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"Nao somos velhos enquanto buscamos.”
Jean Rostand.

Quem ¢ firme em seus propositos molda o mundo a seu gosto.”
Goethe

"Pensamos demasiadamente, sentimos muito pouco.
Necessitamos mais de humildade que de maquinas.
Mais de bondade e ternura que de inteligéncia.

Sem 1350, a vida se tornaré violentz e tudo se perdera.”
Charles Chaplin



Resumo

LIMA, Petronio Medeiros. Caracterizagdo de revestimentos de hidroxiapatita depositados por
aspersdo térmica a plasma sobre a liga Ti-13Nb-13Zr para aplicagio em implantes dentarios.

Universidade Estadual de Campinas, 2004. 151 p. Tese (Doutorado).

A liga T1-13Nb-13Zr tem sido proposta como um novo biomaterial metalico por apresentar
em sua formulagdo alguns dos elementos metdlicos de maior biocompatibilidade (Ti, Nb, Zr e
Ta), além de apresentar excelente resisténcia & corrosfo e baixo médulo de elasticidade (E). A
liga Ti-13Nb-13Zr, fol obtida por metalurgia do pd. Substratos desta liga foram a seguir
revestidos com hidroxiapatita (FLA) por aspersio térmica a plasma visando viabilizar a sua
utilizacdo como implantes dentdrios. Foram utilizadas técmicas de caracterizacio desses
substratos revestidos para avaliacio dos efeitos da HA sobre a cristalinidade e propriedades
fisicas, mecénicas, eletroquimicas e bioldgicas dos revestimentos. Foram obtidos revestimentos
de boa qualidade com baixa porosidade, baixo nivel de particulas nio fundidas, sem trincas e com
boa adesdo. O ensaio de resisténcia ao risco mostrou-se ser um ensaio reprodutivel. A liga Ti-
13Nb-13Zr revestida com HA ¢ ligeiramente mais resistente & corrosio que a liga nio revestida.
A liga revestida com HA e nfio revestida nfio apresentaram efeitos citotéxico frente 4 cultura de
células osteoblastcas testada. A liga revestida com HA apresentou melhor adesio em cultura de
celulas osteoblésticas a longo tempo de estudo in vitro em comparagiio com a liga Ti-13Nb-13Zr

nao revestida.

Palavras chave: hidroxiapatita, revestimentos, aspersdo térmica a plasma, implantes dentarios.



Abstract

LIMA, Petronio Medeiros, Characterization of hydroxyapatite coatings deposited by thermal
plasma aspersion on Ti-13Nb-13Zr alloy for utilization as dental implants. Campinas: Faculty

of Mechanical Engineering, State University of Campinas, 2004. 151 p. Doctorate Thesis.

The Ti-13Nb-13Zr alloy has been proposed as a new metallic biomaterials wich stands
out for introducing in its formulation three of the four metallic elements of larger
biocompatibility (Ti, Nb, Zr, Ta), besides introducing, low elasticity modulus and excellent
corrosion resistance. The Ti-13Nb-13Zr alloy was obtained from powder metallurgy. Substrates
of this alloy were coated with hydroxyapatite (HA) deposited by thermal plasma aspersion
aiming to make possible its utilization in dental implants. There were used techniques of
characterization for these coated substrates to evaluate effects of hydroxyapatite on the
crystalinity and physical, mechanical, electrochemical and biological properties of the coatings.
There were obtained good quality coatings with low porosity, low level of not fused particles,
without crack and with good adhesion. The resistance scratch test showed to be a reproducible
test. The alloy coated HA is lightly more resistant to the corrosion that the uncoated allov. The
alloy coated HA and uncoated did not show any type of cytotoxicity for culture ostecblastic cells.
The HA coated alloy did present better adhesion results for culture osteoblastic cells the long

time of study in vitro in comparison to the Ti-13Nb-13Zr alloy uncoated one.

