866
Mo 40,107 37,502
Sn 3,732 1,632

Total 100,000 100,000

Na tabela 35, na regido do ponto 1, tem-se uma composicdo de Ti(85,909%),
Mo(9,200%) e Sn(4,891%). Tem-se, ai, as fases a, a’(pelo Sn menor que 5% e pela
quantidade insuficiente do elemento betagénico Mo) e B. Na regido do ponto 2,
tabela 36, tem-se uma composicao de Ti (85,277%), Mo(10,991%) e Sn(3,732%).
Tem-se, ai, as fases a, a’(pelo Sn menor que 5% e pela quantidade ainda
insuficiente do elemento betagénico Mo, porém superior a do ponto 1(9,200%)) e B.
Na regido do ponto 3, tabela 37, tem-se uma composicdo de Ti(8,962%),
Mo(91,038%) e auséncia de Sn. Tem-se, ai, as fases a e B(predominante, pela
quantidade de Mo, superior). Na regido do ponto 4, tabela 38, tem-se uma
composicao de Ti (56,161%), Mo(40,107%) e Sn(3,732%). Tem-se, ai, as fases
a(predominante, pela quantidade de Ti, superior) e . Na regido entre os pontos 3 e

4 ocorre a interdifusao Ti, Mo, Sn.
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4.1.6 Analise quimica das amostras por EDS - mapeamento (amostras com
tratamento metalografico) (1200°C, 1250°C e 1300°C).

Esta analise teve objetivos, principais, similares aos apresentados na analise
quimica das amostras por EDS. Obijetivou-se, também, a determinagcdo de
pormenores importantes, como a interdifusdo titanio-molibdénio, juntamente com a
segregacao do estanho. Esta segregagao é um elemento facilitador da interdifuséo,
a qual é fundamental para a obtengao de boas propriedades mecanicas. Estas sdo a
dureza, o modulo de elasticidade, a tensdo de escoamento, etc, essenciais para a
obtencao da liga T-15Mo-4Sn que preencha os requisitos basicos de utilizagdo como
biomaterial, tais como boa resisténcia mecéanica, aliada a porosidade adequada, que
iniba o “stress shielding” (blindagem de tensdo). Foram utilizadas as temperaturas
de 1200°C, 1250°C e 1300°C. Vé-se uma distribuicdo uniforme de Ti, Mo e Sn ao
longo de toda a figura 49. Acontece a segregacao do estanho entre as particulas de
Ti e Mo, favorecendo a interdifusdo Ti-Mo, ja que o Sn fundiu, na temperatura de
sinterizacdo empregada. Explica-se a interdifusdo devido a solubilidade de ambos os
metais. Ha, também, a presencga de poros, com tamanho maximo, na figura 51, de
40 ym. O Ti e o Sn difundiram para dentro das particulas de Mo. A 1200°C houve

uma porosidade maior, em fungdo do tamanho de poro maior (item 4.1.3, tabela 24).

Vé-se uma distribuigdo uniforme de Ti, concentrada de Mo e pouco Sn ao longo de
toda a figura 52. Acontece a segregagao do estanho entre as particulas de Ti e Mo,
favorecendo a interdifusdo Ti-Mo, ja que o Sn fundiu, na temperatura de sinterizag&o
empregada. Explica-se a interdifusdo devido a solubilidade de ambos os metais.
Houve formacao de martensita (figura 54), na difusdo do molibdénio para dentro do
titanio. Ha, também, a presenca de poros, com tamanho maximo, aproximado, na
figura, de 16 ym. O Ti e o Sn difundiram mais, para dentro dos grédos de Mo.
Verificou-se que ha uma diminuicdo da porosidade, em funcdo do fechamento de
poros, na temperatura de 1250°C (item 4.1.3, tabela 24).

Vé-se uma distribuicdo mais uniforme de Ti, menos concentrada de Mo que na
temperatura de 1250°C e pouco Sn ao longo de toda a figura 55. Explica-se a

interdifusdo devido a solubilidade de ambos os metais. Houve formacédo de
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martensita (figura 57), na difusdo do molibdénio para dentro do titédnio. Ha, também,
a presenga de poros, com tamanho maximo, aproximado, na figura, de 11 um,
menor que os tamanhos de poro encontrados nas temperaturas de sinterizagdo de
1200°C (40 pm) e 1250°C (16 um). Houve maior difusdo dos elementos Ti e Sn para
dentro dos graos Mo do que a 1200°C e 1250°C. A 1300°C houve a menor

porosidade, em fungdo do menor tamanho de poro (item 4.1.3, tabela 24)
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Figura 49. Ti-15Mo-4Sn, 1200°C, mapa composicional 1.
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Figura 50. Ti-15Mo-4Sn, 1200°C, mapa composicional 1(quantitativo).
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20 um

Figura 52. Ti-15Mo-4Sn, 1250°C, mapa composicional 2.
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Figura 53. Ti-15Mo-4Sn, 1250°C, mapa composicional 2(quantitativo).
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Figura 54. Ti-15Mo-4Sn, 1250°C, mapa composicional 2, micrografia MEV.

—— Z20um
[Mal[Sn]TilTi]

Figura 55. Ti-15Mo-4Sn, 1300°C, mapa composicional 3.
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Figura 56. Ti-15Mo-4Sn, 1300°C, mapa composicional 3(quantitativo).
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20 um

Figura 57. Ti-15Mo-4Sn, 1300°C, mapa composicional 3, micrografia MEV

4.1.7 Analise por DRX - identificagcao das fases presentes.

A analise de difragdo de raios X teve como meta principal analisar a microestrutura
da liga Ti-15Mo-4Sn estudada, uma vez que as propriedades mecanicas da referida

liga também podem ser influenciadas pela presenga de compostos intermetalicos e
transformacgéao de fases (Mello, 2000).

