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Resumo

Com o aumento da expectativa de vida da populacdo e os altos indices de acidentes
traumaticos, as cirurgias para implantacdo de proteses ortopédicas tem se tornado
mais frequentes, assim como as cirurgias de revisdo para substituicdo dessas
proteses. Tais cirurgias de revisdo devem-se, dentre outros fatores, a problemas
como durabilidade e incompatibilidade biomecéanica. Assim, torna-se imperativo o
desenvolvimento de novas ligas cujas propriedades mecanicas prolonguem a vida util
das proteses, reduzindo a necessidade de cirurgias de revisdo. Dentre os biomateriais
utilizados as ligas de titdnio sdo mais promissoras, devido, principalmente, as suas
propriedades mecanicas e elevada biocompatibilidade. O presente trabalho visou
processar e estudar ligas Ti-(1-4-8)%Sn (em peso) porosas, via metalurgia do po. Os
materiais de partida, pds de Sn e Ti, foram caracterizados por analises quimicas e
avaliacdo microestrutural, via EDX, MEV e EDS, e depois foram misturados
manualmente. As amostras foram processadas por prensagem a frio sob pressao de
200 MPa e sinterizadas em forno tubular sob as condi¢des: 1250°C/2 horas/vacuo de
10°® mbar. A caracterizacdo microestrutural foi realizada via microscopias 6ptica,
confocal e eletronica de varredura. Dentre 0os aspectos microestruturais de interesse,
foi dada énfase a porosidade. A porosidade das ligas foi estudada a partir de céalculo
da porosidade tedrica e com auxilio de software de analise de imagens Image J,
realizando a mensuragdo dos poros e quantificacdo da area porosa. Os ensaios de
compressdo foram aplicados para a determinacdo do limite de proporcionalidade,
escoamento e do médulo elastico. Aspectos estruturais, bem como a determinacéo e
quantificacdo das fases formadas apds as sinterizacdes, foram estudados a partir de
resultados de difracdo de raios-x. Os ensaios de abrasividade e dureza forneceram
baixos valores de desgaste por abrasdo e elevada dureza HV. Os resultados
demonstraram a eficiéncia dos parametros de processamento empregados na
obtencdo das ligas que apresentaram: baixo modulo de elasticidade (10 GPa);

elevada porosidade (31%); boa resisténcia ao desgaste por abraséo.

Palavras Chave: Ligas Ti-Sn, Metalurgia do PO, Modulo de Elasticidade, Dureza e

Porosidade.
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Abstract

With the increase of the population life expectation and the high indexes of traumatic
accidents, the surgery for orthopedic prostheses implantation has become more
frequent, even as the revision surgery for substitution of these prostheses. Such
revision surgery occur due, among other factors, to problems as durability and
biomechanical incompatibility. So, become imperative the development of new alloys
which mechanical properties extend the useful life of the prostheses, reducing the
necessity of revision surgery. Among biomaterials used, the titanium alloys are more
promising, due to, mainly, to its mechanical properties and high biocompatibility. The
present work aimed process and study alloys Ti-(1-4-8)%Sn (in weight) porous,
through to powder metallurgy. The starting materials, powders of Sn and Ti, were
characterized by chemistry analyses and microstructural evaluation, by EDX, MEV
and EDS, and after were manually mixed. The samples were processed by cold
pressing under a pressure of 200 MPa and sintered in a tubular oven under these
conditions: 1250°C/2 hours/vacuum of 10 mbar. The microstructural characterization
was realized through optical microscopy, confocal and scanning electronics. Among
the microstructural aspects of interest was given emphasis to the porosity. The alloys
porosity was studied from theorical porosity calculus and with the help of the image
analyse software Image J, performing the porous mensuration and quantification of
the porous area. The compression tests were applied the determination of the
proportionality limit, yield strength and elastic module. Structural aspects, as well as
the determination and quantification of phases formed after the sintering, were studied
from the X-rays diffraction results. The abrasive and hardness tests provided low
values to the abrasion wear and high HV hardness. The results demonstrated the
efficiency of the processing parameters used to obtain alloys which presented: Low
elastic modulus (10 GPa); high porosity (31%); good resistance to abrasion wear.

Keywords: Ti-Sn alloys, Powder Metallurgy, Modulus of elasticity, hardness and

porosity.



1. INTRODUCAO

1.1 Generalidades

As articulagbes humanas sofrem com as doencas degenerativas, tais
como artrite, levando a dor ou a perda de funcdo. As doencas degenerativas
levam a degradacédo das propriedades mecanicas dos ossos, em funcdo da
excessiva carga ou auséncia de processos biologicos normais de auto-cura.
Estima-se que 90% da populagdo mundial com mais de 40 anos sofre com
esses tipos de doencas degenerativas (Geetha et al.,2009).

Uma solucdo encontrada para estes problemas cada vez mais
constantes estdo nos materiais sintéticos e naturais, conhecidos como

biomateriais. Exemplo de biomateriais metélicos sdo apresentados na figura 1
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Figura 1: (a) Parte de implante dentério de titanio com revestimento poroso
(Serson Implant/Brasil, 2012); (b) Implante dentéario de liga Ti-6Al-4V com
revestimento poroso na raiz, fabricado via metalurgia do pé (Deporter et al.,
1996)



Segundo Helmus e Tweden (1995) a definicdo classica diz que os
biomateriais séo parte de um sistema que trata, aumenta ou substitui qualquer
tecido, 6rgéo ou fungéo do corpo.

A selecdo de um material a ser empregado na confeccao de dispositivos
para implante no corpo humano implica em satisfazer uma série de requisitos
fisicos, quimicos e bioldgicos com o tecido a ser substituido, a fim de evitar
uma resposta biologica adversa e obter uma boa osteointegracao.

Geetha et al., (2009) descreve uma preocupacgdo, que esta relacionada
com a longevidade da populacdo e a qualidade dos implantes (no caso de
implantes ortopédicos, o tempo de vida util do implante é de cerca de 15 anos),
que tem de ser aperfeicoada, enfatizando a importancia do estudo de novos

biomateriais ortopédicos.

Através de estudos e resultados obtidos, as ligas de titanio vem se
destacando cada vez mais como alternativa para a fabricacdo de biomateriais,
principalmente para préteses ortopédicas que exigem uma combinacdo de
propriedades fisicas, quimicas e biologicas.

1.2 Objetivo geral

O presente trabalho tem como objetivo geral, processar e caracterizar
ligas de Ti(1-4-8Sn)% em peso, via metalurgia do po, realizando ensaios

mecanicos e analise microestrutural.

1.3 Objetivos especificos

e Avaliar a porosidade das ligas Ti-(1, 4 e 8)% Sn, processadas via
metalurgia do po;

e Realizar andlise estrutural e microestrutural, para investigar as
formacdes fasicas, pos sinterizacao;

e Realizar medidas de dureza, para investigar os efeitos da porosidade e

das adi¢bes de Sn;



e Analisar via ensaios de compressdo, 0os modulos elasticos e tensdo
compressiva (escoamento) das ligas obtidas;
e Avaliar a resisténcia ao desgaste abrasivo nas ligas de Ti, mediante

presenca de Sn.

1.4 Justificativa

E notério que uma das areas de maior relevancia na utilizacdo dos
‘novos materiais”, refere-se aos biomateriais utilizados em implantes
ortopédicos. Essa importancia torna-se ainda mais intensa quando se
considera que a expectativa de vida da populagdo, em termos globais e
também no Brasil, tem sido continuamente elevada nas ultimas décadas e de
forma relativamente rapida. Assim, como resultado de diversos fatores, o corpo
humano pode necessitar, em determinadas situacdes, de substituicio em
algumas de suas partes. Tal fato é significativamente agravado em populacdes
com idade média acima de 40 anos (Niinomi, 2004).

Dentre os obstaculos enfrentados na execucdo de implementacdo de
“novos materiais”, figuram a rejeicdo do organismo aos materiais utilizados e as
infec¢des decorrentes de cirurgias, imprescindiveis nessas reparacoes.

As propriedades fisicas e mecéanicas inadequadas como elevado médulo
de elasticidade € responsavel pela perda 6ssea e a soltura prematura do
implante (Zhu et. al., 2008).

Assim, torna-se imperativo o desenvolvimento de novas ligas cujas
propriedades fisicas e mecanicas prolonguem a vida (til das préteses,
reduzindo a necessidade de cirurgias de revisdo. Dentre todas as ligas
utilizadas, as de titanio sdo as mais promissoras, devido, principalmente, as
suas propriedades biomecanicas e a elevada biocompatibilidade.

Uma alternativa é o estudo exploratdrio para a descoberta de novas “bioligas”.

Sendo o estanho (Sn) conhecido por ser seguro para utilizacdo como um
elemento de liga do titanio, sendo caracterizado como sendo nado toxico e ndo
alérgico (Niinomi, 2002). Outra vantagem da liga Ti-Sn é que a temperatura de
fusdo doTi(1670°C) € reduzida com um aumento na quantidade
de Sn (Murray, 1987), diminuindo a sua reatividade com oxigénio, facilitando o

processamento destas ligas.



Assim, com o0 objetivo da introducdo de implantes, que apresentem
propriedades mecanicas equiparadas as do 0sso cortical, este trabalho prop&e
o estudo exploratério do processamento e caracterizacdo de ligas do sistema
Ti-Sn porosas, via metalurgia do poO, que apresentem, dentre outras

caracteristicas, reduzido moédulo elastico e maior porosidade.



2. REVISAO BIBLIOGRAFICA

2.1. Biomateriais

Segundo Buddy (2004) Biomateriais sdo materiais (sintéticos ou
naturais; solidos ou, as vezes, liquidos) utilizados em dispositivos médicos ou
em contato com sistemas biolégicos.

Ja a definicdo classica que é descrita no trabalho de Helmus e Tweden
(1995) discorre que os biomateriais sdo parte de um sistema que trata,
aumenta ou substitui qualquer tecido, 6rgédo ou fungéo do corpo.

Dorozhkin (2010) cita como principal diferenga entre biomateriais e
outras classes de materiais, como sendo a capacidade de permanecer em um
ambiente biolégico sem danificar o ambiente, e sem ser danificado por este.
Assim, biomateriais sdo apenas associados ao dominio dos cuidados de
saude, e deve ter uma interface com os tecidos ou componentes teciduais.

Os biomateriais sédo utilizados em diferentes partes do corpo humano
(figura 2): como valvulas artificiais do coragdo, stents (endoproéteses
extensiveis), em vasos sanglineos, como implante (em substituicdo de
ombros, joelhos, quadris, cotovelos) e em estruturas ortodental (Geetha et
al.,2009).
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Figura 2: AplicacOes dos biomateriais (Adaptada de Sokei, 2007).



2.2 Evolucao dos biomateriais

Os primeiros casos de grande sucesso de aplicacdes cirirgicas de
implantes ortopédicos estavam relacionados com correcdes do sistema
esquelético. Estas correcdes consistiam na aplicacdo de placas de fixacao de
fraturas 0sseas, mas dado as deficiéncias do projeto mecénico, estas placas
partiam muito facilmente, devido a sua espessura (muito finas) e geometria
plana (apresentava vértices demasiadamente vincados, o que favorece a
concentracdo de tensdes). Da mesma forma, a utilizacdo de materiais como
acos com concentracdo de vanadio, foram selecionados pelas suas boas
propriedades mecénicas, porém tinham consequéncias opostas as desejadas,
visto que era rapidamente corroido, provocando posteriormente efeitos
adversos sobre os processos de cura (Park e Bronzino, 2003).

No entanto nos anos 30, com a introducédo dos acos inoxidaveis e das
ligas Cromo-Cobalto (CrCo), verificou-se um aumento de casos de sucesso na
fixacdo de proteses oriundas de casos de fraturas, o que permitiu dar inicio as
primeiras intervencgdes de substituicdo de articulacdes (Park e Bronzino, 2003).

A utilizacdo de polimeros surgiu na sequéncia de Harold Ridley ter
verificado, no final de 1940, que quando os pilotos de avidao da Il Guerra
Mundial eram feridos por fragmentos de plastico (polimetacrilato de metila —
PMMA) da aeronave, nao sofriam efeitos adversos da presenca destes
fragmentos no corpo (Webster, John G., 2006). Isso levou o PMMA a ser a
utilizado na substituicdo da cérnea e na substituicdo de zonas danificadas do
cranio.

Apbs diversos avancgos ao nivel dos materiais e das técnicas cirdrgicas,
iniciaram-se por volta da década de 50 as primeiras substituicbes de vasos
sanguineos (com um tecido que veio a dar origem ao Gore-tex), e de valvulas
cardiacas (Park e Bronzino, 2003).

Até a década de 60 os procedimentos cirdrgicos com aplicagbes de
biomateriais ndo tinham grande sucesso, visto que estes provocavam infecgdes
apos a cirurgia. A descoberta de uma técnica cirargica asséptica, desenvolvida
pelo Dr. Joseph Lister nos anos 60, provocam o ponto de viragem na utilizacédo

dos biomateriais (Park e Bronzino, 2003).



Porém o reconhecimento veio apdés o0 primeiro encontro sobre
biomateriais realizado na Clemson University, Carolina do Sul, em 1969, e
continua a receber atencao substancial desde entdo (Geetha et al.,2009).

Apoés este marco foram necessarias a evolugcdo de novas técnicas e
biomateriais, surgindo outras geracoes.

Em seu trabalho, Murugan (2005) cita a evolugcdo dos biomateriais ao
longo do tempo, e suas respectivas geragdes, como podemos ver na figura 3.
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Figura 3: Evolucdo dos biomateriais (Souza,2009 adaptado de Murugan, 2005)

2.3. Necessidade de préteses e implantes

No Brasil, a populacao idosa tem aumentado enormemente nos ultimos
anos, e segundo o IBGE (2011) a populacéo idosa (maior que 65 anos) do
Brasil no ano de 2000 era de aproximadamente 5,9%, e em 2010 j& estava em
aproximadamente 7,4% da populacéao.

Tal evolugéo deve-se, entre outros fatores, a consequéncia dos avangos
da medicina, a cada vez maior preocupacdo com a alimentacdo e ao conforto
gerado pela tipica “vida moderna”. Consequentemente, verifica-se um aumento
da populacdo mais velha, levando ao aparecimento de doencas relacionadas
com a velhice, obesidade e falta de atividade fisica.

Com o0 avanco da idade na populagéo, alguns fatores vao ganhando
importancia no estilo de vida humana, como a preocupacdo no conjunto
musculo-esquelético com as articulacbes e 0ssos, que sofrem cada vez mais
com as doengas degenerativas, tais como artrite, artrose e osteoporose,
levando a dor ou a perda de funcgao.




Estas doencas levam a degradacdo das propriedades mecéanicas dos
0ssos, em fungdo da excessiva carga ou auséncia de processos bioldgicos
normais de auto cura.

Com isso, os biomateriais artificiais tém sido uma excelente solucdo na
area de implantes cirdrgicos, ja que auxiliam na restauracdo da funcédo de
estruturas comprometidas.

Segundo Geetha et al., (2009) uma preocupacao esta relacionada com a
longevidade da populacdo e a qualidade dos implantes (no caso de implantes
ortopédicos, o tempo de vida util do implante é de cerca de 15 anos), que tem
de ser aperfeicoada.

Segundo a academia americana de cirurgides ortopedistas (AAOS,
2011), um projeto piloto de coleta de dados foi realizado por 129 cirurgides em
junho de 2011 e apontou que de 3600 cirurgias, sendo 1256 procedimentos de
cirurgia de quadril e 1973 de joelho (ambos primarios), destes 414 precisaram
de revisdo nos seis primeiros meses (incluem procedimentos primarios e ndo
primarios), reforcando assim a necessidade de desenvolvimento de novos
biomateriais.