Key words: hydroxyapatite, coatings, thermal plasma aspersion, dental implants.
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Capitulo 1

Introducio

1.1 - Consideracdes iniciais

A medicina modema e a odontologia tém-se beneficiado das pesquisas realizadas por
clentistas ¢ engenheiros de materiais principalmente com o desenvolvimento de novos materiais
(ligas metalicas, materiais conjugados, inteligentes, bioativos, etc) e também através de técnicas
cada vez mais sensivels e sofisticadas de caracterizacio desses materiais (microscopia eletrénica,
difragéio de Raios X, etc.). Inicialmente, a odontologia corretiva empregava materiais nobres tais
como: a prata € 0 ouro. Mas, com as mudancas apreciaveis nos habitos da populacio e na
terapéutica, por exemplo: melhoria da higiene bucal, desenvolvimento do tratamento
odontologico preventivo, acompanhadas pelo aumento das exigéncias estéticas, os cirurgides
dentistas passaram a oferecer novas alternativas de tratamentos odontologicos, entre elas a
substitui¢do das proteses parciais fixas e removiveis, bem como dentaduras por préteses parcials
fixas ou removiveis retidas por implantes [Peterson, 2000]. Acompanhando estas mudangas,
ocorreu a inevitdvel procura por novos materiais ¢ a necessidade de diminuiciio dos custos e
aumento da escala de produgfo, sem reducio da qualidade. Para atender este mercado, em
constante expansio, fez-se necessdria a pesquisa e o desenvolvimento de novos materiais, que até
entdo, eram p esquisados, desenvolvidos e empregados e m diferentes areas d a engenharia para
aplicaghes estruturais ou estéticas (industria espacial, naval, construcio civil, etc). Durante a
evolugdo do emprego destes materiais ocorreu a substituicdo das raizes naturais dentérias,
removidas por acidentes ou doengas, por implantes (rafzes artificiais), associada com a instalacao

de proteses (dentes) unitdrias, parciais ou totais sobre estes implantes, para devolver os aspectos



estéticos (restauracdo das articulagdes maxilofaciais, proniincia, e a digestdo) e principalmente, a

funcio mastigatdria [Elias e Lima, 2001].

Os biomaterials ocupam um nove espaco dentro da odontologia ¢ desenvolveram-se
muito nas duas tltimas décadas buscando metais puros ou ligas metalicas com as mesmas
caracteristicas dos metais nobres. Os biomateriais podem ser conceituados como sendo
compostos, naturais ou sintéticos, com propriedades mecanicas, fisicas e quimicas utilizados na
odontologia que se caracterizam por possuirem biocompatibilidade e biofuncionalidade e que
auxiliam a conexdo osso/implante por um mecanismo de osseointegracio [Taga, 1996].
Biocor—stibilidade ¢ a habilidade do material ter um desempenho satisfatério, quando em
Cofidil o » Organismo vivo, com resposta apropriada do tecido hospedeiro, em uma dada
aplicacio [Williams, 1987; Lemons, 1996] , j4 a biofuncionalidade é definida como um conjunto
de propriedades (mecanicas, fisicas, quimicas e bioldgicas) que deve estar presente em um
implante para que ele possa desenvolver a fungiio desejada {Boschi, 1995]. A osseointegracio é o
termo usado para descrever o mecanismo de aderéncia do tecido ésseo & superficie de implantes
usados como pilares ¢ € definida como uma ancoragem direta do 0sso a um corpo implantado, o

qual pode proporcionar uma fundacido para suportar uma prétese e tem a possibilidade de

transmitir forgas oclusais diretamente ao osso [Hobo, 1997].

Dentre os biomateriais possiveis (que apresentam biocompatibilidade e
biofuncionalidade), o titdnio comercialmente puro (grau médico c.p.) e as ligas de titdnio so
atualmente considerados os metais de escolha para a confecgio dos implantes dentérios
enddsseos devido ao baixo médulo de elasticidade, baixa densidade, excelente
biocompatibilidade, excelente resisténcia a corrosio e, sobretudo, por nio apresentar resposta
biologica adversa (ndo € toxico, carcinogénico, mutagénico, trombogénico} permitindo uma
adeso de células em sua superficie para a ocomréncia da ossecintegragio. O bom desempenho
destes materiais esta relacionado, sobretudo & formagéo do éxido de titanio (TiO,) na superficie
[Kasemo e Lausmaa, 1985], possibilitando a interagio do tecido dsseo com o implante,
caracteristica basica do fendmeno da osseointegracdo [Branemark et ak, 1985]. O uso do titdnio
em implantes dentérios aumentou significativamente na tltima década em face da performance