AccV Probe Mag WD oo 50um
15.0 k¥ 40 = 450 16 LAMAV/UENF

Figura 58. 1200°C, microestrutura de Ti-15Mo-4Sn, linhas aciculares, aumento 450X.
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Na figura 58, analisando a microestrutura da liga Ti-15Mo-4Sn, observa-se a
presenca de linhas aciculares em diferentes direcbes. Estas estruturas sao
caracteristicas de precipitacdes martensiticas do Ti revelada pela fase a’, em analise
do DRX (figura 59). Ha, também, poros.

O Titanio TiCP, em condi¢gdes de equilibrio, independente do grau de pureza nao
exibe transformacao de fase, sendo este classificado apenas como Ti a.

As fases martensiticas sao obtidas sob resfriamento rapido, a partir do campo 3, ou,
ainda, pela falta de concentragées mais altas de elementos betagénicos para tornar

a fase B metaestavel, termodinamicamente mais estavel do que a martensita.

O quantitativo de Sn interfere na formacao da fase a. Pequenas quantidades de Sn,
inferiores a 5%, favorecem, diretamente, a transformacédo de a em [ e,
indiretamente, o aparecimento de o’ e a” (% pequena), em funcdo de quantidade
também pequena de Mo, insuficiente para formacao de 3. Além disso, diminui ou faz
desaparecer a fase w, indesejavel. (Kim et al., 2005) (Abdel-Hady et al., 2007).
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Figura 59. 1200°C, DRX Ti-15Mo-4Sn.
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A constatagdo dos picos inerentes as fases o’ e a”’(1300°C) foi feita a partir de

difratogramas de raios-X de ligas de titanio martensiticas.

Na figura 59, séo vistos alguns picos de baixa intensidade que indicam a presenga
das fases a’, a e B e ha, também, picos elevados de a e (3.

Nas figuras do DRX, para as temperaturas de 1250°C e 1300°C, observou-se uma
diminuicdo de a e B e um crescimento da fase o’ e a presenga da fase a” somente
na temperatura de 1300°C. No presente estudo, a taxa de resfriamento pods-
sinterizacdo foi lenta, dentro do forno. A estrutura cristalina da martensita é
determinada pelo conteudo de elementos de liga. Pequenas quantidades de
elementos betagénicos promovem a formagdo de o' com estrutura hexagonal,
enquanto que teores um pouco mais elevados geram uma martensita com estrutura

ortorrdmbica denominada a” (Lee et al., 2002).

AccY  Probe Mag wp F————— 50um
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Figura 60. 1250°C, microestrutura de Ti-15Mo-4Sn, linhas aciculares, aumento 350X.
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Figura 61. 1250°C, DRX Ti-15Mo-4Sn.
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1300°C, microestrutura de Ti-15Mo-4Sn, linhas aciculares, aumento 400X.
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Figura 63. 1300°C, DRX Ti-15Mo-4Sn,.

Conclui-se que o estabilizador molibdénio, em quantidade insuficiente para
promover a completa estabilizagdo da fase B sob resfriamento lento, induziu a
formacdo das martensitas o’ e a” pelo processo de nucleagdo e crescimento
difusional. Esse processo ocorre quando ligas de titanio sao resfriadas a taxas
suficientemente baixas, a partir do campo 8, onde a fase a nucleia preferencialmente
nos contornos de graos de 3. Estas continuam a crescer no interior dos graos da
fase B como placas paralelas até encontrarem outras colénias de fase
(Niinomi,1998).

Em ligas de titanio, a transformagdo martensitica ndo resulta em fragilizagao.
Entretanto, ela pode aumentar levemente a resisténcia mecanica em relagéo a fase
a (Aleixo, 2006). Souza (2008), Aleixo (2006) e Aleixo (2009), explicam que a
estrutura a” se forma a partir da o resultante da transformacdo da fase B-
metaestavel. Isso ocorre quando a quantidade de [(B-estabilizadores é pequena.

Conforme se pode observar em 4.2.3, através de exemplos, tais como as figuras 67
(A e B) e 68 (BSE), ha diferentes valores de dureza (188 HV(a’)) e microdureza (413
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HV(a’)). Assim, infere-se, conforme comentado, a seguir, na pagina 114, que, em
ordem decrescente de dureza, a dureza de o’ € a maior, a de a € a menor e as
intermediarias, na mesma ordem, sdo as de a” e 3. Este aumento de dureza, na liga
Ti-15Mo-4Sn, provocado pela presenga de o’ e a” ndo é prejudicial, no sentido de
causar um aumento demasiado no valor de E (rigidez), afastando-o dos valores para
O 0SSO, uma vez que, como os exemplos, citados, mostram, nas medi¢cdes de
dureza, efetuadas, muitos poros sdo atingidos pelo indentador, facilitando a sua
penetracdo, mesmo com a presenga do elemento mais duro (Mo). Assim, ndo sao
atingidos valores mais elevados, inadequados, como na figura 67B (valor
relativamente baixo, 188HV). Esta presenga de poros, que é definida como
porosidade, conforme 4.1.3, apesar de diminuida com a temperatura, cujos valores
foram 1200°C, 1250°C e 1300°C, apresentou, mesmo nesta ultima temperatura, um
valor adequado (27,24%), conforme Liu, X. et al.,(2004), Machado, (2008),
Albuquerque, (2010), Goia, (2013). Este aumento de dureza, ndo prejudicial, se
confirma pelos valores de E e de resisténcia (tensdo de escoamento), obtidos e
apresentados na tabela 41. A seguir, a tabela 39, com os quantitativos das fases
apresentadas nos graficos de DRX, a 1200°C, 1250°C e 1300°C (figuras 59, 61 e 63,

respectivamente).