A condicdo musculo-esquelético ndo escolhe idade nem sexo, logo
qualquer ser humano encontra-se exposto a um ou outro fator desta natureza
(Rocha, 2010). Pode-se ver na Tabela 1 a distribuicdo de problemas musculo-

esquelético em funcao da faixa etaria de pacientes.

Tabela 1: Distribuicdo dos diagnésticos musculo-esquelético por intervalo de
idades (Engelhardt, 2007).

Problemas <25 25-44 45-64 >65
Artrite 2% 9% 33% 56%
Osteoporose 0% 2% 22% 75%
Fracturas 32% 19% 21% 29%
Problemas de costas 9% 29% 35% 27%
Doencas de tecidos moles 12% 24% 38% 26%
Luxacoes 26% 26% 33% 15%
Entorses 32% 31% 24% 13%

Média 16% 20% 29% 35%




Diante deste quadro, um aumento significativo na fabricacdo de
implantes é esperado nos proximos anos. A procura de implantes tem sido

crescente e leva a necessidade do estudo e desenvolvimento dos biomateriais.

2.4. Alguns critérios e propriedades para a selecao de biomateriais

A selecdo do material a ser utilizado deve levar em consideragdo as
propriedades fisicas, quimicas e biologicas deste. Os critérios podem ser
analisados do ponto de vista clinico, e mecanico.

Do ponto de vista clinico, um biomaterial sintético ideal como substituto
0sseo, alem de provocar uma reacdo fibrosa minima, deve ser bioativo, capaz
de levar a nova formacdo 6ssea e troca de ions com o tecido 0sseo.
Mecanicamente, o material deve apresentar resisténcia similar ao tecido
cortical ou trabecular que esta sendo substituido (Giannoudis et al., 2005).
Alem disto, deve possuir caracteristicas de superficie favoraveis para o
deposito de tecido Osseo, ao que se chama de osseocondutividade
(Fujibayashi et al., 2004; Sykaras et al ., 2000).

Espera-se dos materiais utilizados como implante que sejam atdxicos e
ndo causem inflamacdes, ou reacbes alérgicas no organismo humano. O
sucesso dos biomateriais depende essencialmente da reacéo do corpo humano
com o implante, ou seja, a biocompatibilidade (Geetha et al.,2009).

A reacdo do corpo humano a materiais implantados é governada por
uma série de fatores que determinam se o implante sera aceito pelo organismo
(biocompatibilidade). Na figura 4 estdo expostas algumas propriedades dos
materiais relacionadas a biocompatibilidade.

A biocompatibilidade €, portanto, uma propriedade que envolve tanto
aspectos fisicos, quimicos como biologicos (Spencer e Textor, 2007).
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Figura 4: Algumas propriedades dos materiais que estdo relacionadas a
biocompatibilidade (Spencer e Textor, 2007).

Do ponto de vista mecanico, para que o biomaterial tenha um periodo
mais longo como implante sem rejeicdo, deve também apresentar boas
propriedades mecéanicas.

Algumas das propriedades mecéanicas que sdo de importancia primordial
sdo: dureza, resisténcia a tracdo, modulo de elasticidade e alongamento. A
resposta do material as repetidas cargas ciclicas é determinado pela
resisténcia a fadiga do material. Esta propriedade determina o sucesso a longo
prazo do implante submetido a cargas ciclicas.

Se um implante apresentar fratura decorrente da consolidacdo ou de
ajustes nas propriedades mecéanicas entre o 0sso e o0 implante, pode-se dizer
que ha incompatibilidade biomecéanica. E esperado do material colocado para
substituir 0 0osso que tenha um moédulo de elasticidade equivalente ao do 0sso.
O mddulo de elasticidade do osso varia na magnitude de 4 a 30 GPa (Black,
1998), dependendo do tipo de osso e da direcdo de medicao.

Os implantes atuais possuem maior rigidez quando comparado ao 0sso.
Isto provoca um estresse que é transferido aos 0ssos adjacentes, resultando
na reabsorcdo Ossea ao redor do implante e, conseqientemente, no
afrouxamento da implantacdo. Esta incompatibilidade biomecéanica leva & morte
as células 6sseas e é denominado efeito “stress shielding” (Cristofolini,1997;
Sumner et al.,1998) Para evitar o afrouxamento dos implantes e maior
durabilidade, o material utilizado deve possuir uma excelente combinagao de
alta resisténcia e baixo modulo de elasticidade (Katz, 1980).
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A baixa resisténcia a corrosao e desgaste dos implantes ao fluido do
corpo resulta na liberagdo de ions metalicos ndo compativeis, provenientes do
implante. Os ions liberados podem causar alergia e reacdes téxicas. O periodo
de vida do material é determinado principalmente pela sua resisténcia a
corrosdo e resisténcia ao desgaste. A baixa resisténcia e desgaste também
resultam no afrouxamento do implante, causando diversas reagdes nos tecidos
proximos ao implante. Assim, o desenvolvimento de implantes com alta
resisténcia a corrosdo e ao desgaste é de primordial importancia para a
longevidade do material no organismo (Geetha et al.,2009).

A Osteointegracdo em implantes é desejada, pois a incapacidade de um
implante para a integracdo com a superficie dssea adjacente, e de outros
tecidos, resulta no afrouxamento do implante (Viceconti et al.,2000). Um tecido
fiboroso é formado entre 0 osso e o implante, se o implante ndo esta bem
integrado com o0 o0sso. Assim, um material com superficie adequada é
extremamente essencial para o implante se integrar bem com 0 0SSO
adjacente. A composicdo quimica da superficie, a rugosidade superficial e a
topografia da superficie ttm um papel importante no desenvolvimento de boas
osteointegracdes (Geetha et al.,2009).

A concepcéo e selecdo do biomaterial a ser utilizado depende de sua
aplicacdo médica. O desenvolvimento de novos biomateriais € um esforco
interdisciplinar e, muitas vezes, exige um esforco e colaboracdo entre

cientistas, engenheiros, biomédicos, patologistas e clinicos.

2.5. Ligas metalicas utilizadas como biomateriais

Na histéria dos biomateriais encontram-se estudos sobre o
desenvolvimento de varios materiais, como por exemplo, ouro na odontologia e
vidro na oftalmologia (Ratner et al.,1996). Na figura 5 podemos ver alguns

exemplos de biomateriais metalicos.
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Figura 5: (a) Placas metalicas, roscadas e parafusos usados na fixacao do

0ss0; (b) Radiografia e resultado do implante colocado na tibia de um paciente
totalmente recuperado; (c) Implantes metalicos dos segmentos metélicos da

coluna vertebral (Enderle et al., 2005).

Atualmente, destacam-se nessa area o0s estudos de ceramicas
avancadas, polimeros sintéticos e ligas metdlicas que buscam agregar
caracteristicas mais adequadas a sua aplicacdo. Reconhecidamente, o0s
materiais metalicos possuem maior participacdo dentro da histéria do
desenvolvimento dos biomateriais.

O aco inoxidavel foi o primeiro a ser usado com sucesso como um
material implantado cirurgicamente, quando a assepsia cirdrgica foi alcancada
(Niinomi, 2002).

Segundo Okazaki (2001), dentre os varios metais utilizados como
materiais para implantes cirdrgicos, tem - se como exemplo o aco inox AlSI
316L e ligas Co-Cr, destacando-se o aumento significativo do emprego de ligas
a base de Ti. Tal fato pode ser explicado devido a sua superior
biocompatibilidade e resisténcia a corrosdo, quando comparadas aos materiais
metalicos convencionais (Long, 1998) (Wang, 1996).

Alguns fatores que fazem das ligas metéalicas um tipo de biomaterial
interessante é a grande diversificacdo de aplicacdes, associado a uma boa

resisténcia mecanica, conformabilidade e elevada resisténcia a fadiga,
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especialmente quando utilizados como implantes ortopédicos dos quais se
exige boas propriedades mecéanicas.

Porém, apesar dos biomateriais metalicos possuirem uma elevada
resisténcia a fadiga, ha algumas preocupacdes que diz respeito a principal
forma de fratura em biomateriais metalicos, que é a fadiga causada pelo
fenbmeno da corrosdo (Chao e Lopez, 2007). Segundo Antunes e Oliveira
(2012), microestruturalmente este fendmeno pode ser evitado por meio do
controle cuidadoso da composicéo da liga e pelo uso de processamento termo-

mecanico.

2.6. Titanio e a corrosao

2.6.1. Titanio

O titanio foi descoberto por William Gregor, em 1791, e isolado em 1887
por Lars Frederik Nilson e Peterson. Somente em 1910, o titanio foi obtido
como metal por Matthew Albert Hunter, pela reducéo de tetracloreto de titanio
pelo sodio. O fundador do método industrial de obtencéo de titanio foi Justin
Kroll, que desenvolveu o processo Kroll, em Luxemburgo. Em 1948 a
Companhia DuPont foi a primeira empresa a comecar a produzir o titanio pelo
método Kroll, em escala industrial (Leyens e Peters, 2003).

O titanio ndo é raro e é avaliado como o nono elemento quimico pela
abundancia na crosta terrestre, ficando atrds dos metais como o aluminio, o
ferro e o magnésio (Leyens e Peters, 2003). O titAnio ndo se encontra no
estado nativo, mas sim na forma de minerais. Seus minérios principais sao
ilmenita (FeTiO3), rutilo (TiO2) e anatasio (TiOy) (Anuario Mineral Brasileiro,
2012).

O titanio possui duas formas cristalograficas. Quando em temperatura
ambiente, o titdnio comercialmente puro tem forma hexagonal compacta (hcp),
que corresponde a estrutura cristalina da fase alfa (o). Acima da temperatura
de 883°C o titanio passa para forma cubica de corpo centrado (ccc) conhecida
como fase beta (). Estas estruturas estdo esquematicamente representadas

na figura 06 (Jachinoski e silva, 2005).
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Beta i
Cubica de corpo centrado

Alfaa

Hexagonal Compacta

Figura 6: Estrutura cristalografica do Ticp (Jachinoski e silva, 2005).

O titdnio puro, cinza prateado e lustroso, se destaca pela baixa
densidade (4,51 g/cm?), alta plasticidade e consideravel ductilidade mesmo em
temperatura ambiente. Ele é de facil conformacdo e suporta temperaturas
elevadas devido ao alto ponto de fuséo (1668 °C). O titanio apresenta elevados
valores de modulos de elasticidade e cisalhamento e alta resisténcia mecanica.
Ele é de baixa condutividade térmica e baixa expansao térmica. O titanio tem

uma boa medida de densidade, como podemos ver na figura 7.

L T T 1 T T T
Li Metais Leves -‘mr*- Metais Pesados
i _j i
I
Mg :
b |
]
i Titanio
| : Fe
- . Ni
1
| L Cu
| |
1
0 2 4 6 8 10

Densidade (g/cm’)
Figura 7: Comparacao de densidade de alguns metais (Leyens e Peters, 2003).

Algumas propriedades fisicas e mecanicas do titanio de alta pureza sao
apresentadas na Tabela 2 (Collings, 1984, Leyens e Peters, 2003; Donachie
Junior, 2000).



1984, Leyens e Peters, 2003; Donachie Junior, 2000).

Propriedades Temperatura Grandeza Unidade
Simbolo T
Numero atdm co 22
Massa atdmica 479
2P C (fase o) 4,51 glonr
Densidade da Fstrufura Cristalina ST C @< h) 13 S
Ponto de Fusio 1668+4 C
Ponio de Ebulicio 3300 °C
Calor Espedifico. Cp 25°C 522 Jkg"K
Calor Latente de Fusio 440 kTkg
Condufibilidade Termica 11,4 WimE
Resistividade Flétrca 20a25°C 420-565 n(}m
Potencial de lomzacio 6,83 eV
Flefronegatividade 1.6
Coeficiente de Expansio Teémmica °C 8.41x 107 pm'mk
Condufividade Eléfrica 3% relativa ao
cobre
Temperatura de Transformacio 8825 °C
Alotropica
acima de 882 5°C - 2=0_3306nm
(rede CCC)
Estrutura Cristalina .
abaixo de 882,5°C S S
(rede HC) =0,4692nm
Temperatura de Transformacio 053 K
a0 Estado de Supercondutividade )
Durera HB 20°C T00-750 MPa
Limite de Resisténca a Ruptura 20°C 240-270 MPa
Alongamento Relativo, 5 20°C 20224 %
Mddulo de Elasticidade 20a25°C 98 5-113 GPa
Mddulo de Cisalhamento 25 C 44 GPa

15

Tabela 2: Propriedades fisicas e mecanicas do titanio de alta pureza (Collings,

As propriedades fisicas do titdnio puro comercialmente puro (CP) podem

variar de acordo com o grau de impureza de elementos, tais como: oxigénio,

ferro, nitrogénio, carbono e hidrogénio, sendo classificado em quatro diferentes
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tipos, de acordo com os tracos dos elementos considerados como impurezas,
como indicado na tabela 3 (Norma ASTM F67-06, 2000).

Tabela 3: Concentracfes maximas permitidas para impurezas em Ti-cp e ligas
(% em peso) (Norma ASTM F67-06, 2000)

Ti cp Elemento (% maximo de impureza)
N C H Fe O Ti
Grau 1 0,03 0,08 0,015 0,20 0,18 Balanco
Grau 2 0,03 0,08 0,015 0,30 0,25 Balanco
Grau 3 0,05 0,08 0,015 0,30 0,35 Balanco
Grau 4 0,05 0,08 0,015 0,50 0,40 Balanco

2.6.2. Comportamento do Titanio Frente a Corroséo

Corrosédo é a deterioracdo de um material como resultado de reacdes
quimicas e eletroquimicas com ambiente no qual esta inserido.

A biocorrosdo tem sido considerada como um problema para a
durabilidade dos implantes no corpo humano em funcéo da liberacdo de ions
metalicos, que podem provocar efeitos fisiolégicos adversos tais como
toxicidade, carcinogenicidade e alergia ao metal (Saegeant, 2006, Singh,
2007).

Uma alta resisténcia a corrosdo € requerida para o0s implantes
intracorpOreos, porque o corpo humano € um ambiente composto de uma
solucao salina oxigenada que contém proteinas (Rocha, 2010).

O progresso no desenvolvimento de proteses de titanio foi acelerado
pela constatacdo de que outros materiais metalicos, como acos inoxidaveis,
apresentavam problemas de corroséo, reabsorcdo 0ssea e inflamagéo (Rocha,
2010).

O titanio é um dos materiais de engenharia mais resistentes a corrosao
(WILLIAMS, 1981), devido a sua capacidade de auto-passivacdo. Essa
caracteristica ocorre em funcdo da grande afinidade do titAnio com o oxigénio,

gerando uma camada de oxido de titanio (Liu, 2004).
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Entretanto, em condi¢cdes anidras e auséncia de uma fonte de oxigénio,
estes metais podem estar sujeitos a corrosao, pois o filme protetor podera néo
se regenerar em caso de rompimento (Rocha, 2010).

As propriedades fisico-quimicas do filme passivo formado controlam o
comportamento de corrosdo do material, a interacdo do material com os tecidos
e, assim, o grau de biocompatibilidade do material (Shahryari, 2008).

O Ticp geralmente é mais resistente a corrosdo do que as ligas de
titdnio, sendo o material de escolha para meios como fluidos do corpo humano.
Porém, em determinadas condi¢cGes de uso, o Ticp e suas ligas podem estar
sujeitos a corrosdo localizada devido a presenca de sais, como cloretos,
presentes nos fluidos do corpo humano (Rocha, 2010).