deste material: boa resisténcia mecinica e permitir a osseointegracio [Elias et al., 2002}. A



grande vantagem do emprego do titdnio além da osseointegraciio que se observa, ¢ o fato da
interface entre o 0sso neoformado e o implante apresentar resisténcia mecanica para suportar as
cargas mastigatorias impostas durante a trituragdio dos alimentos [Marx, 1998]. A liga mais
conhecida € a liga Ti-6Al-4V (responsavel por cerca de metade das aplicagdes industriais),
desenvolvida inicialmente para aplicacdo na inddstria aerondutica (fuselagem de avidio, disco e
laminas do compressor de turbinas a gés), alia boa conformabilidade mecinica, elevada
resisténcia 4 fadiga e elevada resisténcia 2 corrosdo, apresentando boa biocompatibilidade
[Semlitsch et al., 1992]. A temperatura ambiente, a liga Ti-6Al-4V consiste de uma mistura de
duas fases alotrdpicas: a fase o hexagonal compacta, estabilizada pelo aluminio e a fase B, clibica
de corpo centrado, estabilizada pelo vanadio [Rosa, 1997]. Estudos desenvolvidos por Valereto
[Valereto et al., 2001] apresentam caracteristicas favoréveis & utilizagio da liga Ti-6Al-7Nb para
aplicacBes dentdrias. Essa liga é do tipo (a + f) estruturalmente semelhante a liga Ti-6A1-4V. A
razdo do desenvolvimento dessa liga estd associada & substituicio do vanadio em sua
constitui¢do. O vanadio, que ¢ um elemento de transicio estabilizador da fase B, além de possuir
um alto custo, forma em sua superficie dxido de vanadio. Como este dxido é mais instavel, ha
discussdes sobre sua toxicidade quando presente no organismo, que pode segundo algumas
pesquisas, irritar o sistema respiratério ¢ até mesmo comprometer o funcionamento dos pulmées.
Por outro lado, o nidbio, que também ¢ um metal de transi¢fio e € inerte, pode exercer o papel
assoclado a estabilizag@o da fase  [Kobayashi et al., 1998]. Entretanto, o actimulo de aluminio
pelo organismo pode ser tdo prejudicial quanto o de vanadio tendo em vista que a sua toxicidade
esta associada ao mal de Alzheimer (desordem neuroldgica) e deficiéncia fosforica no sangue ¢
osso devido a combinagio de ions de aluminio com fésforo inorganico [Okazaki et al., 1998;

Geetha et al., 2001; Zaffe et al., 2004].

Associado ao desenvolvimento de ligas de titAnio com alto grau de biocompatibilidade
estd a necessidade da obtengdo de um material com mddulo de elasticidade inferior as ligas de
titanio tradicionais acima mencionadas (110 - 114 GPa), isto é, mais proxima do 0sso (max. 35
GPa) [Anken,1999; Oh et al., 2003] e resultados de estudos de simulaciio utilizando elementos
finitos indicam que materiais com menores modulos de elasticidade (menores rigidez)
apresentam melhor distribuicdo de tensdes na interface com o osso reduzindo o risco de

reabsorgdo Ossea prematura prolongando o tempo de vida util do implante [Lima et al., 1996].

L



Neste sentido, a liga Ti-13Nb-13Zr, rica em fase B [Ankem e Greene, 1996; Niinomi, 1998],
destaca-se por apresentar em sua formulaciio tr8s dos quatro clementos metalicos de maijor
biocompatibilidade (Ti, Nb, Zr, Ta), além de apresentar excelente resisténcia & corrosfio e baixo

modulo de elasticidade (79 - 84 GPa) [Niinomi, 1998; Khan et al., 1999].