Tabela 39. Analise quantitativa das fases detectadas pelo DRX.

Temperatura (°C)

Liga a (%) o'(%) ao” (%) B(%)
1200 30,42 17,73 - 51,85

Ti-15Mo-4Sn
1250 24,63 42,49 - 32,88
1300 17,77 46,34 18,31 17,58

Através dos dados da tabela 39, verifica-se que ha uma diminuicdo das fases
a(12,65%) e B(34,27%) e um aumento da fase a’(28,61%), entre as temperaturas de
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1200°C e 1300°C e o aparecimento da fase a”(18,31%), na temperatura de 1300°C.
Em escala decrescente de dureza, tem-se: dureza de o’ > dureza de a” > dureza de
B > dureza de a. Verifica-se, através da analise da tabela 40, que os quantitativos
somados das fases, a’ a” e B sdo maiores que os de a, sendo que esta relagao

aumenta com o aumento de temperatura, entre 1200°C e 1300°C.

Esta relacdo, crescente, entre os quantitativos (a+a’+a”) e B, sugere um aumento de
dureza com a temperatura, com melhores valores para a temperatura de 1300°C.

Isto realmente ocorre, conforme apresentado no item 4.2.3.

Foi possivel, assim, com o auxilio da analise de DRX, através da tabela 40, inferir,

de maneira indireta, sem a medida da dureza, que a mesma aumentou com a

temperatura.
Tabela 40. Relagédo entre quantitativos de fases, (a’+a’+f) e a.
Liga Temperatura (a'+a”+B) (%) a (%) (wj %100
a
(°C)
1200 69,58 30,42 228,73
Ti-15Mo-4Sn
1250 75,37 24,63 306,00
1300 82,23 17,77 462,74

4.2 Ensaios mecanicos.
4.2.1 Ensaios de compressao.

Os ensaios de compressao foram realizados de acordo com especificagdes da
norma ASTM E9-2000. Foram feitos ensaios para as temperaturas de 1200°C,
1250°C e 1300°C. As curvas tensao X deformagéo, geradas em cada ensaio, podem
ser observadas nas figuras 64, 65 e 66.
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Figura 64. Ti-15Mo-4Sn, grafico tensdo X deformagéo, 1200°C.
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Figura 65. Ti-15Mo-4Sn, grafico tens&o X deformagao, 1250°C.

115




800,00 -

700,00 ~

600,00

500,00 +

400,00

Tensdo MPa

300,00

200,00 +

100,00 -

0,00
0,00 0,02 0,04 0,06 0,08 0,10 0,12 0,14 0,16 0,18 0,20 0,22 0,24 0,26 0,28 0,30

Deformacgdo £

Figura 66. Ti-15Mo-4Sn, grafico tensdo X deformagao, 1300°C.

A seguir, é apresentada a tabela 41, onde constam os valores das temperaturas

utilizadas, os médulos elasticos e a tensao limite de escoamento para o ensaio de

compressao.
Tabela 41. Ensaio de compress&o: modulo elastico e escoamento.
Liga Temperatura Mad. Tensao de Escoamento( o, )
Elastico(E)(GPa)
(°C)
(MPa)
1200 5,131+ 0,31 152+ 41,73
Ti-15Mo-4Sn
1250 6,55+ 0,99 1701 35,45
1300 8,11+£0,97 305+ 34,31
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Todos os corpos de prova da liga Ti-15Mo-4Sn exibiram modulos E muito inferiores
ao do Titanio puro, que é de 102,7 GPa (tabela 10, Ninomi, 1998). Essa redugéo no
moédulo E, em todos os corpos de prova da liga, € decorrente da porosidade,
conforme apresentado em 4.1.3, que reduz, consideravelmente, o moddulo de
elasticidade da liga Ti-15Mo-4Sn. Ainda, de acordo com a tabela 41, na temperatura
de sinterizacdo de 1300°C, foi obtido um valor de 305 MPa para a tensédo de
escoamento da liga Ti-15Mo-4Sn, o qual é superior ao valor para o titanio CP, grau
1, que € de 170 MPa (tabela 10, Ninomi, 1998). Deve-se levar em consideragéo que,
pelo fato da resisténcia do TiCP ser, comparativamente, mais baixa e ele ter
propriedades anti-desgaste desfavoraveis, o seu uso é restrito a certas aplicagdes,
tais como em marca-passos, valvulas cardiacas, gaiolas e dispositivos de
reconstrugado (Wang,1996). Assim, quando comparada ao titanio puro CP, grau 1,
dentre as trés ligas apresentadas na tabela 41, tem-se uma aplicagdo mais
adequada da liga sinterizada, a 1300°C, como biomaterial (implantes), em termos de
porosidade, modulo elastico e resisténcia mecanica. Isso é verdade, considerando-
se, ainda, que o valor apresentado para o TiCP, na tabela 10, é para o metal sem
porosidade, e se 0 mesmo a possuisse, o0 valor de resisténcia (escoamento), seria
inferior a todos os valores apresentados na tabela 41, para a liga Ti-15Mo-4Sn.
Conforme trabalho de Yong-Hua Li et al, (2009), pesquisando a liga Ti-15Mo,
sinterizada, com porosidade variada, houve similaridades da mesma em relacao ao
0sso humano, em termos de porosidade (29,7-62,5%), médulo elastico(4,6-25,6
GPa), escoamento e tensao de ruptura (82,2-360,1 MPa), apds a adicdo de NaHCO3
(space holder). Segundo os resultados e conclusdes destes pesquisadores, a liga Ti-
15Mo mostrou-se adequada para utilizagdo em implantes.