O Oxido de titanio é altamente polar, o que causa a adsorcdo de
moléculas de agua e de moléculas sollveis em agua. A adsorcdo dessas
moléculas causa a criacdo de um campo elétrico formado por uma diferenca de
potencial ao longo da espessura do oOxido. Esse campo elétrico estimula a
oxidacdo do titanio e a medida que a espessura da camada de 6xido aumenta,
a diferenca de potencial diminui, reduzindo também a forca motriz para a sua
dissolucdo. Outros eventos envolvem a difusdo de ions minerais ou atomos
(Ca, P) do bioliquido para o 6xido. Ocorre ainda adsorcdo e desorcédo de
moléculas, sendo que o grau de desorcdo é dependente da geometria,
rugosidade, e do tipo de molécula envolvida (Browne, 1994).

E conhecido que a resposta biologica e o sucesso do implante
dependem das propriedades quimicas e fisicas da superficie. Entretanto,
apesar das propriedades mecanicas superiores do titanio e suas ligas e da
excelente resisténcia a corrosdo e biocompatibilidade conferidas pelo filme de
oxido, estes materiais sdo bioinertes frente ao tecido 0sseo. Assim, torna-se
necessaria a utilizacdo de métodos de modificacdo de superficie para melhorar
a atividade biol6gica destes materiais no sentido de torna-los bioativos, e

favorecer a formacéo 6ssea (Rocha, 2010).
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2.7. Ligas de Titanio

Segundo Lutjering (2003), as aplicacbes envolvendo biomateriais
estruturais, sdo mais comumente utilizados trés tipos de materiais: Os acos
inoxidaveis austeniticos, as ligas Cr-Co, e o titanio comercialmente puro (Ti CP)
e suas ligas. O Ti CP e as ligas de titanio apresentam-se como materiais muito
adequados nesse tipo de aplicagéo, e isso se deve principalmente ao baixo
modulo de elasticidade, superior resisténcia a corrosdo, alta resisténcia
mecanica e elevada biocompatibilidade (Yaszimski, 2004), quando comparados
aos acos inoxidaveis ou as ligas de Cr-Co (Disegi, 2000).

As primeiras aplicagbes do titanio como biomaterial estrutural remontam
aos anos 50, quando a liga Ti-6Al-4V, que foi desenvolvida para ser aplicada
na industria aeroespacial e por exibir excelente conjunto de propriedades
mecanicas, foi aplicada na fabricacdo de dispositivos para estabilizacdo de
fraturas d6sseas. Outra aplicacdo iniciada naquela época e que € ainda de
grande importancia na medicina foi o uso do titanio e suas ligas na fabricacdo
da haste metalica empregada na restauracdo das fun¢des da articulagcdo coxo-
femoral, na cirurgia de reconstrucéo total de quadril (Long, 1998).

De acordo com Banerjee (2007) um aspecto que deve ser considerado
por sua grande relevancia no desenvolvimento das ligas de titanio, € o efeito da
presenca de elementos intersticiais em suas propriedades mecéanicas. Weiss
(1998) diz que devido a solicitacdo mecéanica que €é elevada, a adicdo destes
elementos de liga altera suas propriedades mecanicas, podendo assim chegar
0 mais proximo possivel das propriedades desejadas.

Segundo Teoh (2000), a principal falha que leva a perda dos implantes
ortopédicos, reabsorcdo Ossea e falha prematura do implante, € causada por
fadiga e desgaste. Na figura 8 podemos ver um exemplo das principais razdes

para cirurgias de revisdo de artroplastia total de quadril (Geetha, 2009).



| Falhas de Implantes |

Desgaste /| |Encapsulamento Inflamagéo Baixa tenacidade Médulo de elasticidade
Corrosio fibroso {rejeigao) afratura/ Baixa do dispositivo muito
1 resisténcia a fadiga alto em relagéo ao
_ _ maddulo de elasticidade
Geragéo de particulas do osso implantado
de desgaste Falhas de implantes
| dewdoh . Efeito de reabsorgéo dssea
v falha mecanica ou "stress shielding”
Particulas soluveis Particulados se g
vao paraa corrente acumulam nos
sanguinea e sao tecidos, nodulos
excretadas pela linfaticos ou medula
urina dssea (da ordem de
100 wm a poucos mm)
i )
Efeito de curta Efeito de longa
duragio duragao
!

Hipersensibilidade
Aberragdes cromossdmicas
Toxicidade
Carcinogicidade

]

Danos as celulas
dos tecidos

| Cirurgia de Revisao |

Figura 8: Principais razdes para cirurgias de revisao de artroplastia total de
guadril (Geetha, 2009).

2.8

7

po

Processamento das ligas de titanio biomédicas via metalurgia do

A metalurgia do p6 é um processo de fabricacdo de pecas metalicas,
que consiste basicamente na mistura de dois ou mais tipos de pés, seguido de
compactacdo da mistura de pos em ferramental apropriado. Posteriormente &
feito o tratamento de sinterizacdo, que ocorre sob condi¢cées controladas em
temperatura abaixo do ponto de fusdo do metal base, para promover a ligacéo
entre as particulas. O produto formado € chamado de produto sinterizado e
pode ser submetido a uma série de operagdes complementares para obtencao
do produto final (Oliveira, 2003).

Ao contrario das técnicas de fusdo, a metalurgia do pé trabalha em
temperaturas relativamente inferiores ao ponto de fusdo dos materiais,
favorecendo a sua aplicagcdo no processamento dos metais e ligas com alto

ponto de fusado (Oliveira, 1999).



20

Segundo Braga et al., (2007), a metalurgia do p6 tem demonstrado ser
uma técnica eficiente na obtencdo de ligas de titdnio com porosidade
controlada, uma vez que além de permitir o processamento deste metal ainda
na fase sélida, permite o dominio do grau de consolidacdo do po, através do
controle dos parametros de processamento. Compactos de titanio obtidos por
esta técnica encontram vasta aplicacdo como materiais estruturais, tanto na
indUstria como na area biomédica, por apresentarem excelentes propriedades
fisico-quimicas e mecanicas.

O processamento convencional da metalurgia do p6é consiste em trés
etapas basicas: mistura e homogeneizacao, compactacéo e sinterizacéo (figura
9).

Pos Mistura e Homogeinizacdo Prensa de compactacao

l

E e

Peca sinterizada

Forno de Sinterizacio

Figura 9: Esquema do processo de metalurgia do p6 (adaptado de Guimaraes,
2012)

2.8.1 Mistura e Homogeneizacao
E a operacdo em que dois ou mais componentes (pds) sdo intimamente

misturados a fim de se obter uma distribuicdo homogénea dos mesmos. Os

lubrificantes podem ser adicionados ao pd nessa etapa, com o objetivo de
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reduzir a forca requerida para a ejecdo na etapa posterior de compactacao, e

reduzir o atrito entre os pos e a ferramenta de compactacéo (German, 1996).

2.8.2 Compactacao

De acordo com a descricao de Braga et. al. (2007) a compactacao pode
ser realizada através de dois tipos basicos de prensagem. A prensagem
uniaxial e a isostética.

Na prensagem uniaxial, a compactacéo do po é realizada em uma matriz
rigida, por aplicacdo de pressdo na direcéo axial, através de puncdes rigidos. E
utilizada para conformar pecas que nao apresentam relevo superficial na
direcéo de prensagem (Braga et. al., 2007).

Na prensagem isostatica, a compactacado do p6é se da no interior de um
molde flexivel, sobre o qual atua um fluido pressurizado. Este procedimento
assegura uma distribuicdo homogénea da pressao sobre a superficie do molde.
E empregada na fabricacdo de pecas com formato complexo que apresentam
relevos em duas ou mais dire¢cdes, ou em pecas que possuem uma de suas
dimensdes muito maior que as demais, como no caso de tubos e barras (Braga
et. al., 2007).

Na prensagem, Bocanegra-Bernal et al., (2004), esclarecem que um
aspecto importante a ser considerado € o dominio da forma e faixa
granulométrica do po, pois a compactacdo de pdés com formatos irregulares,
leva a obtencdo de material mais poroso, devido a aspectos relacionados com
a baixa fluidez e consequiente baixo grau de preenchimento das cavidades do
molde.

Caso o objetivo seja a obtencdo de um material poroso, German (1999)
relata que quanto maior a pressao de compactacdo menor sera o tamanho de
poro, pois durante a compactacdo ocorre uma eliminacédo preferencial dos
poros grandes e uma mudanca na distribuicdo do tamanho.

Cho, S. W. et. al. (2006) afirma que a compactacdo é uma etapa
importantissima na técnica da metalurgia do pd, contudo, a etapa seguinte, a
sinterizacdo, € determinante para as propriedades do material, uma vez que é

atraves desta, que sdo formadas as microestruturas pertencentes ao material.
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2.8.3 Sinterizacao

De acordo com Callister (2008), a sinterizacdo € a coalescéncia das
particulas de um agregado pulverizado por meio de difusdo obtido através do
tratamento a uma temperatura elevada. Este processo pode acontecer ou ndo
na presenca de oxigénio, onde uma das principais caracteristicas é a formacao
de agregados de alta resisténcia mecanica (Cho, S. W. et. al., 2006).

A sinterizacdo ocorre a partir de 1/2 a 2/3 da temperatura de fuséo, o
suficiente para causar difusdo atémica ou fluxo viscoso. A forca motriz para a
sinterizacdo é a reducdo da energia e da éarea superficial, obtida pela
substituicdo de um pé solto (cujas superficies tém alta energia) por um soélido
ligado, cujos contornos de grdo apresentam energia mais baixa (Bocanegra-
Bernal, et. al. 2004).

A transferéncia de massa durante a sinterizacdo se da pelos seguintes
mecanismos: escoamento viscoso ou plastico; difusdo atbmica que pode
ocorrer ndo somente ao longo dos contornos de grao, ou entre as particulas,
mas também no interior dos graos; materiais volateis evaporam nas superficies
convexas das particulas e se condensam nas superficies concavas de outras,
devido aos diferenciais pressdo-vapor e, a energia superficial do solido no
liguido € maior nas superficies convexas que nas cbncavas. Portanto, a
sinterizacdo na fase liquida provoca uma reducdo na energia superficial
(Bocanegra-Bernal, et. al. 2004).

De acordo com Silva (2013) uma vantagem da sinterizacdo por fase
liquida ocorre devido a fase liquida aderir as particulas sélidas e quando se
solidifica, tem-se uma fase que cimenta as particulas que permanecem sdlidas,
aumentando assim sua resisténcia mecanica e a possibilidade de formacéo de
poros devido a um aumento de volume, associado ao espaco deixado pelas
particulas que se transformaram em liquido, podendo migrar para outras
regides.

Crolius (2005) ressalta que é comum o0 uso de alto vacuo durante a
sinterizacdo do titdnio. Este procedimento € necessario devido a formacao de
uma camada de 6xido superficial que, apesar de inicialmente ser dissolvida,

pode surgir novamente devido a alta reatividade deste metal.



23

Apesar do uso da sinterizacdo a vacuo ser o método mais amplamente
utilizado pode-se, alternativamente, utilizar argbnio purificado para a
sinterizacdo. A densificagdo em argbnio € um pouco menor que no vacuo. O
forno utilizado para a sinterizacdo, além de permitir a entrada de gas inerte
para experimentos nos quais a mesma € requerida, funciona com uma bomba
de difusdo gasosa, podendo-se estabelecer um conjunto de bombas que
permita serem atingidos vacuo de até 1,33.10° Pa (Crolius, et. al., 2005).

A sinterizacdo de pré-formas é importante, pois prové uma melhoria nas
propriedades mecéanicas dos compactos em relacdo a sinterizacdo do po livre.
Mas para se obter a porosidade desejada no metal faz-se, entdo, necessario
trabalhar com as menores pressGes de compactacdo possiveis. Isto porque a
porosidade diminui com o aumento da pressdo de compactacdo, o que é
atribuido a deformacédo plastica. Devido a porosidade, as temperaturas de
sinterizagdo praticamente ndo afetam a densificagdo dos compactos de titanio,
0 que se contrapde as situacfes nas quais sao obtidos compactos densos. A
compactacdo de pés com formatos irregulares levam a obtencdo de material
mais poroso, devido a aspectos relacionados com a baixa fluidez e
consequente baixo grau de preenchimento das cavidades do molde (Braga et.
al., 2007).

A figura 10 exibe os poros em um compacto de titanio puro, e com
adicoes de 2, 5 e 10% de diamante (regides grosseiras), sinterizado por
Guimardes (2012). Os poros sao de formato irregular, apresentando

extremidades pontiagudas em funcéo da forma e do tamanho das particulas do

7

po.
A formacéo deste tipo de poro é inerente a técnica da sinterizagédo do po.

E possivel perceber a porosidade nio se concentra apenas na superficie do
compacto, mas se propaga para o interior do mesmo. Em relagdo ao diamante,
como esperado, suas particulas ndo sinterizaram, porém o titdnio parece ter
aderido a sua superficie, podendo ser notado, que com concentragdes acima

de 5% de diamante ha uma sensivel diminuigdo na porosidade.
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Figura 10: MEV das superficies dos materiais: A- Ti; B- Ti-2%D; C- Ti-5%D;
D- Ti-10%D com aumento de 300x (Guimaraes, 2012).



2.9 Classificacao das ligas de Titanio

As ligas de Ti séo classificadas em trés principais grupos: ligas a, ligas
B, ligas a+B, e outros dois secundérios: préximo-a e proximo-f (Leyens e

Peters, 2004).

Na Tabela 4 é possivel observar algumas caracteristicas do titanio e

algumas de suas ligas utilizadas como biomateriais.

Tabela 4: Classificacdo ASTM do Titanio e Ligas de Titanio (Melo, 2003)

Resisténciad Tensdo de Limite de Impurezas Max. (% em Peso)

Composigac Nominal. (% em Peso)

Designagio Tragdo (MPa)  Escoam. (0,2%) {MPa) N C H Fe ] Al Sn Zr Ma Qutros
Nio Ligado

ASTM Grau 1 240 170 003 010 0015 D20 0.18

ASTM Grau 2 340 280 003 010 0015 D30 0.25

ASTM Grau 3 450 380 005 010 0015 D30 0.25

ASTM Grau 4 550 480 005 010 0015 D50 0.40
ASTM Grau 7 340 280 003 010 0015 D30 0.25 0.2Pd
Ligas e quase a

Ti-0.3Mo-0,8Mi 480 380 003 010 0015 D30 0.25 0.3 0.8 Ni
Ti-6Al-2,58n 780 760 005 008 002 D50 0.20 5.0 25

Ti-6Al-2,58n ELI 680 620 007 008 0012 D025 012 5.0 25
Ti-BAMo-1Y 800 830 005 008 0015 D30 012 80 1.0 1V
Ti-8Al-25n-4Zr-2Mo 800 430 005 005 0012 025 0,15 6.0 20 40 20
Ti-BAl-2Nb-1Ta-0,8Mo 780 iith] 002 003 0012 DA2 0,10 6.0 1.0 2Nb, 17a
Ti-2,254-115n-52r- 1Mo 1000 500 004 004 0008 D42 017 225 10 50 1.0 0,2 5i
Ti-5A55n-2Zr-2M0 800 430 003 005 0012 D15 0,13 50 50 20 20 0.25 5i
Ligasa +f

Ti-BAY 800 430 005 040 0012 D30 0.20 6.0 4y
Ti-BA4V ELI 830 760 005 008 0012 025 0,13 6.0 4y
Ti-BAGY -25n 1030 470 004 005 0015 1.0 0,20 6.0 20 0,75Cu, 8V
Ti-8Mn 860 760 005 008 0015 050 0,20 i Mn
TiTi-TAH4Mo 1020 470 005 010 0013 D30 0.20 7.0 4.0
Ti-BAl25n-4Zr-BMo 1170 1100 0.04 004 0012 D5 0.15 6.0 20 40 6.0
Ti-BAl28n-2Zr-4Mo-4Cr 1125 1055 004 005 0012 D030 0.13 50 20 20 4.0 4Cr
Ti-BAl25n-2Zr-4Mo-2Cr 1020 470 003 005 0012 D25 0.14 87 20 20 2.0 2Cr, 0,25 5
Ti-3A1-2,5V 620 520 0015 005 0015 030 0,12 30 28V
Ligas

Ti-10V-2Fe-3Al 1170 1100 005 005 00168 25 0,18 30 10V
Ti-13V-11Cr-341 1170 1100 005 005 0025 035 017 30 11Cr, 13V
Ti-8Mo-BV-2Fe-3A1 1170 1100 005 005 00168 25 017 30 2.0 av
Ti-3A-BYV-BCr-4Mod Zr 800 430 003 005 0020 025 0,12 30 40 4.0 8 Cr, BV
Ti-11,5Mo-62r-4 550 620 620 005 040 0020 035 0.18 45 6.0 1.5

OBS: ELI (Extra Low Interstiials) Ligas com baixos teores de elementos intersticiais.