A hidroxiapatita (HA), [Ca;o(POs)(OH):], o fosfato tricalcio (B-TCP) ¢ hidroxido de
célcio sdo membros de uma grande familia de substincias isomorfas. A HA é o principal
constituinie inorgénico dos ossos ¢ dentes humanos, nfio apresenta toxicidade e possui singulares
propriedades biologicas: biocompatibilidade, bioatividade (induz wma atividade bioldgica
especifica — osteogéneses) e a osseocondutividade, que é a capacidade de promocio do

crescimento osseo ao redor do implante em um curto periodo de tempo [Narasaraju e Phebe,
1996].

O aumento da area superficial em implante dentario (uso de material poroso ou com
elevada rugosidade superficial) pode favorecer um foco de corrosiio do implante ¢ a perda de ions
metalicos dentro dos tecidos. Isto pode ser evitado pelo uso de um biomaterial ceramice, como
por exemplo, o revestimento do implante metdlico com uma biocerdmica. De um modo geral,
um numero grande de poros em qualquer material (metélico, cerdmico ou polimérico) prejudica
sua resisiéncia mecanica. No entanto, este problema pode ser resolvido quando material poroso é
utilizado como revestimento, sem nenhuma fungfo estrutural, assim a performance do material
conjugado dependeré da associagio das propriedades mecanicas do substrato (liga de titAnio ou
T1 puro) com as propriedades bioativas da HA. A HA como peca sinterizada apresenta limitacdes

de uso, devido a sua fragilidade e baixa resisténcia quando comparada com implantes metéalicos
[Ratner et al.,, 1996; Rigo et al., 2003].

A HA vém sendo usada na forma de revestimentos em partes metdlicas de implantes
dentanios criando um composito com um forte substrato metalico que proporciona resisténcia
mecanica ao conjunto, € um revestimento poroso bioativo de HA que proporciona aumento da
area superficial do implante, facilita a osseointegracdio e conseqiiente fixaciio bioldgica,

melhorando consideravelmente as propriedades biomecanicas do implante e reduz a quantidade



de produtos liberados por corrosdio (fons e dxidos metalicos) [Plaff et al. 1993; Hench, 1993;

Rigo et al., 2003; Silva et al., 2004].

Neste trabalho optou-se por estudar a viabilidade de utilizagio da liga Ti-13Nb-13Zr para
implantes dentdrios enddsseos, revestida ou nfio com HA, peis trata-se de uma liga nova e é
necessario caracteriza-la [Schneider, 2001, Henriques et al., 2003}. Optou-se pela liga obtida
por metalurgia do pd por permitir a obtengio de pecas com baixo médulo de elasticidade,
geometrias complexas e préximas as dimensdes finais, reducio das etapas de usinagem, melhor
acabamento superficial e homogeneidade microestrutural (devido ao processamento e
conformagido mecanica do pd) a soma destes fatores contribuem para a reducio do custo final de
fabricacdo do implante [Henriques et al., 2003]. Especificamente, este trabalho objetiva avaliar a
viabilidade de aplicagio desta liga para implante dentério endésseo do tipo parafuso por ser o
mais usado devido ao maior sucesso clinico e por ser um dos produtos que a demanda mais
cresce no mercado de implantes [Amarante e Lima, 2001] oferecendo como vantagem
comparativa a maior facilidade para se obter a estabilidade primaria do implante [Elias e Lima,
2001]. Eles podem ser usados no maxilar ou mandibula para reposiciio de um tnico dente, varios

dentes ou substituir uma prétese total (dentadura) [Misch, 2000].

A forma mais usual de deposicio dos revestimentos de HA sobre iigas de titanio é por
meio do processo de aspersio térmica a plasma (Plasma Spray), técnica através da qual as
particulas na forma de pds, a serem depositadas, s3o levadas até uma pistola com entalpia
suficiente para fundi-las. Os pds sdo acelerados e projetados a altas temperaturas sobre a
superficie do implante onde eles se solidificam para formar uma camada ou depésito. Esta técnica
se destaca pelo curto tempo de deposicio e produz uma fina camada de revestimento bioativo

[Lima et al,, 1996; Elias e Lima, 2001].