O limite de compressdo maxima do osso humano é 193 MPa, (SANADA, 2007).
Analisando-se os valores do limite de escoamento da tabela 41, verifica-se que os
dois primeiros valores, apresentados, 152 MPa e 170 MPa, sdo, respectivamente,
78,76% e 88,08% do valor 193 MPa. Entretanto, o terceiro valor, 305 MPa é
158,03% deste valor, e isto constitui uma razdo a mais para a escolha da liga,
sinterizada a 1300 °C, para aplicacdo mais adequada, como biomaterial, em

implantes.
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A oscilagdo no modulo E esta associada a percentagem em volume de fase 3. A
fase B exibe estrutura CCC, que é menos compacta que a estrutura HC da fase a.

Souza (2008), enfatiza que, na estrutura CCC, a distancia média entre atomos é
inferior a da estrutura HC, e tal fato leva a previsao de que as forgas de atracao e
repulsdo, entre atomos, terdo intensidade inferior, o que leva a um moddulo de

elasticidade, também inferior, em ligas .

Em ensaios de compressao, Casagrande (2011) obteve alguns médulos E inferiores
aos resultados encontrados neste estudo, e ainda menores em relacdo ao modulo
elastico do osso humano, justificando que os baixos valores de E, encontrados,
deviam-se principalmente a porosidade das ligas obtidas via metalurgia do pdé.
Niinomi (2008), Doi e colaboradores (2009), estabeleceram relagdo entre a
porosidade e o modulo de elasticidade em ligas de titanio, concluindo que médulo E
decai, significativamente, com o aumento da porosidade em ligas de Ti. Diante disto,

limita-se a temperatura de sinterizagdo a 1300°C, face ao valor de o,, superior ao

limite de ruptura por compressao do o0sso, aliado a modulo elastico otimizado,
E=8,11 GPa, para amostras de Ti-15Mo-4Sn, sinterizadas a essa temperatura.
Conforme salientado em 4.1.7, este mddulo elastico otimizado, inferior ao do osso
humano, esta, também, associado a valores maiores de dureza, apresentados no
item 4.2.3.

4.2.2 Resisténcia ao desgaste por abrasao.

A resisténcia ao desgaste por abrasdo € uma caracteristica extremamente
importante na indicagdo da longevidade dos biomateriais. Ribeiro e colaboradores
(2009), realizaram ensaios de desgaste abrasivo em Ti puro e em ligas Ti-6Al-4V e
constataram que, sem revestimento ou tratamento superficial, ambos apresentavam
desgaste elevado. No presente estudo, realizaram-se ensaios de abrasao na liga Ti-
15Mo-4Sn, cujos resultados s&o apresentados na tabela 42, para as amostras
sinterizadas nas temperaturas de 1200°C, 1250°C e 1300°C.
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Tabela 42. Indice de desgaste linear.

IDL relativo ao Desgaste total no
maior valor de teste de abraséo (mg)
Liga  Temperatura IDL=(AM/tv)(mg/m) desgaste (%)
(°C)
IDL
IDLR = x100  pTT4= px NxtxIDL
1200°C
1200 °C 0,008 = 0,000 100 3,768
) 1250 °C 0,005+ 0,004 62,5 2,355
15Mo-
4Sn
1300 °C 0,002+ 0,001 25 0,942

De acordo com Souza (2008), a presencga de fase B e 106 estruturas martensiticas
em ligas de Ti conferem notavel melhoria de suas propriedades mecanicas e fisicas,
dentre elas a dureza e a resisténcia ao desgaste (Mello, 2000). De acordo com os
dados apresentados na tabela 42, observou-se uma diminuicdo do desgaste com o
aumento da temperatura de sinterizagdo, de 1200°C a 1300°C (menor desgaste).
Salienta-se, aqui, que foram apresentados, na citada tabela, além do IDL (mg/m),
um indice percentual, IDLR, relativo ao maior desgaste, o qual ocorreu na
temperatura de 1200°C, e um desgaste total, DTTA (Desgaste Total no Teste de
Abraséo), sofrido pelo corpo de prova, no teste de abrasdo. O IDLR é obtido
dividindo-se, para cada temperatura, o IDLx100 pelo valor do IDL na temperatura de
1200°C. O DTTA é a multiplicagdo de quatro valores, o perimetro p (0,471m), a
rotacdo N (100 RPM), o tempo do ensaio t (10 min) e o IDL (mg/m, para cada
temperatura). Esses valores, apresentados nas colunas “IDL relativo ao maior valor
de desgaste (%)” e “desgaste total no teste de abrasdo” (mg) significam,

respectivamente, que:

-0 desgaste mais elevado ocorreu na temperatura de 1200 °C(IDLR=100%) e o valor

total, de desgaste, mais elevado (DTTA), no teste (10 min), foi 3,768 mg;
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-0 desgaste ocorrido na temperatura de 1250°C (IDLR=62,5%), foi 62,5% do
desgaste a 1200°C, ou seja, a 1250°C, o IDL foi 37,5% menor que o valor a 1200°C

e, além disso, o valor total, de desgaste (DTTA), no teste (10 min), foi 2,355 mg;

-0 desgaste ocorrido na temperatura de 1300°C (IDLR=25%) foi 25% do desgaste a
1200°C, ou seja, a 1300°C o IDL foi 75% menor que o valor a 1200 °C e, além disso,

o valor total, de desgaste (DTTA), minimo, no teste (10 min), foi 0,942 mg.