26

2.9.1 Ligas a

Os estabilizadores da fase a (a-estabilizadores) séo os elementos Al, O,
N e C; contudo os elementos O, N e C sao considerados impurezas. O
aluminio é o unico elemento a-estabilizador que tem grande importancia na
ligas de titanio (Bresciani Filho, 1997; Donachie Junior, 2000).

As ligas a sao aquelas que qualquer retengao de fase 3 a temperatura
ambiente, até mesmo na forma metaestavel, ndo € possivel. A presenca de
elementos a estabilizadores, como o carbono e oxigénio, elevam as linhas de
transformacédo a para o+ e de a+f3 para 3, fazendo com que mesmo uma liga
resfriada no campo a+B, permaneca termodinamicamente instavel,
transformando-se em a a temperatura ambiente (oliveira, 2007).

Essas ligas apresentam alta resisténcia a fluéncia e séo, portanto,
adequadas para se trabalhar em altas temperaturas, uma vez que as fases
metaestaveis ndo se mantém apds o resfriamento a partir de altas
temperaturas, ndo sendo possiveis grandes modificacbes na microestrutura e
nas propriedades mecanicas, quando tratamentos térmicos a altas
temperaturas séo realizados. Como a fase a n&o esta sujeita a transi¢cao ductil-
fragil, estas ligas sdo adequadas para tratamentos a temperaturas muito baixas
(Balazic et al., 2007).

Em relacdo as muitas propriedades mecanicas e metalurgicas, as ligas a
apresentam um razoavel nivel de resisténcia mecénica, alto moédulo de
elasticidade, boa tenacidade a fratura e baixa forjabilidade, o que se deve a
estrutura cristalina do tipo hexagonal compacta (Balazic et al., 2007).

Diferente das ligas de Ti-B, as ligas de Ti-a ndo podem ser endurecidas
através de tratamentos térmicos (ASM, 1978).

Na figura 11 podemos ver o diagrama do estado de equilibrio do titanio

com elementos de liga a: a-estabilizadores (Al, O, N, C).
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lemperatura

Figura 11: Diagrama do estado de equilibrio do titdnio com elementos de liga a-
estabilizadores (Al, O, N, C) (Collings, 1984; Donachie Junior, 2000; Leyens e
Peters, 2003).

A figura 12 a mostra um exemplo de microestrutura a, denominado de

lamelar. (Banerjee, 2007; Lutjering e Williams, 2003).

Figura 12: Microestrutura obtida por microscopia eletrénica de varredura

mostrando lamelas da fase a (Banerjee, 2007; Lutjering e Williams, 2003).

2.9.2 Ligas near-a

As ligas near-a também contém elementos estabilizadores de fase q,
mas apresentam pequenos teores de estabilizadores de fase B, como
molibdénio, vanadio, nidbio e tantalo. A presenca de B-estabilizadores na fase

a, faz com que o campo a+f aumente o suficiente para permitir pequena
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quantidade de fase B em equilibrio metaestavel, e possa permanecer retida em
temperatura ambiente (Oliveira, 2007).
293 Ligas B

Os elementos estabilizadores de B sao divididos em B-isomorfos, cujos
mais frequentes séo V, Mo e Nb, e B-eutetdides, onde se destacam o Cr, Fe e
Si (Lutjering e Williams, 2003; Long e Rack, 1998). Em geral, os B-isomorfos
necessitam de maiores concentragcdes de elementos de liga para reduzir a B-
transus e se decompdéem em a + 3, a0 passo que os B-eutetdides sdo mais
potentes estabilizadores e tendem a se decompor em a + TixAy, onde A é o
elemento betagénico adicionado (Bania, 1994)

Na figura 13, podemos ver tipos de diagramas do estado de equilibrio do
tithnio com os elementos B-estabilizadores isomorficos, e B-estabilizadores

eutetdides (Donachie Junior, 2000; Leyens e Peters, 2003).
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B B o £ BT
o+ o -
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Figura 13 — Tipos de diagramas do estado de equilibrio do titanio com
elementos de liga: a) B-estabilizadores isomoérficos (V,Nb,Mo,Ta,Re); b) B-
estabilizadores eutetoides (Cr,Mn,Fe,Co,Ni,Cu,Pd,Ag,Pt, Au) (Collings, 1984;
Donachie Junior, 2000; Leyens e Peters, 2003).

Na figura 14 podemos ver a estrutura obtida por micrografia oOtica de
campo claro da liga Ti-35Nb-0,250, e seu respectivo DRX. Esté liga foi obtida
por fusdo a arco voltaico em atmosfera inerte de argbnio, logo apdés feito um
tratamento térmico de solubilizacdo para a formacédo de fase B e posterior

témpera em agua doce (De La Cruz, 2011).
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Figura. 14: (a) Micrografia 6ptica e (b) difratograma de raios-X da liga Ti-35Nb-
0,250 apos resfriamento em agua (De La Cruz, 2011).

Ligas de Ti tipo B apresentam um numero de vantagens sobre outros
sistemas de ligas de Ti. Ao contrario das ligas a+f3, as ligas B podem ser
facilmente solubilizadas no campo B e envelhecidas a fim de se obter uma
dispersédo uniforme de precipitados. Além disso, processos de deformacéo a
frio ou a quente podem ser utilizados para modificar a precipitacdo na fase 3
metaestavel resultando numa maior densidade de precipitados finos. O
mecanismo de deformagédo em ligas de Ti pode variar muito, dependendo da
composicdo especifica da liga e do tamanho de gréo (Karasevskaya, et al.,
2003).

A principal vantagem das ligas com estrutura beta é a elevada
forjabilidade, que é explicada pelo fato da estrutura cristalina da fase beta ser
CCC do titanio. Entretanto, pesquisas recentes estao direcionadas as ligas B-Ti
por apresentarem menor modulo de elasticidade (Bento, 2000; Silva et al.,
2003).

Esse fato sugere que o desenvolvimento de novas ligas de titanio a
serem utilizadas como biomaterial estrutural deve explorar as ligas de titanio do
tipo B, pois além de exibirem comportamento mecéanico compativel com
aplicacOes ortopédicas, podem ser obtidas a partir de elementos ndo toxicos e
nao alérgicos como o Nb (Yaszimski, 2004)(Hanada, et al., 2005).
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2.9.4 Ligas near-B

Segundo Oliveira (2007) a chamada fase near- € pertencente as ligas
de titdnio com elementos estabilizadores de fase B, e podem apresentar baixos
teores de solutos estabilizadores da fase a, podendo assim, serem trabalhadas
dentro do campo B, dependendo do estabilizador a 800°C. A cinética de
crescimento da fase a € bastante lenta, permitindo a manutencdo da fase B
metaestavel a temperatura ambiente, mesmo sem necessidade de resfriamento

rapido.

2.9.5 Ligas a+f

De acordo com Geetha (2009) as ligas de titanio contendo maior
quantidade de estabilizadores B, o que resulta em 10-30% de fase B na
microestrutura, sdo conhecidos como ligas a + B. Estas ligas sdo formuladas
para que a fase a (hexagonal compacta) e fase 3 (cubica de corpo centrado)
co-existam a temperatura ambiente com quantidade, em volume, de fase 3
entre 10 e 50%. Ligas com estabilizadores B ainda mais altos, onde fase 3
pode ser retida pelo resfriamento rapido sdo conhecidas como ligas B
metaestaveis.

Ligas a + B sao caracterizadas pela obtencdo de fase (3 retida apds o
resfriamento rapido (témpera), pois a fase B apesar de ser ccc, ndo apresenta
maior ductilidade quando comparada a fase a. Isto porque, a estrutura
hexagonal permite maclacao, criando planos de deslizamento além dos planos
basais. O Ti pode ainda ser endurecido por solucdo sdlida e por
processamento térmico abaixo de B-transus. Ele possui grande resisténcia
mecanica e aumenta a dureza quando envelhecido entre 450-650°C, onde
ocorre nucleacao de fase a e transformacéao da fase (3.

As principais vantagens sdo a maior capacidade de trabalho a frio
comparada as ligas a e B, e maior capacidade de endurecimento, mesmo em
pecas espessas (Watters, 2005). As desvantagens sao: maior densidade;
menor resisténcia a fluéncia, e outra peculiaridade da liga € a precipitacédo
martensitica a partir da fase metaestavel, quando trabalhada a frio (Laheurte,
2005).
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De acordo com a lei de Wolff, um osso modifica sua arquitetura interna e
sua forma externa em resposta as solicitagbes mecénicas que 0 mesmo
percebe. O implante de uma haste de elevada rigidez no fémur limita suas
deformacfes elasticas, o que pode resultar em perda e degeneracdo Ossea.
Dessa forma, é importante que materiais metalicos empregados na confeccao
de hastes femorais exibam mddulo de elasticidade reduzido, pois estudos
sugerem que a haste metélica de uma protese de quadril com baixo modulo de
elasticidade simula melhor o fémur (0 modulo de elasticidade do osso humano
varia entre 10 e 30 GPa) na distribuicdo de tensbes nos tecidos préximos ao
implante (Yaszimski, 2004), porém as ligas o+@, no quesito modulo de
elasticidade ndo se mostram t&do promissoras como as ligas .

A figura 15 mostra a micrografia optica e DRX da liga Ti-35Nb. Onde

Coexistem as fases a+ na estrutura desta liga (De La Cruz, 2011).
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Figura 15: (a) Micrografia Optica e (b) DRX da liga Ti-35Nb apoés resfriamento
em forno (De La Cruz, 2011).

2.9.6 Ligas w

A fase w ocorre a partir da instabilidade da fase [, decorrente do
processo de resfriamento rapido, sendo um precipitado de estrutura hexagonal.
Por vezes apresenta-se como uma fase em transigdo da fase B para a fase q,
que pode ocorrer devido a tratamentos térmicos. Ela aparece em ligas com

fase B metaestavel e pode levar a fragilizacdo (Oliveira, 2007).
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A fase w pode ocorrer como um precipitado da decomposi¢ao da fase 3
durante o envelhecimento em temperatura em torno de 400 °C. Também pode
ser induzida por deformac&o nas ligas  metaestaveis; neste caso a fase w €
tida como uma estrutura intermediaria na transformacdo induzida por

deformacéao de B na martensita o’ (Oliveira, 2007).

2.10 Estudo da porosidade em ligas de titanio

O desempenho de um sistema implante/revestimento poroso esta
diretamente relacionada com a morfologia do revestimento, mais
especificamente com o volume e com o tamanho de poros. Para que o tecido
0sseo possa crescer dentro dos poros da superficie do implante, o poro deve
possuir um tamanho minimo, a fim de evitar a formacéo de tecidos macios sem
que ocorra crescimento do tecido 6sseo dentro dos poros (Hanh, 1985; Miura,
1985).

Além do tamanho e percentual de porosidade (fracdo volumétrica de
poros), o material ideal para maior estabilidade do implante deve apresentar
também uma morfologia de poros adequada. A conectividade entre poros
(porosidade interconecta) é desejavel para assegurar adequada resisténcia do
revestimento bem como entre o revestimento e o substrato (Oliveira, 2003).

O interesse na producdo de implantes metélicos porosos a base de
titanio foi estimulado a partir das pesquisas de Hirschorn e colaboradores
(Ducheyne et al., 1979).

Em suas pesquisas, Niklaus (1998) constatou que o tamanho de poro
Otimo para o crescimento 6sseo depende do material. Enquanto que implantes
porosos de titanio apresentaram um tamanho meédio de poro 6timo, da ordem
de 100 ym, para implantes de ago inoxidavel o tamanho 6timo foi de 10 a 40
pm. Esses pequenos poros apesar de nao apresentarem uma penetragao
méaxima do 0sso, permite uma maior retengdo mecanica. Foi observado
também que a rugosidade superficial em maior escala é importante para a
integracdo do osso com a superficie do implante, indicando que outros
mecanismos além da retencdo mecanica podem determinar as reacdes entre o

tecido 6sseo e o material.



33

Considerando a influéncia da porosidade nas propriedades de corroséo,
foi observado que poros pequenos e isolados em amostra quase totalmente
densa, promovem o esvaziamento do estoque de oxigénio, o qual € crucial
para a manutencao do filme 6xido estavel. Em amostras com maior porosidade,
a morfologia de poro aberta e interconectada possibilita que os gases fluam

livremente, suprindo o oxigénio necessario para a passivag¢ao (Smith, 1994).
2.11 Algumas ligas de titanio utilizadas como biomateriais
2.11.1 Liga Ti-6Al-4V

Em aplicacbes como biomaterial, o titanio e a liga Ti-6Al-4V tem sido
usados desde 1960, como Ti-6Al-4V gradualmente substituindo o titanio
comercialmente puro devido a resisténcia mecéanica superior ((ASM, 1980;
Ahmed e Rack, 1998; Lutgering, 1998; Ding, et. al., 2002; Martin, 1998).

Dentre as ligas de titdnio, a liga Ti-6Al-4V é a mais utilizada

comercialmente, possuindo densidade 4,43 g/cm3, com excelente resisténcia a
propagacdo de trincas, podendo ser submetida a diferentes processos de
deformacéo para fabricacédo de pecas.

As propriedades mecénicas da liga Ti-6Al-4V dependem da
microestrutura, ou seja da direcao que se esta analisando, uma vez que tanto a
fase a como a fase B sdo cristalinas e ambas possuem tendéncia em
recristalizar com microestrutura texturada (Ankem e Greene, 1998; Weiss e
Semiatin, 1998).

Na figura 16 podemos ver a microestrutura obtida por microscopia
eletrbnica de varredura (MEV) e DRX com as fases. (adaptado de Chikarakara,
et. al., 2012)
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Figura 16: (a) Imagem da liga Ti-6Al-4V obtida por MEV e (b) DRX desta liga
(adaptado de Chikarakara, et al., 2012).

A figura 17 mostra o diagrama pseudobinario de fases para a liga Ti-
6Al-4V, onde podemos observar as regides da formacao da fase beta (), da
fase alfa (a), da bifasica (a+B), da trifasica (a+B+y) e da bifasica (B+y).
(Chikarakara et al., 2012).

1200 -

1000 4

TEMP,

800-
(°C)

600

400 -

Ti- Al-4V

200 gy
0 2 4 6 8 0

Al {% em massa)

Figura 17: Diagrama de fases pseudobinario para a liga Ti-6Al-4V (Chikarakara,
et. al., 2012).