1.2 - Justificativas do trabalho

Ate trés décadas afras, nfio havia solucdes previsiveis para as indagagdes dos pacientes a
respeito do restabelecimento definitivo da fungdo mastigatdria através de implantes dentarios. O

melhor tratamento para o edentado total era as dentaduras convencionais. Para o edentado parcial,



eram o ferecidas p roteses p arciais removiveis, p ontes fixas, o, mais recentemente, as proteses
adesivas. Hoje, a literatura internacional nos oferece artigos sobre implantodontia com altos
indices de previsibilidade do tratamento feito com implantes. A literatura também reflete a
aceitagiio por parte do maior beneficiado, o paciente, demonstrando alto nivel de satisfacdo com a
melhora do desempenho estético e mastigatério [Carvalho, 2003]. Um individuo com todos os
dentes tem uma capacidade mastigatéria de 100%, em pessoas que usam protese total, essa
capacidade é de 25%. E reconhecido pelos especialistas que a capacidade mastigatéria, afetada
pelas extragles pode ser recuperada pelo uso de implantes [Colussi e Freitas, 2002}, Outra
importante contribui¢io da implantodontia é a manutengio de osso apos a remocido do elemento
dentario, no primeiro ano, podem ocorrer uma perda Ossea de cerca de 25% em largura e, em
média 4 mm de altura. Essa perda dssea é progressiva e podem acarretar compromentimentos
anatomo-fisiolégicos importantes. Com a instalaciio dos implantes, a perda ¢ssea cai para 1,5

mm no primeiro ano [Carvalho, 2003].

A instalagio de implantes também melhora a estabilidade da prétese, produzindo maior
conforto para o paciente. Por exemplo, nos desportistas o uso de prétese parcial ou total apresenta
risco d e morte q uando em atividade c ompetitiva, uma vez que aumenta-se a probabilidade de
aspirar a protese e consegiiente asfixia [Ruano et al., 1996]. A protese estavel reflete em mais
seguranga psicolégica e melhor sensagio de bem estar no individuo. A manutenciio dos musculos
da mastigagio e expressio facial, também sio vantagens associadas s proteses totais apoiadas

em implantes [Carvalho, 2003].

No endentulismo parcial, a implantodontia tem oferecido dados confiaveis especialmente
nos casos de unitérios onde a taxa de sucesso esta proxima de 100%. S6 nos Estados Unidos
12.000.000 de pessoas s3o afetadas pelo edentulismo parcial. Somando este numero com os
edentados totais, a taxa de edentulismo sobe para 30.000.000 de pessoas. Portanto 17% da
populagdo americana sofrem com a auséncia de dentes. A faixa etaria critica da perda dentéria
esta na populagdo entre 35 e 54 anos de idade. As estatisticas brasileiras nfio devem ser muitos

melhores que estas {Carvalho, 2603].



No Brasil, a semelhanga aos diversos paises do mundo, a populacido estd envelhecendo
rapidamente. A populacdo idosa, considerada como aqueles individuos com mais de 60 anos,
compde hoje o seguimento da populacio que mais cresce em termos proporcionais. Se
considerarmos no inicio dos anos oitenta até o final do século passado, observaremos um
crescimento da populagio idosa em mais de 100%. Até o ano 2025 seremos a sexta maior
populagio d o mundo em numeros absolutos, com mais de 3 0.000.000 de pessoas nesta faixa,
representando quase 15% da populacido total. Estamos entrando na era dos idosos. A cada més, o
numero de pessoas com mais de sessenta anos no mundo, aumenta em torno de 1.000.000 de
pessoas. N este contexto a implantodontia se estabelece ¢ omo p eca fundamental do arsenal do

cirurgido-dentista para responder a essas demandas da sociedade da era em (qUE VIVEMOoS

[Carvalho, 2603].