Conforme ensaios de DRX, item 4.1.7, percebe-se, com o aumento de temperatura,
de 1200°C a 1300°C, menor quantidade de fase B / a e também maior quantidade de
martensita a e a, as quais contribuem, mais, para o aumento da dureza /
microdureza, com a temperatura, e a consequente diminuigdo do desgaste, com
menores valores de desgaste para a temperatura de 1300°C. Os dados, crescentes,
de dureza / microdureza com a temperatura, de 1200°C a 1300°C, se confirmam no
item 4.2.3.

4.2.3 Ensaios de dureza Vickers e microdureza Vickers (amostras polidas).

A dureza foi medida em 03 amostras, para cada temperatura (1200°C, 1250°C e
1300°C). Para cada amostra, foram efetuadas trés medidas (indentacbes), na
amostra cilindrica correspondente, na area da face do retdngulo formado, apds o
lixamento ao longo da altura do cilindro, em 3 pontos: proximo a extremidade (lado
menor do retédngulo), no meio e proximo a extremidade (outro lado menor do

retdngulo). Os valores médios e desvios s&o apresentados na tabela 43.

A microdureza, feita depois de concluir a dureza, foi medida em 03 amostras (as
mesmas da dureza), para cada temperatura. Foram efetuadas 03 indentagdes,
aleat6rias, por amostra, ao longo do mencionado retangulo da dureza. Os valores

meédios e desvios sdo apresentados na tabela 44.

A tabela 43 apresenta valores de dureza aumentando, com o aumento de
temperatura, entre 1200°C e 1300°C. Ha razbes para isto ocorrer. Com o aumento
de temperatura, ha uma melhor formagdo de pescogos, com a consequente
diminuicdo de porosidade, pela melhor sinterizagdo, ou seja, o corpo fica mais
compacto, mais duro, mais resistente. Aliado a isso, ha uma contribuigdo adicional
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ao aumento da dureza, pela maior presenca de martensita, principalmente da
grosseira («'), com o aumento de temperatura, conforme item 4.1.7 (analise por
DRX, tabela 39). Em termos percentuais, ha um aumento de 44,74% na dureza, nas
amostras testadas, de 1200°C a 1250°C, (variagdo de 50°C na temperatura de
sinterizagéo). Entre 1200°C e 1300°C ha um aumento de 67,76 % na dureza
(variagao de 100 °C na temperatura de sinterizagado). O melhor valor da dureza, 255
HV, tabela 43, foi obtido na temperatura de 1300°C.

De maneira similar, a tabela 44 apresenta valores de microdureza também
aumentando, com o aumento de temperatura, entre 1200°C e 1300°C. De maneira
analoga, também existem motivos para tal. Com o aumento de temperatura, ha uma
contribuicdo ao aumento da microdureza, pela maior presenga de martensita,
principalmente da grosseira («'), conforme item 4.1.7 (analise por DRX, tabela 39).
Em termos percentuais, ha um aumento de 15,79 % na microdureza, nas amostras
testadas, de 1200°C a 1250°C, (variagéo de 50°C na temperatura de sinterizagao).
Entre 1200°C e 1300°C ha um aumento de 18,75% na microdureza (variagao de 100
°C na temperatura de sinterizagdo). O melhor valor da microdureza, 684 HV, tabela
44, foi obtido na temperatura de 1300°C.

E interessante salientar que, conforme as tabelas 43 e 44, a dureza sempre tém,
associados, valores numeéricos inferiores aos valores numeéricos da microdureza. Isto
pode ser justificado. Na dureza, s&o tomados valores ao longo de toda a amostra e
certamente, as marcas do indentador (pirdmide), na mesma, poderdo conter
superficies sdlidas e espagos vazios (poros). Os poros facilitam a penetragdo do
indentador, o qual produz marcas de dimensdes d{ maiores, que correspondem a
valores menores para a dureza (figuras 67-74). Na microdureza, nos pontos
escolhidos, ndo se tem a presenca de poros e, em consequéncia, a superficie de
teste, mais sélida, oferece maior resisténcia a penetragdo do indentador, o qual
produz marcas de dimensdes d{ menores, que correspondem a valores maiores para
a microdureza (figuras 67B, 68). Nas figuras mencionadas, que sao exemplos,
procurou-se apresentar os componentes da liga Ti-15Mo-4Sn, presenca de poros,

fases martensiticas presentes e os valores de dureza / microdureza.
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A seguir, as figuras exemplos, com medidas de dureza e microdureza, apresentagéo
de componentes, poros, etc. Para facilitar a observacdo e a obtencdo de melhores
resultados, foram utilizadas figuras, tanto do MEV normal quanto do MEV com
elétron retro-espalhado, com diferentes tipos de aumentos.

Tabela 43. Ti-15Mo-4Sn. Evolugo da dureza Vickers (HV =1,854P, /d12 ) carga Pg=2

kg, t=10s, d1 em mm).

Temperatura Estrutura Dureza (HV) Posigao

1200 °C Matriz de titanio, 152 + 31 Extremidades
poros, e meio
martensita

grosseira

1250 °C Matriz de titanio, 220+ 72 Extremidades
poros, € meio
martensita

grosseira

1300 °C Matriz de titanio, 255+ 70 Extremidades
poros, € meio
martensitas fina

e grosseira

Tabela 44. Ti-15Mo-4Sn, Evolug&o da microdureza Vickers (HV =1,854P, /d12 ) carga

P4=0,025 kg ou P=0,1 kg, t=10s, d1 em mm).