Nas ligas de titanio (a+B), o parametro microestrutural mais
importante para a determinacdo das propriedades mecéanicas € a fracao
volumétrica da fase alfa. Com a diminuicdo da fracdo volumétrica da fase alfa,

ocorre um aumento na ductilidade, na tensao de escoamento, na resisténcia a
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nucleacdo e propagacdo de microtrincas. Entretanto para aumentar a
tenacidade a fratura e resistir a propagacao de macrotrincas, € desejavel um
aumento na referida fracdo. O tamanho da distribuicdo da fase alfa depende da
taxa de aquecimento e do tamanho de grdo da fase beta, limitando as
dimensdes maximas da distribuicdo da fase alfa. Microestruturas lamelares tém
maior tamanho de gréo beta que a microestrutura bi-modal, para a mesma
velocidade de resfriamento. A microestrutura bi-modal tem uma maior fragao
volumétrica da fase alfa. O efeito negativo nas propriedades mecanicas da fase
alfa continua em contorno de grdo beta (que é proporcional ao tamanho de
grao beta) é eliminado por estruturas bi-modais (Lutjering, 1999).

Em relacdo as propriedades mecanicas, alguns autores fizeram testes
da liga Ti-6Al-4V utilizadas como biomateriais, como veremos a seguir.

De acordo com Bridier et al. (2005), estes ensaios, conforme mostra a
figura 18, observou-se a deformacado macroscopica plastica a 3%, com nove
patamares regulares distribuidos nas partes elastica e plastica da amostra.
Nestas condicdes a taxa de deslocamento, variando-se de 0,02 mm/min até 1,5

mm/min, 0 moédulo de Young apresentado pela liga Ti-6Al-4V foi de 119 GPa.
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Figura 18: Curva Tensao x Deformacéao da liga Ti-6Al-4V em ensaio de tracéo
in situ (Bridier et al.,2005)
De acordo com os resultados obtidos por costa (2009) a liga Ti-6Al-4V
apresenta uma microdureza de 380 HV.
Semiantin et al. (1999) estudaram o comportamento das ligas de titanio

com uma microestrutura lamelar, avaliando as curvas de escoamento e
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mecanismos de deformacdo, estudando amostras com diferentes tamanhos
iniciais de gréos. Para a liga Ti-6Al-4V, as curvas de escoamento mostrados na
Figura 19 exibem um pico de resisténcia ao escoamento em deformacoes
relativamente baixas (menos que 0,03), seguida de moderada a intensa
diminuicdo da resisténcia ao escoamento. O grau de diminuicdo da resisténcia
ao escoamento é semelhante a 815°C e 900°C, mas € levemente menor a
955°C. Além disso, todas as curvas de escoamento tendem a exibir uma menor
taxa de diminuicdo da resisténcia ao escoamento, para deformacdes na ordem
de 0,7.
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Figura 19: Curvas de escoamento obtidas em testes de compresséo a quente

para velocidades de deformacao de 0,001; 0,1 e 10 s_1 () 815 °C, (b) 900 °C e
(c) 955 °C (Semiatin et al., 1999).

2.11.2. Ligas Ti-XNb

O uso do Nb e Ta em ligas de titanio tem sido freqlente devido a alta
biocompatibilidade e capacidade de promoverem a reducdo do modulo de
elasticidade. Esses elementos séo bastante utilizados em combinagdo com Zr,

Sn ou Mo formando na maioria das vezes ligas ternarias e quaternarias.
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Estudos mais recentes tém sido voltados a avaliacdo dos binarios Ti-Nb (Lee,
et al., 2002; Hon, et. al., 2003; Afonso et al., 2007) e Ti-Ta (Zhou, et al., 2004)
com o intuito de verificar o potencial desses materiais para implantes
ortopédicos.

As ligas de titanio como Ti-Nb, Ti-Zr, apresentam caracteristicas
melhores que as encontradas no titdnio puro, como: resisténcia mecanica e
modulo de elasticidade (Zaffe, et al., 2004).

O Nb é um elemento de liga do tipo beta-estabilizador muito eficiente. A
figura 20 apresenta o diagrama de fases em equilibrio do sistema Ti-Nb. Nesse
diagrama, as fases solidas no equilibrio do sistema Ti-Nb s&o:

1. CCC (B-Ti, Nb) em solucéo sélida, com solubilidade total em torno de 882°C;
2. HC (a-Ti) em solucéo sdlida a baixas temperaturas, com solubilidade restrita
de Nb.
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Figura 20: Diagrama de fases no equilibrio do sistema binario Ti-Nb (ASM

International, 1996).

As ligas de titanio até 15% Nb em peso e submetidas a resfriamento
brusco permitem obter estrutura essencialmente martensitica do tipo o
(hexagonal) acicular. Junto a faixa de valores entre 17,5% a 25% Nb, o
resfriamento rapido conduz a formacao de martensita do tipo a” (ortorrémbica).
Teores superiores a 36%Nb permitem obter microestruturas formadas pela fase
beta metaestavel; em adi¢do a fase beta, o resfriamento rapido de ligas de Ti
contendo Nb pode formar pequenas quantidades de fase w, quando o teor de
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Nb encontra-se entre 13% a 18%. As ligas com teores de Nb variando de 9% a
30% podem também apresentar a fase w, quando sdo envelhecidas a 450°C,
onde a matriz B dissolve Nb até o limite de solubilidade e o equilibrio
metaestavel entre as fases B e w € alcangado. Em ligas com 36% Nb ou mais,
a precipitacdo da fase w € lenta (Hon, et. al., 2003).

Em ligas ricas em Nb, a fase precipitada sera determinada pelas
condicdes de resfriamento anteriores ao envelhecimento. Este tipo de
tratamento térmico prioriza a precipitacdo de fase w (Moffat e Larbariester,
1998).

Nas ligas temperadas em agua, as concentracdes proximas a 15 e 42%
de Nb sdo as que oferecem menores moédulos (figura 21a), e resfriadas no
forno (figura 21b). Em 42% de Nb, nenhum efeito de endurecimento é
produzido pela precipitagao de w através de tratamentos térmicos (Ozaki, et al.,
2004). A primeira concentracao € formada pela fase a”, enquanto que a ultima
por . Essas fases possuem quase o mesmo modulo de elasticidade (Zhou, et
al., 2004), mas nem sempre essa tendéncia é observada em outros sistemas.
O resfriamento rapido tem um comportamento peculiar sobre a Ms de ligas Ti-
Nb e Ti-Ta. Quanto mais altas sdo as suas taxas, maior é reducdo da Ms,
existindo uma taxa limite para cada liga onde ndo € possivel encontrar
evidéncias da transformacdo martensitica, mesmo para concentracdes

relativamente baixas (Jepson, et. al., 1970).
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120 |- B Solubilizada (Ozaki et al., 2004) -
4 B Envelhecida a 300°C por 5h (Ozaki et al., 2004)

Moédulo de Elasticidade (GPa)

L)

Moédulo de Elasticidade, GPa
@
=)

LB

1
[l
40 a+p | a+p+e
1
]
]
1

12 14 16 18 20 22 24 26 28 30 32 34 36 38 40
Nb (% em peso)

1 1 Y "
0 10 20 30 40 50 60
Nb (% em peso)

Figura 21: Variagdo do Médulo de Elasticidade com o aumento da
concentracdo de Nb para diferentes taxas de resfriamento e tratamentos
térmicos. (a) Amostras resfriadas em agua e envelhecidas (Ozaki, et. al., 2004);

(b) Amostras resfriadas no forno (Hon et. al., 2003).

Em relacdo a microestrutura, foi observado pelo estudo de De La Cruz
(2011) que a forma de resfriamento influéncia muito na microestrutura da liga,
como podemos ver na figura 22a, onde a liga de Ti-30Nb foi resfriada no forno
com seu respectivo DRX (figura 22b), e em agua (figura 22c) e seu respectivo
DRX (figura 22d). Na liga resfriada no forno, a microestrutura é composta por
fase alfa e beta, jA a amosta resfriada em agua podemos ver que so existe a

fase martensitica a”.
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Figura 22: Microestrutura da liga Ti-30Nb a) resfriada no forno b) DRX desta
liga resfriada no forno; c) Resfriada em agua e d) DRX da liga resfriada em
agua (De La Cruz, 2011)

2.11.3. Ligas Ti-XSn

O estanho (Sn) é conhecido por ser seguro para utilizagdo como um
elemento de liga de titanio, e foi caracterizado como sendo nao téxico e nao
alérgico (Niinomi, 2002).

Na figura 23 podemos ver o diagrama de fase Ti — Sn, onde percebe-se
que a fase B desta liga é de alta temperatura, variando de acordo com a

composicao.
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Figura 23: Diagrama de fase Ti — Sn (InfoMet, 2012)

O Snpode também ser usado para reforcarligas de Ti (Niinomi,
2002). Outra vantagem da liga Sn para titanio é que a temperatura de fusdo
do Ti (1670 ° C) é reduzida com um aumento na quantidade de Sn (Murray,
1987), facilitando assim o processo de fundicdo, porque a reducdo da
temperatura de fusao do titanio pode diminuir a sua reatividade com oxigénio.

De acordo com o manual de Massalski et al., (1990) ele descreve que 0s

dados sobre as ligas Ti — Sn — B ndo estao disponiveis.

Em buscas na literatura por ligas Ti — Sn — 3 porosas para aplicagao
biomédica, néo foi possivel encontrar dados sobre esta liga.

Para ligas Ti — Sn — a poucos trabalhos sdo encontrados na literatura.

Um trabalho interessante foi realizado por Hsu et al. (2009) onde ele
descreve algumas propriedades mecéanicas e comportamento perante a

deformacéo de ligas de Ti — (1, 5, 10, 20 e 30)Sn — a, onde podemos analisar
um de seus resultados na figura 24.
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Figura 24: Modulo de flexdo (GPa) das ligas de titanio encontradas por
Hsu et al (2009).

Todas as ligas Ti - Sn estudadas por Hsu et al (2009) mostraram uma
auséncia de fase B (figura 25), e uma predominancia de fase a, e os seus
modulos de elasticidade diminuiram com o0 aumento concentracao
de Sn aumentada. Uma explicacdo possivel para isto € que a estrutura
cristalina do Ti — a esperada foi ligeiramente modificado pela adicdo de Sn na
liga. Aparentemente, o mdédulo de elasticidade foi mais dependente da fase /

estrutura cristalina do que de outros fatores (Ho et al., 1999)
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Figura 25: DRX das ligas de Ti— Sn (Hsu et. al., 2009)

Hsu et al. (2009) descreveram que as ligas Ti-1Sn, Ti -5Sn e Ti- 10Sn
exibiram ductilidade, porém ao adicionar mais de 20% de Sn, a liga se
apresentou quebradica, ficando cada vez mais fragil com o aumento de Sn.

A patrtir dos resultados obtidos por Hsu et al (2009), concluiu -se que a
liga Ti - 1Sn apresenta melhores propriedades mecénicas.

Diante da fundamentacgédo apresentada na literatura, o presente trabalho
propde o0 processamento e a caracterizacao de novas ligas Ti-Sn (1,4 e 8%Sn
em peso) porosas, obtidas via metalurgia do pd, com o objetivo de estudar a
porosidade e as propriedades mecanicas destas ligas, vislumbrando o possivel

uso em biomateriais.
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3. MATERIAIS E METODOS

3.1 Materiais

Neste estudo foram utilizados poés Ti de diferentes tamanhos de particula e

Sn cujas especificagdes seguem:

Tabela 5. P6 de titanio utilizado nos experimentos — Especificacbes

Especificacdes do fabricante do po6 de Titanio
Formato Irregular
Tamanho médio de particula 100 pm
Grau 2
Densidade 4,51g/cm®
Fabricante BRATS

Tabela 6. P6 de Estanho utilizado nos experimentos — Especificacdes

Especificacdes do p6 de Estanho utilizado nos experimentos
Formato Irregular
Tamanho médio de particula 45 um
Densidade 7,27 glem®
Fabricante Merck

3.2 Métodos

Envolvem etapas de processamento das ligas de titanio com diferentes
concentracdes de Estanho, com as mesmas medidas de didmetro e altura e em
iguais condi¢cdes de compactagdo e sinterizacdo. A obtencédo das ligas foi
realizada por meio da metalurgia do po.

Realizou-se a analise microestrutural das ligas, por meio de microscopias

optica e eletronica de varredura, EDS e difragdo de Raios-X.
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Posteriormente, foram realizados ensaios mecanicos de compressao e
abrasdo, com o intuito de obter os modulos de elasticidade, limite de
escoamento e resisténcia ao desgaste por abraséao.

Verifica-se o fluxograma da figura 26 as etapas procedimentais que

incluem o processamento, analises (micro e macroestruturais) e ensaios.

Materiais Material
Ti-Sn Ti-Puro

I |

y
| |

Materiais Materiais Materiais
Ti-1Sn Ti-4Sn Ti-8Sn

\Z \Z \Z

&

Compactacao
Uniaxial

M.
Sinterizacéao

1
i i |

Ensaios Analise Analise
Estrutural Microestrutural
Compressdo DRX Microscopia Optica
Abrasividade MEV - EDS
Dureza

Figura 26. Fluxograma dos procedimentos experimentais
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3.2.1 Processamento das ligas

O processamento das ligas via metalurgia do pé inclui as etapas de
pesagem dos pdés em balanca de precisdo de marca Scaltec de resolucdo
0,0001g, obtendo-se diferentes concentracdes de Estanho, mistura dos pos

manual, compactacéo, e sinterizacao.

3.2.1.1 Misturas e Amostragem

Os po6s de Titanio e Estanho foram pesados com massa equivalente a de
uma amostra com dimensdes aproximadas de 8mm de diametro por 12mm de
altura, para os ensaios de compressédo, e 5mm de diametro por 5mm de altura,
para 0s demais ensaios. As concentracbes de titanio e estanho, estdo
especificadas na tabela 7.

Tabela 7. Concentracfes de titanio e Estanho

Amostra Mistura
1 Titanio puro
2 Titanio 1% Estanho
3 Titanio 4% Estanho
4 Titanio 8% Estanho

As densidades tedricas dos compdésitos fordo determinadas a partir da
regra das misturas, representada pela equacao 1, e o volume das amostras
pela equacdo 2. Em seguida € possivel determinar a massa total da mistura,

de acordo com a equacao 3.
pr =Tt M a1
A s
Pra  Pre
Onde: p; é a densidade tedrica do composito
m, = massa do elemento A (g)
mg; = massa do elemento B (g)

p.. = densidade do elemento A (g/cm?®)

prs = densidade do elemento B (g/lcm?®)
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V =z d?. hl4 (eq.2)
Onde: V é o volume da amostra (cm®)
d é o didametro (cm)
h é a altura (cm)

m=pt.V (eq.3)
Onde: m é a massa total da amostra (Q)
o1 é a densidade tedrica (g/cm?®)

V é o volume (cm®)

A canfora em pé utilizada correspondeu a 2% em peso das misturas

acima, visando maior aglomeracao dos pos e lubrificacdo na etapa seguinte de
compactacao.

3.2.1.2 Compactacgbes

As amostras foram submetidas a compactac¢des por prensagem uniaxial
em matriz cilindrica de aco, com orificio de diametro de 8mm para 0s ensaios
de compressao, e 5mm para os demais ensaios, em prensa manual de 15
toneladas de capacidade. A pressdo de compactacéo foi de 200 MPa. A figura

27 ilustra as matrizes utilizadas nas compactacoes.

Figura 27. Matrizes de ago 4340 utilizadas para confec¢ao dos corpos de prova
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3.2.1.3 Sinterizagdes

Os corpos verdes compactados fordo sinterizados na condicéo
preconizada por Doi et al (2009), para utilizacdo de Ticp como biomaterial para
implante de osso cortical da coluna vertebral.

As amostras foram aguecidas a uma taxa de 10° C/min, sinterizadas a

1250°C por 2 horas e deixadas resfriando no forno (figura 28) sob vacuo de 10
6
mbarr,

Figura 28. Forno da marca BP engenharia, Tiristorizado, de resisténcia tubular
de SiC, e tubo interno de Al,O3 acoplado a uma bomba de alto vacuo da marca

Adixem Packtel 1025.