Temperatura Estrutura Dureza (HV)
1200 °C Martensita grosseira 576 =105
1250 °C Martensita grosseira 667 + 134
1300 °C Martensitas fina, grosseira, 684 + 180

matriz de titanio

122



Mag WD
0KV A0 w200 16 LAMAVARENF 50 kY 16 LAMAVAIENF

Figura 67. Ti-15Mo-4Sn, 1200°C (A), (200X), dureza, meio, 1 indentag&o(136 HV) e 1200°C (B), (450X),
dureza (188 HV) e microdureza (413 HV), 2 indentagdes.

Mo
poro
Martensita
Martensita Grosseira,
grosseira AWAN TiB
* o
2 i:.:.l LAMAN ALK HF e Mo

Mo
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Figura 69. Ti-15Mo-4Sn, 1200°C, (350X), extremidade da amostra, (133 HV), dureza, 1 indentagéo.
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Figura 67 A,1200°C, (200X), dureza, 136 HV e Figura 69, (350X), dureza, 133 HV:
material mole, com resquicios de molibdénio, provavel martensita fina e presenca de
poros, que o amolece; figura 67 B,1200°C, (450X) e figura 68, BSE (450X), 1200°C,
dureza e microdureza: apesar da presenga da martensita grosseira, ha, apenas, na
marca maior, resquicios de molibdénio e muitos poros, que amolecem o material
(dureza de 188 HV), enquanto que a marca menor, de dureza mais elevada (413
HV, microdureza), provavelmente, apresenta mais molibdénio, martensita grosseira

€ poucos poros ou a inexisténcia deles.

Mag wp F————— s
150 kY 40 =350 15 LAMAN/LIENT

Martensita
grosseira
Tip
Mo
Poro ey
wp F——————— Sium Ti a
1% LAMAVUENF

Figura 71. BSE, Ti-15Mo-4Sn, 1250°C, (350X), (179 HV), dureza, extremidade da amostra (mesma
marca da figura 70).
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Figura 72. Ti-15Mo-4Sn, 1250°C, (50X), (303 HV), dureza.

Na figura 72, 1250°C, (50X), a indentagao maior, da direita, € a mesma das figuras
70 e 71, BSE (350X), 1250°C. Na figura 71, BSE (350X), 1250°C, percebem-se
poros, tragos de martensitas fina, grosseira e de molibdénio. Na figura 72, 1250°C,
(50X), dureza, a indentagdo menor (esquerda), apresenta-se mais dura (303 HV)
que a maior, da direita, enquanto que esta, conforme mencionado (com tragos de
martensita e de molibdénio, além de poros, que amolecem o material), apresenta-se
mais mole, com 179 HV. E provavel a existéncia de maior quantidade de molibdénio,
martensita grosseira, menor volume de poros ou a inexisténcia destes, na marca de
303 HV.

8179 HV
Martensita fina

Mag wp F——————— 50um

150KV 40 x400 15 LAMAV/UENF 5. D x400 15 LAMAV/UENF

Figura 73. Ti-15Mo-4Sn, 1300°C, A (400X), dureza; 1300°C, B, BSE(400X), dureza. (obs: B ¢ mesma
marca da foto A).
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Figura 74. Ti-15Mo-4Sn, 1300°C, (50X), dureza.

Figura 73 A (400X), e B BSE(400X), 1300 °C, dureza, constituem regido com poros,
que enfraquecem o material, a qual apresenta matriz de Ti e molibdénio (mais
concentrado, na regido da diagonal vertical, superior, que a endurece), mas o
balango poros X matriz de Ti X molibdénio conduziu a uma dureza mais baixa,(179
HV); figura 74 (50X), 1300°C, dureza: marcas semelhantes a da figura 72, 1250°C,
(50X), (esquerda), a qual apresentou dureza de 303 HV; a provavel existéncia de
maior quantidade de molibdénio e martensita grosseira / fina, menor volume de
poros ou a inexisténcia destes, endureceram mais a amostra e as duas marcas da

figura 74 apresentaram dureza de 316HV.

Segundo Yoshimura e colaboradores (2005), as propriedades mecanicas dos
materiais sdo prejudicadas com o aumento da porosidade. Materiais porosos que
exibem porosidades superiores a 40% apresentam perdas significativas em suas
propriedades mecanicas, tais como resisténcia a compressao, medida através da
tensdo de escoamento, que sofre diminuicdo acentuada e resisténcia ao desgaste

por abrasao, que sofre aumento.
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A porosidade apresentada pela liga Ti-15Mo-4Sn & compativel com a porosidade
ossea. A 1300°C, a liga apresentou uma porosidade de 27,24%, inferior a 40%,
compativel, portanto, com a adverténcia de Yoshimura e colaboradores (2005), e
esta situada entre os limites da porosidade 6ssea (10%-68%), de acordo com Goia,
(2013). Através da observagao das figuras exemplos, pode-se perceber regides
duras, regides moles, presencga de poros, que puderam contribuir, em ultima analise,

para a adequacao da liga Ti-15Mo-4Sn, no uso como biomaterial.
4.3 Ensaio térmico (analise térmica).

Primeiro teste: aquecimento até 1200°C, com analise térmica, seguido de
resfriamento, no interior do forno, sem analise térmica (DSC-TGA-DTG), (figura 75).
Corresponde a aquecimento, até 1200°C, com analise, a uma taxa de 5°C/min.

DSC: 229°C-pico endotérmico, (A no grafico) o qual corresponde a fusdo do
estanho; 650°C até 733,33°C, faixa da temperatura de transicdo de fase do Ti, com
675°C sendo o pico endotérmico da mudanga Ti (a—f) (B, no grafico), semelhantes
aos estudados na literatura disponivel (Wang XJ, Li YC, Xiong JY et al., 2009, e
Choubey A. et al, 2004, Haines, 1995).

A temperatura de transigdo de fase do Ti esta diminuida (a temperatura do Ti CP é
em torno de 882°C), e esta diminuicdo acontece pela presenga do Mo na liga, desde
que a porcentagem do Sn n&o seja elevada.
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Figura 75. Ti-15Mo-4Sn, primeiro teste, DSC / TGA, aquecimento, até 1200°C, com andlise.

De acordo com Xiaopeng Wang et al, (2013), uma porcentagem de 2,5% (em peso)
de Sn na liga Ti-35 Nb-2,5Sn / 15HA possibilita uma total transformac¢ao da fase a-Ti
na fase B-Ti, durante o processo de fabricagdo; quando o conteudo de Sn aumenta
até 10% (em peso), a transformagao de fase, de a-Ti para B-Ti é diminuida). De
acordo com a pesquisa de Nouri, A. et al., (2010), o Sn pode tornar a fase a-Ti
estavel, porque o Sn é um elemento a-estabilizador). E observada uma uniformidade
na linha base, até 400°C;

TG/DTG: a uma temperatura maior que 400°C, foi detectada uma mudancga na linha
base (inicio de ganho de massa)

O maximo valor de ganho de massa foi, aproximadamente, 41,6%, na temperatura
1200°C, devido a um provavel processo de reagao da amostra com a atmosfera de
teste, como oxidagao, desidratacao, etc.

Segundo teste: no DSC, houve o aquecimento, da mesma amostra, do primeiro

teste, até 300°C, seguido de resfriamento, até -80°C, ambos com analise térmica
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(figura 76). Nao foram observadas mudangas significativas na linha base. Pelo fato
da amostra, deste teste, conforme ja comentado, haver sido aquecida, previamente,
a 1200°C, seguido de resfriamento, os eventos, esperados, provavelmente, nao
aconteceram. No aquecimento, a 229°C, uma pequena alteracdo na linha base,
quase imperceptivel, provavelmente, € um indicativo da fusdo do estanho. No
resfriamento, a linha base se manteve, praticamente, estavel, com pequenas
alteracdes elucidativas, talvez de transigdes de segunda ordem, como, por exemplo,

transicdo de capacidade calorifica.

Sample: 20140143_Ti-Mo-3n_AposTGA Dsc File: ©:. . \JENP204401 13_Ti-Mo-3n_AposTGA 004
Size: 43810mg Operator: Pedro V M Dixini
Run Date: 14-Jan-2014 0823
Instrument: D:SC Q200 V24.10 Buid 122
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Figura 76. Ti-15Mo-4Sn, segundo teste, DSC, aquecimento, até 300°C, com andlise, seguido de
resfriamento, também com andlise, até -80°C; (obs.: houve aq. prévio).

Terceiro teste: aquecimento de uma nova amostra, até 300°C, seguido de

resfriamento, até -80°C, ambos com analise térmica (DSC) (figura 77).

O aquecimento, até 300°C, foi feito com analise, seguido de resfriamento, também

com analise, até -80°C, ambos com a mesma taxa de 5°C / min;

DSC: de 0°C a 230°C — no aquecimento, foi observado um pico endotérmico, o qual
denota a fusdo do estanho (230°C); de 300°C a -80°C, no resfriamento, um pico

exotérmico foi detectado, o qual indica a cristalizagdo do estanho (solidificagéo),
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(142,53°C) e, neste mesmo intervalo (resfriamento), especificamente, a partir de
60°C, até -80°C, as variagdes na linha base, indicam, assim como no teste anterior,

transicdo de capacidade calorifica.
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Figura 77. Ti-15Mo-4Sn, terceiro teste, DSC, aquecimento, até 300°C, com analise, seguido de resfriamento,
também com analise, até -80°C; (obs.: nova amostra, ndo houve aquecimento prévio).

Observacgao: no terceiro teste, a nova amostra ndo foi previamente aquecida até
1200°C.
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CAPITULO 5 - CONCLUSOES.

a) A liga Ti-15Mo-4Sn possui o elemento Mo, o qual € um elemento fortemente [3
estabilizador. Além disso, apesar do Sn ser um elemento a-estabilizador, como o
conteudo de estanho na liga Ti-15Mo-4Sn nédo é elevado (4%) (Xiaopeng Wang et
al., 2013), tem-se, conforme os resultados obtidos no item 4.1.7 (analise por DRX,

tabela 39, 1300°C), uma liga que € uma mistura das fases a, ,a',a", cujos valores

sdo os melhores quantitativos das fases, na temperatura de 1300°C, conforme item
d). Além do que ja foi comentado sobre o estanho (elemento o estabilizador), a
propor¢cao de 4% do Sn, presente na liga, contribuiu para a eliminagdo da fase

indesejavel w, que poderia fragilizar a mesma.

b) Na analise térmica, foram observadas, no TG/DTG, da liga Ti-15Mo-4Sn, uma
linha base uniforme, até 400°C, e, no DSC, a temperatura de fusdo do estanho
(229,68°C) e a diminuicdo na temperatura de transi¢do do Ti (a—f), (de 882°C para
675°C), entre outros, com valores bem definidos, o que € um bom indicativo da
estabilidade térmica da liga Ti-15Mo-4Sn. Alias, essa diminuigdo na temperatura de
transicdo Ti (a—), (de 882°C para 675°C), vem contribuir como elemento indicativo
de que aliga Ti-15Mo-4Sn é adequada para uso em implantes (osteointegragéo).

c). Salienta-se, aqui, o fato do Sn proteger a liga contra o desgaste por corrosao.