Utilizando os mesmos parametros de sinterizacdo, Guimardes (2012)
obteve porosidade entre 22% e 29% em ligas de titAnio biomédicas, reduzido

modulo elastico (9,1 GPa a 16,7 GPa) e constatou satisfatoria proliferacéo e
adesao celular no interior dos poros.

3.2.2 Preparacdo metalografica

A preparagdo metalografica foi realizada nas amostras com posterior

caracterizagdo por MO, MEV, EDS e DRX, obedecendo as seguintes etapas:
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e Com excec¢do as que foram levadas ao DRX, todas as amostras foram
embutidas em baquelite, a fim de facilitar o manuseio para e preparacao
das amostras;

e As amostras foram lixadas em lixas de 400, 600, 1000 e 1200 mesh;

e Seguido ao lixamento, as amostras foram polidas em alumina 0,5 um;

e Posteriormente, todas as amostras foram levadas ao ultrasom, em
recipiente contendo agua destilada e detergente para limpeza de
residuos;

e Secagem a frio das amostras.

3.2.3 Caracterizacao

3.2.3.1 Densificacao

As medidas de densidade foram realizadas pelo método convencional de
massa e volume, para o qual foi utilizado um paquimetro digital Mitutoyo de
resolucdo 0,00lmm, e uma balan¢ca Scaltec de resolu¢do 0,0001g., com isto
obtém-se também a porosidade das amostras, dada pela equacao 4.

p'=1 - (Ds/Dt) .100 (eq. 4)
Onde p' = porosidade total

Ds = densidade do sinterizado

Dt = densidade

3.2.3.2. Porosidade

A avaliacdo da porosidade das amostras foi realizada por meio de
analise de imagem, com auxilio do software Image J, 2008, utilizando as
imagens obtidas por MEV.

O software Image J trabalha com a diferenca de tonalidade entre os
poros (mais escuros) e a superficie dos corpos de prova (mais claros),

fornecendo valores, em pixels, que ap6s o programa ser calibrado, converte
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automaticamente estes valores de pixel para um. Desse modo foi possivel
determinar: a porosidade média total de cada amostra; a distribuicdo dos poros
e o tamanho médio dos poros.

3.2.3.3 Analise Microestrutural

Apoés preparadas metalograficamente, as amostras foram analisadas no
microscopio eletrénico de varredura (MEV) Superscan/SS500-50 Shimadzu e
microscépio 6ptico (MO) BX41M Olympus. Observou-se: a quantidade de
poros, o tamanho dos poros a distribuicdo e sua interconectividade, bem como
a formacéo dos pescocos interparticulas.

A Analise de elementos quimicos por EDS (acoplado ao MEV), técnica
nao destrutiva, permitiu obter o0 mapa composicional da regido observada, bem

como elementos quimicos em pontos isolados.

3.2.3.4 Analise estrutural

As andlises de difracdo raios-X foram realizadas em um difratbmetro
Shimadzu 7000, que utiliza a radiagcdo CuKa, com filtro de niquel. Utilizando os
seguintes parametros: voltagem de 35 kV, corrente de 40 mA, angulo 26

variando de 25 a 90 graus com passo de 0,02 graus/segundo.

3.2.3.5 Ensaio de abrasao

Os ensaios comparativos de desgaste nas ligas Ti-Sn e titanio puro,
foram realizados em abrasimetro modificado, marca arotec-Aropol, disponivel
no LAMAV/CCT/UENF. As amostras foram acopladas verticalmente ao mandril
a um disco de granito, em suporte com fixador. Utilizou-se rotacdo de 100RPM
do disco de granito e empregou-se uma carga vertical de 475g, durante 10
minutos. Uma vez posicionada sobre o disco de granito, a amostra se manteve
fixa em uma linha perimetral p= 471mm, com uma vazao de agua de 0,5L/min.

O material utilizado para o corte foi o granito cinza, com estrutura

orientada, de granulometria variando entre 4 e 20 mm, petrograficamente
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classificado como biotita monzogranito, contendo 32% de quartzo, 31% de

microlina micropertitico, 245 de plagioclasio, 11% de biotita e 2% de

acessorios. Apresenta massa especifica de 2,67g/cm?®, absorcdo de agua de
0,35% e porosidade total de 0,93%.

Figura 29. Abrasimetro (figura 29a) acoplado ao mandril (figura 29b) para

realizacdo do ensaio e disco de granito.

Todas as amostras foram pesadas antes e depois de cada ensaio em
balanca digital Scaltec de precisdo 0,0001, para medir a variagdo de massa
(AM), e determinar a intensidade do desgaste linear (IDL) sofrido por cada
amostra, via equacéo 5 e 6.

AM = mi —mf, (g) (eq.5)
Onde: AM é perda de massa em gramas;

m; € a massa inicial da amostra;

m; é a massa final da amostra.

IDL = AM/(t.v), (mg/m) (eq.6)
Onde: t é o tempo de duracéo do ensaio;

v é a velocidade linear do corte.
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3.2.3.6 Ensaios de compressao

Os testes de compressao foram realizados de acordo com norma ASTM
E9-09, em maquina de ensaios universal, da marca Instron, modelo 5582.
Foram obtidos os resultados de tensdo x deformacao, calculando-se o limite de
escoamento (respectiva a deformacdo de 0,2%) e o limite de
proporcionalidade. Para o ensaio de compressédo foram confeccionados corpos
de prova que obedecem a razédo altura/didametro de 1:1,5 conforme
especificacoes da ASTM.

Os modulos de elasticidade foram determinados a partir da regido
elastica do Ticp e das ligas Ti-Sn (1,4,8% Sn)

3.2.3.7 Ensaio de Dureza Vickers

Este ensaio permitiu medir a resisténcia do material a uma deformacao
plastica localizada, utilizando um penetrador de diamante com a ponta
piramidal, a uma carga de 1000 gf por 15 segundos, deixando uma impressao
gue foi medida no microscopio, para converter os dados obtidos em indice de

dureza. O resultado do ensaio pode ser obtido pela equacéo 7.
HV = 1,8544 F/ d? (eq. 7)
Onde F corresponde a forca aplicada, d € medida de comprimento das

diagonais da indentacdo e 1,8544 € uma constante proveniente de um fator

geométrico da piramide do diamante (Meyers, 2008).



4. Resultados e Discussao

4.1 Caracterizagcdes dos Pd4s

4.1.1 Analise quimica dos Pés

Cremasco et. al. (2011), afirma que antes de utilizarmos a metalurgia do
p6é para o processamento de bioligas, devemos nos atentar e analisar
cuidadosamente a composicdo quimica destes pods, a fim de identificar
possiveis contaminantes, cuja presenca pode provocar reacfes citotoxicas,
comprometendo seriamente a qualidade deste biomaterial.

Uma das formas usadas para deteccdo de contaminantes € pelo método

de EDS. Nas figuras 30 e 31 estdo representados os EDS do Sn e Ti

respectivamente.
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Nos resultados obtidos via EDS tanto para o Ti e 0 Sn, tem — se uma
quantidade muito alta de carbono, que pode ser explicada pela fita utilizada
para fixar os pds na preparacao das amostras para o MEV.

Para identificarmos possiveis elementos quimicos que ndo foram
detectados por EDS, foram realizados EDX nos poés de Ti e Sn.

Nas tabelas 8 e 9 tem-se a composi¢cao quimica dos pés de Sn e Ti,
obtidas via EDX.

Tabela 8. EDX — Composi¢ao quimica do p6 de Estanho.

Elementos Concentracéo
presentes (%)

Sn 99,76%

O 0,24%

Tabela 9. EDX — Composic¢ao quimica do p6 de Titanio.

Elementos Concentracéo
presentes (%)

Ti 99,46%

S 0,34%

Fe 0,16%

@) 0,04%

Os resultados das analises das composi¢cdes quimicas dos poés
demonstraram a presenca de contaminantes como enxofre e oxigénio no
titdnio, e apenas oxigénio no estanho. No trabalho de Aronsson et. al. (1997),
descreve estas impurezas como contaminantes decorrentes do processo de
obtencéo destes pos.

Em relacdo ao Fe encontrado na composicdo do po de Ti,
provavelmente € decorrente do processo de moagem, apdés 0 seu

processamento via hidrogenacéo e desidrogenacéao.
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4.1.2 Andlise Qualitativa e Quantitativa dos Poés

Tamanho e distribuicdo de tamanhos das particulas possui significativa
relevancia no processo de metalurgia do pd, sendo responsavel em grande
parte pelas propriedades finais da peca obtida (ASM, 1990).

Thummler e Oberacker (1994) descrevem, em seu trabalho, que a
adaptabilidade de um dado material a metodologia de fabricacido por metalurgia
do p6 é dependente das propriedades do pé utilizado, como tamanho,
granulometria, forma, teor de contaminantes, etc.

A figura 32 representa pos de titdnio obtidos pelo processo HDH
(Hidretacdo - Desidretacdo), onde os graos apresentam formato e tamanho

totalmente irregulares.

W

AccV Mag wp F————1 100um
15.0kV %150 22 LAMAV/UENF 15.0kV %500 23 LAMAV/UENF

Figura 32. Micrografias dos poés de titAnio com aumentos de a) 150x e b) 500x

O tamanho médio observado das particulas observado foi de
98,43 ym com uma ampla faixa de distribuicdo granulométrica.
Braga et.al. (2007) descreve que a compactacéo de pos irregulares, leva
a obtencdo de materiais mais porosos, devido a aspectos relacionados com a
baixa fluidez e consequente baixo grau de preenchimento das cavidades do
molde.
Segundo Souza (2009) as particulas de pos de formas arredondadas
podem combinar o bom escoamento com a boa compressibilidade, associado a

uma alta compactagao.
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Na figura 33 representa pdés de estanho obtidos pelo processo de
atomizacdo com gés, onde os graos apresentam formato muito proximos a de

esferas.

AccV Mag wp F—————1 100um AccV
15.0kV %150 21 LAMAV/UENF 15.0kV  x 500 21 LAMAV/UENF

Figura 33. Micrografias dos pos de estanho com aumentos de a) 150x e b)
500x
O tamanho médio observado das particulas foi de 39,14 ym com uma
faixa de distribuicdo granulométrica mais uniforme e menor que a do titanio

utilizado neste trabalho.

4.2 Caracterizacdo Qualitativa e Qualitativa das amostras

4.2.1 Anélise Microestrutural por Microscopia Optica

A técnica de microscopia 6ptica é uma importante ferramenta para a
caracterizacdo e quantificacdo na superficie de materiais.

No presente trabalho foi investigada por microscopia O6ptica as
superficies das ligas de titanio contendo 1, 4 e 8 % em peso de Sn, além de
amostras de titanio puro.

Antes das analises por microscopia Optica, as amostras ja sinterizadas e
embutidas foram preparadas metalograficamente passando por diversas
etapas de lixamento, limpeza por ultra-som, secagem e polimento, com o

objetivo de deixar a superficie mais plana possivel.
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Figura 34. Micrografia Optica das amostras a) Ti-puro; b) Ti-1Sn; c¢) Ti-4Sn; d)
Ti-8Sn

Uma das possibilidades de andlises por microscopia Optica € a
identificacdo de fases, que posteriormente é confirmada por outras andlises e
testes. No caso de amostras porosas € possivel também, verificar o tamanho e
a distribuicdo dos poros na superficie da amostra (Gearad e Koss, 1991).

Ao observar as micrografias foi possivel analisar a morfologia da
superficie da amostra. Nesta superficie pode ser observado o tamanho, a
distribuicdo e a reducdo dos poros, com o incremento de Sn. Contudo, néo foi
possivel verificar a profundidade e a conectividade dos poros. Também nao foi
possivel a identificacdo de fases ou compostos intermetalicos formados na

superficie.

4.2.2 Analise Microestrutural por Microscopia 6ptica confocal

Por meio de microscopia confocal 3D, foram revelados detalhes da
microestrutura das ligas processadas no presente estudo.

A figura 35 revela a microestrutura da superficie do titanio puro, poroso e
a figura 36 exibe a profundidade dos poros na amostra.
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Figura 35. Microscopia Optica confocal 3D, topografia de superficie do titanio
puro, poroso (430X).

Figura 36. Microscopia Optica confocal 3D exibindo a profundidade dos poros
em Ti-puro (430X).
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A figura 37 exibe a superficie irregular, rugosa e porosa da liga Ti-1Sn. E

a figura 38 evidencia a profundidade dos poros nessa liga.

Figura 37. Microscopia Optica confocal 3D, da superficie da liga porosa Ti-1Sn.
(430X)

Figura 38. Microscopia Optica confocal 3D exibindo a profundidade dos poros
da liga Ti-1Sn. (430X)
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A figura 39 exibe a superficie irregular, rugosa e porosa da liga Ti-4Sn. E

a figura 40 evidencia a profundidade dos poros nessa liga.

Figura 39. Microscopia Optica confocal 3D, da superficie da liga porosa Ti-4Sn.
(430X)

Figura 40. Microscopia Optica confocal 3D exibindo a profundidade dos poros
da liga Ti-4Sn. (430X)
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A figura 41 exibe a superficie irregular, rugosa e porosa da liga Ti-8Sn. E

a figura 42 evidencia a profundidade dos poros nessa liga.

Figura 41. Microscopia Optica confocal 3D, da superficie da liga porosa Ti-8Sn.
(430X)

Figura 42. Microscopia Optica confocal 3D exibindo a profundidade dos poros
da liga Ti-8Sn. (430X)
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Observando as figuras, microscopia confocal 3D, observa-se, em todas
as amostras a microestrutura, apresentou regides em relevo e poros
representados por depressdes. Essa estrutura com irregularidade de superficie
€ importante para permitir a adesdo e o crescimento superficial das células
osteoblasticas.

Também é possivel perceber que os poros se aprofundam pelo interior
da amostra. Observas-se, que ha poros que se aprofundam por mais de 100
um, fator benéfico ao processo de osteointegracdo, pois permite o
desenvolvimento de osteoblastos no interior do biomaterial, permitindo fixacao

completa entre 0sso e 0 material da prétese.

4.2.3 Densificacao

De acordo com Casagrande (2011) a densificacdo é frequentemente
considerada a etapa mais importante da sinterizagao.

Na tabela 10, sdo fornecidos os valores de densidade tedrica dos

compactos nao sinterizados (a verde).

Tabela 10. Valores de densidade tedrica dos compactos néo sinterizados.

Amostras p tedrica (g/cm’) p real (g/cm®) p relativa (%)
Ti puro 4,51 2,93+0,05 64,96
Ti-1%Sn 4,53 2,98 + 0,03 65,78
Ti-4%Sn 4,58 3,01 +£0,04 65,72
Ti-8%Sn 4,65 3,05+ 0,02 65,69

Analisando os resultados, pode observar que a densidade real dos
corpos de prova antes da sinterizagcdo, mostrou-se inferior a densidade teorica.
Isso se deve ao fato de que os corpos de prova exibiram elevada porosidade.

De acordo com Braga et al. (2008), com o aumento da densidade a

verde ha um aumento da quantidade de pontos de contato, os quais irdo ativar
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mecanismos de sinterizacdo e, teoricamente, facilitar a densificacdo (Braga et
al., 2008).
Na tabela 11 sdo apresentados os valores de densidade tedrica dos

compactos sinterizados

Tabela 11. Valores de densidade tedrica dos compactos sinterizados.

Amostras p tedrica (g/cm’) p real (g/cm®) p relativa (%)
Ti puro 4,51 3,08 £ 0,02 68,29
Ti-1%Sn 4,53 3,12 + 0,03 68,87
Ti-4%Sn 4,58 3,17 £ 0,05 69,21
Ti-8%Sn 4,65 3,22+0,01 69,24

ApoOs sinterizacdo, observa-se que houve acréscimo da densidade real
em todos os corpos de prova. Isso se deve ao fato de que a sinterizacao por
fase liguida do estanho conferiu as pecas ligacdes definitivas entre as
particulas que foram aproximadas durante a compactacao, resultando em um
corpo coeso com integridade estrutural.

Como era de se esperar, de acordo com os estudos de German e Bose
(1997), o aumento do contato entre as particulas associado a sinterizacdo por
fase liqguida do Sn proveniente deste estudo, resultou em reducdo da
porosidade e retracdo volumétrica final da peca, culminando no aumento da
densidade.

Do ponto de vista da densificagdo, os valores obtidos estdo coerentes,
apresentando-se na mesma ordem de grandeza dos obtidos por Bottino et al.,
(2008) e Guimaraes (2012).
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4.2.4 Porosidade

Na tabela 12 é apresentada a porosidade de amostras sinterizadas e

nao sinterizadas, calculadas a partir da densidade.

Tabela 12. Porosidade tedrica a partir da densidade.

Liga Amostras néo Amostras
sinterizadas (%) sinterizadas (%)

Ti 35,08 +1,03 31,67 +0,99
TilSn 33,94 + 0,96 31,12+ 0,78
Ti4Sn 34,42 + 0,98 30,72 +0,76
Ti8Sn 34,43 +1,01 30,67 +£1,01

Em analise de variancia, constatou-se que os desvios apresentados
foram pequenos e para um nivel de confianca de 98%, de modo que as
variancias revelaram-se nao significativas.

Apbés a sinterizacdo, a porosidade das amostras foi reduzida, o que é
comum nesse processo, principalmente no presente estudo, visto que houve
presenca de liquido durante a sinterizacdo, o que contribui para a reducao de
area com consequente fechamento de poros. Durante a sinterizacdo, a fase
liguida ocupa o espac¢o que antes era ocupado pela fracdo sélida que lhe deu
origem e um pouco do volume da porosidade.

As ligas estudadas apresentam pequenas concentracdes de estanho,
desse modo houve formacdo de pouca quantidade de liquido durante a
sinterizacdo. Como a pressao de compactacdo empregada para obtencdo dos
compactos foi pequena, considerando-se o tamanho das particulas de pé, os
compactos apresentaram muitos poros. Assim, a presenca de liquido durante a
sinterizacdo diminuiu a porosidade, mas ndo o suficiente para suprimi-la das
ligas.

De acordo com Goia (2013), Goia (2008) e Bottino (2005) a porosidade
(superior a 25%) é essencial para que ocorra boa osteointegracdo, garantindo
fixacdo do biomaterial ao 0sso, evitando a necessidade de cirurgias de revisao

Desse modo, a presenca de porosidade nas ligas do presente estudo

constitui caracteristica favoravel em termos de biomaterial osteointegravel.
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4.2.5 Porosidade obtidas via analise de imagens

Na figura 43 sdo apresentadas as micrografias utilizadas para os
calculos de porosidade pelo método de analise de imagens, onde, observa-se

em preto a matriz e 0os poros em branco.

Ti-Puro

Figura 43. (A, B, C, D) Micrografias binarizadas utilizadas nas analises de

imagem
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Tabela 13. Porosidade por analise de imagens

Liga Porosidade (%) Tamanho médio
de poro (um)

Ti 40,3 31

TilSn 40,5 43

Ti4Sn 28,1 55

Ti8Sn 27,9 62

Os poros encontrados nas amostras de todas as composicoes

apresentaram grandes variacdes de tamanhos de poros medindo entre 1 um a

182 pm.

Analisando os resultados de porosidade obtidos pelos dois métodos,

percebe-se que em ambos os resultados houve decréscimo da porosidade total

das amostras com o acréscimo de Sn. Como pode ser observado no grafico da

figura 44 onde os dois resultados sédo comparados.

42 -

Porosidade(%)
w w w w w -
(=] [A%] = (s3] co (=]
1 1 1 1 1 1

¥
[+5]
1

[}
(s3]

—=—p por imagem (%)
—e— p por densidade (%)

Sn (%)

Figura 44. Porosidade por imagem X porosidade pelo método m/v

Nas porosidades obtidas a partir do método da densidade teorica (m/v),

o decréscimo é bastante sutil, enquanto que as porosidades obtidas por analise

de imagens os valores de porosidade total caem drasticamente quando

acrescido 4% de Sn. Essa diferenca pode ser devido ao fato de que a

porosidade calculada reflete a porosidade de todo o corpo de prova em funcao

das densidades teodricas e real, enquanto que na determinacdo da densidade
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por analise de imagens, a porosidade é calculada de forma restrita, a partir de
imagens de regides da superficie das amostras.

Diante disto, a medida “bulk” (m/v) € mais significativa e confiavel que a
analise de imagens para a investigacdo da densificacdo (portanto da
porosidade) como um todo, jA que a andlise de imagem determina a
porosidade de uma pequena area restrita da superficie de uma amostra.
Todavia, se um trabalho de “paciéncia”, realizando varias medidas via analise
de imagens em varias regides (a0 menos 5) da superficie da amostra, com um
aumento de 100X, e realizando exaustivamente este trabalho em varias fatias
da amostra, certamente esta técnica de andlise de imagens traria resultados
muito interessantes.

Em adicdo, a técnica de analise de imagem permite a medicéo precisa
dos tamanhos de poros, o que € altamente significativo.

Tabela 14. Distribuicdo porosa — Tamanhos de poro.

Amostras % [£10 pm ] % [2 70 um]

Ti 72 06
TilSn 38 19
Ti4Sn 25 22
Ti8Sn 18 34

80 = & 10 um (%)

—e— 3 70 um (%)

70

60

50 4

40 -

30 4

Porosidade (%)

20

10

0 I 2 I =II I 6 8
Sn (%)

Figura 45. Distribuicdo dos tamanhos de poros <10 ym e =70 ym em fungao

da concentragéo de estanho.
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A elevada porosidade de um biomaterial € de suma importancia para o
processo de osteointegracdo (Goia, 2008). No entanto, ndo apenas a
porosidade é fator imprescindivel para o sucesso de um implante, como
também o tamanho desses poros (Goia, 2013). Isso porque os osteoblastos
apresentam tamanho da ordem de dezenas de microns, desse modo, poros
menores que 10 um ndo apresentam espaco suficiente para o crescimento
dessas células em seu interior, mas ajudam a constituir uma irregularidade,
rugosidade superficial, eficiente na adesédo celular dos osteoblastos na
interface osso-implante (Gil, et. al. 2009).

A partir disto, analisando a figura 45 e a tabela 14 elas mostram que
adicdes de Sn proporcionam o aumento no tamanho médio dos poros, o que €
positivo. Contudo € necessario fazer uma correlacdo entre a quantidade de
poros e o tamanho médio de poros, pois adi¢cdes de Sn reduzem a porosidade,
ao passo que aumentam o tamanho médio destes.

Assim sendo, comparando as figuras 44 e 45, considerando as medidas
“bulk” (m/v), que ficaram em torno de 31% de porosidade, a adicao de 8% de
Sn propicia um tamanho médio de poro maior, 0 que é benéfico para um

biomaterial.
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4.2.6 Andlise microestrutural por Microscopia Eletrénica de

Varredura

A microscopia eletrbnica de varredura (MEV) é uma importante
ferramenta de caracterizacdo microestrutural. Muitas caracteristicas
microestruturais s6 podem ser observadas em amostras ndo preparadas
metalograficamente pelos processos de lixamento e polimento.

Nas figuras 46 a, b e c, observa-se a microestrutura e morfologia do
compacto de Ti-puro poroso, sem tratamento metalografico, apos a

sinterizacao.

o
AceV  Prebe MNag WD Dat ] 50um
1500V 40 x200 17 S§ LAMAV/UENE

Figura 46. a) Superficie do Ti-Puro, b) Morfologia da superficie do Ti-Puro e ¢)

Ampliagéo das bandas de escorregamento do Ti-Puro.
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Na figura 46 (a) € mostrada uma visao geral de uma regiao da superficie
da amostra onde é possivel visualizar a quantidade, tamanho e distribuicdo dos
poros. Observa-se uma superficie rugosa, com muitos poros, e estes estdo
bem distribuidos na microestrutura, apresentando formato irregular. Observa-se
também, os muitos contatos interparticulas “pescogos”, indicando a efetividade
das condic¢des de sinterizacao utilizadas, preconizadas por Doi et al. (2009).

A figura 46 (b) ilustra, em destaque, um poro -caracteristico da
microestrutura do sinterizado de Ti puro. Fica claro que a porosidade é
interconectada, conforme pode-se observar que o poro se afunda para o “bulk”
da amostra. Isto é altamente benéfico a adesé@o e a proliferacdo de células
(Goia, 2013).

A figura 46 (c) representa uma imagem com um aumento maior, onde
pode ser observado a morfologia da superficie, na qual perceber-se regides
com planos dispostos em uma estrutura aleatoriamente direcionada. Braga
(2008) descreve que esta estrutura pode ser atribuida ao escorregamento dos
planos cristalograficos do titdnio, durante a contragdo de volume que
normalmente ocorre em compactos, durante o processo de sinterizacdo no
estado solido.

A figura 46 (c) representa apenas uma ampliagdo das bandas de
escorregamento do Ti-Puro.

Nas figuras 47, 48 e 49 estéo representadas as ligas de Ti-Sn contendo

respectivamente 1, 4 e 8% em peso de Sn.

AccY  Probe  Mag WD Det F——d 20um
150kV 4.0 %600 17 SE LAMAV/UENF

Figura 47. Liga de titdnio contendo 1% de Sn em peso
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Mag WD Det F——— 20um
15.0kV 40 %200 17 SE  LAMAV/UENF 150kV 40 x700 17 SE  LAMAV/UENF

AccV  Probe  Mag WD Det F—— 20um
15.0kV 40  x200 17 SE  LAMAV/UENF 150kV 40 %600 17 SE  LAMAV/UENF

Figura 49. Liga de titanio contendo 8% de Sn em peso

Nas figuras 47, 48 e 49 nao é possivel distinguir o titanio do estanho, ja
que o estanho sofreu sinterizacdo por fase liquida, difundindo-se na rede
cristalina do titdnio como elemento substitucional (Muradas, 2007).

Podem ser evidenciados a formacdo de pescocos caracteristicos da
sinterizacdo. Os poros formados nao possuem formas esféricas, possuindo
cantos aproximadamente arredondados, e estes (poros) se propagam para o
interior do material.

Entre as figuras 47 (a), 48 (a) e 49 (a), pode—se observar que a
crescente densificacdo ocorre, face ao incremento das quantidades de Sn, no
qual forma a fase liquida em baixas temperaturas, fechando assim os poros de

menor tamanho.
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Isto pode ser bem evidenciado nas figuras 47 (b), 48 (b) e 49 (b), onde
observa-se gradativamente a redugdo do tamanho de poros aleatoriamente
observados, em cada adicéo de Sn.

4.2.7 Analise da distribuicdo do Ti e Sn nas Amostras via EDS

A andlise quimica, mapeamento via EDS, revelou a distribui¢cdo de Ti e
Sn nas ligas processadas neste estudo.

Observa-se na figura 50 (b) e (c), os espectros de EDS dos elementos, e
0 mapeamento, respectivamente, do compacto de Ti-Puro. Apesar de apenas o
Ti ser revelado, outras impurezas como S, Fe e O coexistem, contudo estavam
presentes em concentracdo/area inferior ao minimo necessario para deteccao

no respectivo dispositivo.

[NewSamplél)

AccV Mag wp 1 100um d . ) ;
15.0kV %100 17 LAMAV/UENF T Y LRSS RSN Bas KR RAAS §SASA NGRS RABA RESAY

F—— 100 um

Figura 50. a) Regi&do da amostra de Ti-Puro onde foram realizadas as analises;
b) Espectros de EDS; c) Mapeamento
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No mapeamento mostrado na figura 50 (c), nota-se a presenca de
espacos vazios, e estes correspondem a poros presentes na amostra.

Nas tabelas 15, 16, 17 e 18 sdo demonstrados as analises quantitativas
dos elementos. Nas figuras 51, 52, 53 e 54 é demonstrada a regido da amostra

onde foram realizadas as analises (a), espectros de EDS (b) e mapeamento

(©).

Tabela 15. Analise quantitativa de elementos em compacto de Ti—Puro via

EDS mapeamento

Elemento Peso (%) AT%
Ti 100.000 100.000

(NewSamplel]
(Pesk]

v Mag wp 1 100
15.0kV %100 17 LAMAV/UENF

—— 100 um

Figura 51. a) Regido da amostra de Ti-1Sn onde foram realizadas as analises;
b) Espectros de EDS; ¢) Mapeamento
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Tabela 16. Analise quantitativa de elementos em compacto de Ti—1Sn via EDS

mapeamento
Elemento Peso (%) AT(%)
Ti 96.969 99.033
Sn 3.031 0.977
Total 100.000 100.000

(NewSanplél]

[Cou 5=
~

Mag wp 1 100u
15.0kV %100 17 LAMAV/UENF

—— 100 um ) ——1 100 um

Figura 52. a) Regido da amostra de Ti-4Sn onde foram realizadas as analises;

b) Espectros de EDS; ¢) Mapeamento

Tabela 17. Analise quantitativa de elementos em compacto de Ti—4Sn via

EDS-mapeamento

Elemento Peso (%) AT(%)
Ti 93.205 97.142
Sn 6.795 2.858

Total 100.000 100.000
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| — [NewSauplél]

15.0kV %100 17 LAMAV/UENF

—— 100 um

Figura 53. a) Regido da amostra de Ti-8Sn onde foram realizadas as analises;

b) Espectros de EDS; c) Mapeamento

Tabela 18. Analise quantitativa de elementos em compacto de Ti—8Sn via EDS

mapeamento
Elemento Peso (%) AT(%)
Ti 88.613 95.070
Sn 11.387 4.930
Total 100.000 100.000

As ligas Ti (1, 4 e 8) %Sn foram analisadas por mapeamento via EDS,
onde foram constatadas as boas distribuicbes do estanho nas matrizes de
titdnio, assim como a formagéao de fase liquida.

Foi constatado também uma maior concentracdo em peso de estanho
nas regides analisadas, indicando que h& variacdo no teor de Sn ao longo das
amostras. Cabe informar que as micrografias das figuras 51a, 52a e 53a, foram
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obtidas no centro da amostra. Isso significa que o teor mais elevado nestas
regides, ocasionado pela migragédo por capilaridade da fase liquida, dos poros
periféricos para 0s poros mais centrais das amostras. Este efeito € bem

explicado por German (1994).

4.2.8 Anédlise estrutural por DRX

De acordo com Mello (2004), o objetivo das analises de difracdo de
raios-X tem como meta principal avaliar a estrutura de cada uma das ligas
estudadas, uma vez que as propriedades mecanicas das ligas de titanio
também podem ser influenciadas pela presenca de compostos formados
durante a sinterizacao.

Nas figuras 54, 55, 56 e 57, estdo representados os difratogramas das
amostras Ti-Puro, Ti-1Sn, Ti-4Sn e Ti-8Sn.

|[Amostra (Ti puro)|
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20 30 40 50 60 70 80 90 100
26 (Graus)

Figura 54. Difratograma do Ti-Puro
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|[Amostra (Ti-1Sn)|
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Figura 55. Difratograma do Ti-1Sn
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Figura 56. Difratograma do Ti-4Sn
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|[Amostra (Ti-8Sn)|
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Figura 57. Difratograma do Ti-8Sn

Analisando os resultados para as ligas de Ti-Puro (figura 54) verificou-se
apenas a existéncia de Ti a (hexagonal), sendo os resultados do presente
estudo compativeis com os resultados apresentados por Guimaraes (2012).
Esse resultado é de se esperar, pois em temperatura ambiente ao analisar o
diagrama de fases, encontra-se apenas Ti-a, desde que nao se faca tempera e
nem haja um elemento p-estabilizador.