d) Na temperatura de 1300°C, as proporgbes obtidas das fases
a(17,77%) + B(17,58%) + a'(46,34%)+ «"(18,31%), permitiram a obtengcdo dos
melhores resultados combinados, em termos de dureza, 255 HV, microdureza, 684
HV, porosidade, 27,24% (conseguida, também, pela presenca de 2% de canfora,
que se evapora, na sinterizagédo), os quais conduziram a liga aos melhores valores,
combinados, de tensdo de escoamento, 305 MPa e modulo elastico, 8,11 GPa.
Analisando-se as propriedades da liga estudada, observa-se que o limite de
escoamento exibido pela liga do presente estudo (tabela 41) apresenta dois valores
inferiores ao limite de compressdo maxima do osso humano (193 MPa), (SANADA,
2007). Nas temperaturas de sinterizagao de 1200°C e 1250°C, os valores 152 MPa e
170 MPa sao, na citada tabela, respectivamente, 78,75 % e 88,08% de 193 MPa,
mas, na temperatura de 1300°C, o valor apresentado, 305 MPa, é 58,03% superior
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ao mesmo. Assim, a temperatura de sinterizacdo de 1300°C apresenta-se mais
adequada, na obtencéo da liga Ti-15Mo-4Sn, para uso em proteses de coluna, pois,
com a mesma, tem-se uma liga com boa resisténcia mecanica, biocompatibilidade e
boa osteointegracéo (porosidade superior a 25%, conforme Liu, X., 2004; Machado
2008; Albuquerque, 2010; Goia, 2013).

Observagao: O modulo elastico da liga Ti-15Mo-4Sn (8,11 GPa) é compativel com

0 do 0sso humano.

e) O baixo modulo de elasticidade apresentado pela liga Ti-15Mo-4Sn, 8,11 GPa,
na temperatura de sinterizacdo de 1300°C, pela proximidade do valor do o0sso
humano, que se situa entre 10 e 30 GPa, evita o fendmeno conhecido como “stress
shielding” (blindagem da tens&o), o qual significa uma transferéncia ndo homogénea
da tensao entre o implante e o 0sso, capaz de levar ao afrouxamento do implante ou

fratura do osso.

f) Os melhores resultados, combinados, em termos de dureza, 255 HV,
microdureza, 684 HV, porosidade, 27,24%, na temperatura de 1300°C, também
conduziram a obtencdo do menor valor do Indice de Desgaste Linear (IDL),
(desgaste por abrasao), na citada temperatura (IDL=0,002 mg/m), correspondente a
IDLR=25% do valor a 1200°C (100%). Observacao: o IDL a 1300°C foi 75% menor
que o valor do IDL a 1200°C e o valor do DTTA=0,942 mg (Desgaste Total no Teste

de Abrasao), em 10 min, foi o0 mais baixo, na citada temperatura.

g) Mesmo em resfriamento lento, a adicdo de molibdénio ao Ti permitiu a
precipitacdo martensitica. Este fato contribuiu para o aumento da dureza e da tensao

limite de escoamento.

h) Houve pouca aglomeragdo das particulas de Mo apdés compactagédo e
sinterizacdo das amostras, demonstrando a eficiéncia da mistura na produgcdo das

ligas.

i) A profundidade crescente dos poros, com a temperatura (1200°C, 1250°C, 1300°C,
nas figuras 34, 36, 38, todas 3D), com valores 120 ym, 200 ym e 230 pm,
respectivamente, mostrou que ha poros que se aprofundam mais de 200 ym e se
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interconectam, o suficiente, para o crescimento das células dsseas, otimizando a

osteointegragao, na temperatura de 1300°C.

j) A crescente rugosidade com a temperatura (1200°C, 1250°C, 1300°C), nas figuras
34, 36, 38, com valores 5,629 ym, 9,979 uym e 11,789 um, respectivamente, com
melhor valor para a temperatura de 1300°C, mostrou uma estrutura importante e
necessaria, que permite, a 1300°C, a melhor adesdo e o melhor crescimento
superficial e subsuperficial das células osteoblasticas.

[) Os resultados obtidos, em termos de porosidade, estiveram diretamente

relacionados, neste estudo, as caracteristicas, ao formato e ao tamanho dos p6s.

m) Todas as referéncias, constantes da revisdo bibliografica deste trabalho,
apresentaram as ligas com titdnio B como as melhores para utilizagdo como
biomaterial. Entretanto, uma liga totalmente 3 ndo foi conseguida, mas sim, uma liga
a+p,a',a". Apesar disso, na temperatura de 1300°C, conforme ja comentado em
itens anteriores, conseguiu-se valores de dureza, rugosidade, profundidade de
poros, porosidade, também adequados, os quais conduziram a uma liga Ti-15Mo-
4Sn com bons resultados em termos de resisténcia mecanica, modulo elastico,

desgaste, osteointegracao, tornando a liga adequada para uso como biomaterial.
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CAPITULO 6 - SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS.
a) Realizar testes in vitro para avaliagao da genotoxicidade da liga estudada;
b) Realizar ensaio de fadiga de baixo ciclo;

c) Realizar ensaios de corrosao eletroquimica em eletrélitos pH 7 (neutro) e pH 4
(acido), conforme Enokibara et al.,( 2013).

d) Utilizar método de Rietveld para uma avaliagdo mais precisa dos quantitativos das
fases.

e) Estudar nova liga, aumentando o percentual de molibdénio, passando-o a 20%,
diminuir o percentual de titanio, passando-o a 76%, mantendo a composi¢ao do Sn

aproximadamente constante, em 4%.
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