O fato de existirem compostos intermetalicos nas ligas de Ti-(1,4 e 8 %)
Sn em peso, pode ser explicado pela sinterizacdo por fase liquida apresentada
por Silva, A.G.P. (2013), onde a medida que o liquido se forma ele molha a
superficie das particulas, saindo dos locais em que foi formado e se
espalhando através dos poros existentes.

Com isso, devido ao longo tempo de sinterizacdo, a altas temperaturas
associados ao grande vacuo, o estanho em sua fase liquida tende a penetrar
Nos poros e se concentrar na parte inferior da amostra, devido a sua maior

densidade e a possivel interconectividade dos poros, criando assim regides
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ricas em Sn, favorecendo a difusdo do Sn na rede cristalina do Ti como

elemento substitucional, formando compostos intermetalicos.

4.3 Ensaios de compressao

Os ensaios de compressao foram realizados de acordo com
especificacdes da norma ASTM E9-2000. A partir dos resultados dos ensaios
de compressédo foi possivel determinar o limite de escoamento e limite de

proporcionalidade, gerando o grafico da figura 58.
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Figura 58. Limites de proporcionalidade (cp) € escoamento (ce) dos
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sinterizados de Ti e das ligas Ti-Sn estudadas.

O limite de proporcionalidade foi determinado como ponto onde se inicia
o afastamento da linearidade na curva tensdo deformacdo. O limite de
escoamento foi determinado construindo-se uma linha reta paralela a porgédo
elastica da curva tensdo deformacéo a partir de uma deformagéo de 0,002. As
curvas geradas a partir do ensaio de compressao e as tabelas com valores
meédios de tensdes, médulo E e os respectivos desvios, encontram-se em
anexos |l e ll.

Como se observa a inser¢céo de Sn contribuiu significativamente para o
aumento nos limites de escoamento e proporcionalidade, indicando melhoria da

resisténcia mecanica das ligas Ti-Sn em relagcéo ao de Ti puro.



80

No entanto, a formacdo do liquido ja é responsavel pelo aumento da
resisténcia mecanica da estrutura. O aumento da resisténcia ocorre porque a
fase liquida adere as particulas sélidas e quando solidifica, tem-se uma fase
gue cimenta as particulas que permaneceram sdlidas (Silva, A.G.P., 2013).

Isto que dizer que a fase liquida atua como agente sinterizante, mas nao
apenas isto. O estudo estrutural no item anterior (item 4.2.8) mostra a formagé&o
de compostos intermetalicos, mediante a adicdo de Sn, o que aumenta a
resisténcia do Ti, pelos mecanismos de travamento de discordancias.

Atualmente as ligas estudadas para aplicagdo como biomateriais que
apresentam melhores propriedades mecanicas possuem Sn em sua
composicao (Aleixo, 2009; Zheng et al., 2006; wang et. al 2008; Xiong, et al,
2008).

Aleixo (2009) estudou propriedades mecanicas béasicas de ligas do
sistema Ti-Nb-Sn submetidas a témpera em agua e obteve valores de limite de
escoamento semelhantes aos resultados encontrados no presente estudo. No
entanto, o menor médulo E encontrado no referido trabalho (Aleixo, 2009) foi
de 54,8 GPa, o que é superior ao ideal para biomateriais, que varia entre 4 a 30
GPa (Black, 1998).

A partir das regides elasticas das curvas obtidas por meio de ensaio de
compressdo também foi possivel determinar o mdédulo de elasticidades das

ligas, como se observa no grafico da figura 59 (vide anexo II).

6 T T T T T T T T T
0 2 4 6 8

Sn(%)
Figura 59. Evolucdo do médulo elastico em fungéo da concentragéo de Sn.

Os moédulos elasticos verificados neste estudo revelam-se crescentes de
acordo com o incremento de Sn nas ligas. Isso pode ser explicado, também,
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pela presenca de compostos intermetalicos, que aumentam a rigidez dos
sinterizados, portanto gera aumento no E, com o incremento de Sn. Em adi¢do
a estd discursdo, as ligas deste estudo exibiram elevada porosidade e, de
acordo com Niinomi (2008) quanto maior a porosidade menor o méddulo
elastico. Os modulos E encontrados neste trabalho (9,4 a 12,2 GPa) para o
sistema Ti-Sn) estdo de acordo com o esperado para porosidades superiores a
30%.

Considerando que o modulo E do osso humano varia entre 10 e 30 GPa
(Miura, 2011), ligas que apresentem modulo E proximos a estes valores sao
preferiveis, pois um implante, utilizando biomaterial que apresente modulo de
elasticidade muito superior ao do osso humano, pode ocorrer perda 0ssea,
soltura de material e falha prematura do implante (Zhu et. al., 2008).

No presente estudo os valores de limite de escoamento e mdédulos E
podem ser comparaveis aos de Guimardes (2012), que ao processar
compdésitos de titdnio e diamante obteve limite de escoamento em torno de 370
MPa e E variando entre 9,1 e 16,7 GPa.
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4.4 Ensaios de dureza Vickers

A figura 60 (a, b, c e d) exibe as indentacdes feitas nos sinterizados de

titanio e ligas Ti(1, 4, 8)% Sn apos a realizacdo do ensaio de dureza Vickers.

Figura 60 (a, b,c e d). Indentacdes realizadas nas amostras (a) compacto de Ti-
Puro; (b) Ti-1Sn; (c)Ti-4Sn; (d)Ti-8Sn.

Foram realizadas 11 indenta¢cdes em 2 amostras de cada composi¢do. A

tabela 19 exibe as médias de dureza Vickers e os respectivos desvios.

Tabela 19. Dureza Vickers das amostras

Ensaio de dureza HV

Liga Dureza Desvio
Ti 112 10,3
Ti-1%Sn 1175 7,9
Ti-4%Sn 119,3 7,3

Ti-8%Sn 136,6 5,8
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No presente estudo verifica-se que houve aumento da dureza HV nas
ligas com maiores concentracbes de estanho. Isto reforca toda a explanacao
dos resultados de op, ce € de E.

Bondar et al (2005) estudaram as propriedades mecanicas de ligas do
sistema Ti-Sn e constaram que a dureza das ligas aumenta gradativamente,
com o incremento das concentracdes de estanho.

Os resultados de dureza encontrados tanto para os compactos de Ti
quanto para as ligas do sistema Ti-Sn estudadas, também sé&o influenciados

pela elevada porosidade das amostras.
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Figura 61. Dureza x Porosidade das ligas do sistema Ti-Sn.

Comparando os resultados de dureza obtidos aos resultados de porosidade,
observa-se que ligas com menores porosidades, apresentaram maiores valores
de dureza. Segundo Yoshimura e colaboradores (2005), as propriedades
mecanicas dos materiais sédo prejudicadas com o aumento da porosidade.

As regides ricas em poros exibem menor resisténcia a deformacéo plastica.
E como visto anteriormente, durante a sinterizacdo do sistema Ti-Sn, o estanho
transformou-se em liquido, culminando em uma sinterizacdo mais eficiente por
aumentar o contato interparticulas e consequentemente levar ao
desaparecimento de grande parte dos poros menores (Cho, S. W. et. al., 2006).

O decréscimo na quantidade de poros menores contribuiu para reducédo da
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deformacéo plastica promovida pelo indentador, durante a realizacdo do
ensaio.

No entanto, a aumento da dureza deve-se, ndo apenas a reducdo da
porosidade, deve-se, principalmente as propriedades do sistema Ti-Sn pela
formacado de compostos intermetalicos (Mello, 2000).

Hsu et al (2008) estudou propriedades mecanicas do sistema Ti-Sn e
constatou que o aumento nas concentracdo de Sn em até 20%, promove
significativa melhora em varias propriedades mecanicas do titanio,
principalmente proporcionando o aumento gradativo da dureza. Porém em
valores superiores a 20% a reducdo da ductilidade acarreta grandes prejuizos
as propriedades mecanicas, por tornar a liga muito quebradica.

Os resultados de dureza apresentaram desvios elevados. Esse fato pode
ser explicado pela diferenca de porosidade das regifes indentadas, o que €&
comum em materiais porosos. Guimardes (2012) produziu compdsitos de
Titdnio e diamante com elevada dureza, porém, com variancia significativa,

diretamente influenciada pela elevada porosidade do material.
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4.5 Ensaios de Desgaste por Abrasao

O ensaio de desgaste abrasivo foi realizado em 05 corpos de
prova de cada composicdo. Em andlise de variancia os resultados exibiram
variacbes nao significativas (= 0,003). O grafico da figura 62, revela a

intensidade do desgaste em funcao da concentragéao de estanho da liga.
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Figura 62. Intensidade do desgaste linear pela concentracéo de Sn.

Percebe-se que o aumento da concentracdo da Sn nas ligas permitiu
decréscimo no desgaste das amostras. Essa reducdo do desgaste € mais
acentuada nas ligas Ti-4Sn e Ti-8Sn. Esse fato pode ser relacionado ao
incremento da dureza e pelo aumento da resisténcia da liga observados no
limite de escoamento das amostras contendo estanho.

A insercdo de Sn permitiu melhoria das propriedades mecéanicas do
tithnio. Como explica Hsu et al (2008), varias propriedades do titanio podem
ser melhoradas com insercao de pequenas concentracfes de Sn. No presente
estudo trabalhou-se com concentragcbes de Sn inferiores a 20%, percentual a

partir do qual obtém-se baixa ductidade.
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Figura 63. IDL X dureza HV do compacto de Ti e ligas Ti-Sn estudadas.

Comparando os resultados de dureza e desgaste abrasivo, percebe-se
que Ti-1Sn revelou melhoria dessas propriedades em relacéo ao sinterizado de
Ti. No entanto, tanto o incremento da dureza quanto o decréscimo do IDL foi
mais acentuado nas ligas Ti4Sn e Ti8Sn.

Os resultados obtidos no presente estudo revelam-se em consonancia
com ensaios realizados por Ribeiro e colaboradores (2009), em avaliacdo de
resisténcia a abrasdo do Ticp, aos biomateriais utilizados em implantes
odontoldgicos.

Os resultados de desgaste por abrasdo obtidos neste estudo séo
equiparaveis aos de Guimaraes (2012), que processou compaositos de titanio e
diamante, e utilizando mesma metodologia e mesmos parametros de ensaio
obteve resultados satisfatérios de resisténcia ao desgaste abrasivo.

Diante dos resultados apresentados pelas ligas estudadas, observa-se
qgue, o limite de escoamento exibido pelas ligas do presente estudo é muito
superior ao limite de compressdao maxima do osso humano, 193 MPa,
conforme elucidado por Sanada (2007). As ligas Ti-Sn exibiram valor de E
compativeis com o modulo de elasticidade do osso humano, que de acordo
com Black (1998), varia entre 4 e 30 GPa.

A porosidade elevada apresentada pelas ligas também é compativel
com a porosidade Ossea vertebral (entre 10% e 68% de acordo com Goia,

2013). Esse conjunto de propriedades fisico-mecanicas similares as do 0sso
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humano, possibilita afirmar que as ligas porosas Ti-Sn estudas no presente,
possuem caracteristicas equiparaveis as do 0sso humano.

De forma global, nesta dissertacdo, que estudou o processamento de
bio-ligas Ti-(0, 1, 4, e 8)%Sn via metalurgia do po, considerando os melhores
resultados de porosidade, médulo de elasticidade, tensdo de escoamento,
dureza e resisténcia ao desgaste, encontrou-se que a liga Ti-8Sn% em peso de

Sn apresentou as melhores combinagdes de resultados.
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5 Concluséao

Analisando os resultados obtidos no presente estudo pode-se chegar as

conclusdes seguintes:

| - A mistura manual n&o influenciou no resultado final da
sinterizacdo, pois o estanho sinterizou-se por fase liquida se espalhando na
amostra por capilaridade, como se constatou em analises quimicas por EDS,
ndo havendo aglomeracdo de Sn em regides das ligas, que exibiram boa

homogeneidade;

Il— A partir das micrografias Opticas e MEV, constatou-se que a
temperatura de sinterizacdo empregada foi eficiente, observando-se o
alargamento do contato interparticulas e formag¢do de um agregado coeso de
boa resisténcia mecanica. O vacuo 10® Mbar foi eficiente para impedir a

oxidacdo das amostras.

Il - As ligas exibiram boa porosidade, de modo que as inser¢cdes de
pequenas concentragdes de estanho nao prejudicaram a porosidade das ligas.
Os parametros empregados na técnica da metalurgia do po6, permitiram
obtencéo de boa porosidade nos compactos de Ti e nas ligas do sistema Ti-Sn,

com valor médio de 30%, o que é benéfico ao uso como biomaterial.

IV- N&o houve retencdo de fase B ou formacdo de estruturas
martensiticas, havendo apenas formacdo de compostos intermetalicos, como
revelaram os resultados de difragdo de Raios-X. Isto era de se esperar, posto

gue néo foi feito témpera;

V- Com o aumento na concentracdo de Sn obteve-se melhoria de
varias propriedades mecanicas e fisicas da liga, frente ao titanio puro poroso,
dentre as quais vale ressaltar:

e Os valores de médulo E sdo compativeis aos do 0sso humano,

principalmente na liga Ti8Sn;



89

e Houve significativo aumento nas tensdes limites de escoamento
em todas as ligas do sistema Ti-Sn, sendo esse incremento mais
acentuado na liga Ti8Sn;

e O aumento gradativo da dureza HV e da resisténcia ao desgaste
abrasivo em todas as ligas Ti-Sn, frente ao compacto de Ti,
confirma a vantagem da insercédo de concentracdes de Sn ao Ti,
para aumentar a resisténcia a deformacéo plastica e reduzir o

desgaste abrasivo do titanio.
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6 Sugestdes para trabalhos futuros

A partir dos resultados obtidos ao longo do presente trabalho é
possivel vislumbrar futuros estudos que complementem o conhecimento a
respeito do sistema Ti-Sn para aplicagcdo como biomateriais. Destes estudos,

podem ser citados:

| - Fazer analise da porosidade em porosimetria de mercurio, a fim de se

conhecer a porosidade aberta em ligas do sistema Ti-Sn.

Il - Realizar microscopia confocal em 3D, estudando a possivel influéncia da

sinterizacdo por fase liquida do Sn na profundidade dos poros das ligas Ti-Sn.

[l - Proceder andlise termogravimétrica em atmosfera de argonio, estudando
as transformacfes de fases ocorridas em funcédo da temperatura. Tal analise
pode ampliar os conhecimentos acerca dos mecanismos de transformacéo de

fases do sistema Ti-Sn, ainda pouco estudado.

IV - Realizar estudos de andlise da fratura a fim de indentifcar a natureza das

fraturas obtidas em ensaios de compresséao das ligas Ti-Sn

V -  Por se tratar de uma liga aplicavel como biomaterial ainda muito pouco

estudada, realizar testes de citotoxidade e genotoxidade in vitro.
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Anexo |. Fichas de padrdes cristalogréaficos utilizadas nas analises de raios-x.
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Anexo Il. Curvas Tenséo X Deformacéao
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Anexo lll. Tabelas - resultados obtidos a partir das curvas tensao

deformacéo

Tabela. Modulo E, obtido a partir do ensaio de compresséo

Amostra E GPa Desvio
Ti-Puro 6,6 0,5
TilSn 9,4 0,66
Ti4Sn 9,6 1,45
Ti8Sn 12,2 2,34

Tabela. Propriedades mecéanicas obtidas a partir dos ensaios de compressao.

Amostra op, MPa Desvio Oe MPa Desvio
Ti-Puro 158,7 8,5 191,7 8,5
TilSn 206 7.6 238,7 7,6
Ti4Sn 311,7 18 348,3 18

Ti8Sn 468,3 20 504,3 19