No Brasil hoje, estima-se que é feitaa cada ano cerca de 50 000 a 100 000 implantes
dentarios para substituigdes ou restabelecimento de funcSes dos tecidos infectados e/ou
danificados (de acordo com a ABRADI - Associacio Brasileira de Importacio e Distribuicio de
Implantes). No entanto, a grande maioria dos biomateriais ainda & importada ¢ o niimero de
inddastrias nacionais e/ou grupos de pesquisa sio incipientes. Assim & importante para o pais o
desenvolvimento tecnoldgico de biomateriais e a transferéncia desta tecnologia para o setor

produtivo.

Neste trabalho estdo transcritos procedimentos de produgdio de revestimentos e de técnicas
de caracterizacio estrutural. Espera-se com isto, ter contribujdo para a aquisigdo de “know how™
do processo de aspersdo térmica a plasma para o desenvolvimento de revestimentos de HA para
aumentar a bioatividade, cujo objetivo ¢ acelerar o processo de osseointegracio e facilitar a
adesao-revestimento/substrato. A viabilidade para se produzir biomateriais para implantes de
excelente qualidade e com caracteristicas equivalentes aos que hoje sfio importados devem ser

ainda a nossa meta,

A origimalidade deste trabatho estd compreendida nos seguintes itens: a) a liga Ti-13Nb-
13Zr, obtida por metalurgia do pé, com revestimento de hidroxiapatita, utilizando o processo de

aspersdo térmica a plasma, que ndo esté sendo usado comercialmente em implantes dentarios



endosseos; b) a determinacio do médulo de elasticidade da liga sem utilizar corpos de provas
padronizados e ¢} o estudo da biocompatibilidade "in vitro", que foi realizado com cultura de
células osteoblasticas fetais humanas (hFOB), diferentemente de outras pesquisas que utilizam

celulas fibroblasticas como 1-929, 3T3 , VERO etc.

1.3 - Objetivos do trabalho

O principal objetivo d este trabalho foi d esenvolver e ¢ aracterizar revestimentos de H A
sobre substratos da liga Ti-13Nb-13Zr, para avaliar os efeitos da HA sobre a cristalinidade e
nrorvicindes fisicas, mecAnicas, eletroquimicas e biolégicas dos revestimentos. Espera-se que
com as informagdes obtidas possa-se cogitar a viabilidade comercial de utilizagZo, deste novo
material, em Implantes dentarios enddsseos, ampliando as op¢les dos materiais empregados em

odontologia. Para atingir o objetivo os seguintes procedimentos esperimentais foram realizados:

1 - Caracterizacfo da liga Ti-13Nb-13Zr por meio de microscopia eletronica de varredura (MEV)
com espectroscopia por dispersio de energia (EDS), difragio de raios X (DRX), Fluorescéncia
de raios X (FRX), determinagio da massa especifica pelo método de Arquimedes, medida de
microdureza Vickers e determinagio do médulo de elasticidade através do ensaio de

penetracdo mstrumentada.

2 - Caracterizag@o microestrutural do pé de HA por meio de MEV com EDS, DRX e FRX.

3 ~ Deposigdio do pd de HA sobre substratos da liga pela técnica de aspersao térmica a plasma.

4 - Caracterizagdo dos revestimentos de HA depositados sobre substratos da liga por meio de
microscopia otica (MO), MEV com EDS, DRX, FRX, determinagio do indice de
cristalinidade (cristalinidade), medida da rugosidade {fisica), medida da dureza através do
ensaio de penetraciio instrumentada, medida da adesfo através do ensaio de risco (mecénica),
ensaio de resisténcia a corrosio em solugio de Hanks pela técnica de extrapolaciio de Tafel e
espectroscopia  de  impedémcia  eletrogimica (EIE) (eletroquimica), e ensaio de

biocompatibilidade in vitro através da citotoxicidade direta, adesiio celular e MEV (biologica).



Capitulo 2

Biomateriais

2.1 - Definicfio de biomateriais

Ha evidéncias arqueoldgicas de que os seres humanos vém tentando substituir partes
danificadas do corpo humano por materiais estranhos ao corpo hi vérios milénios. Um dos
primeiros casos de implante relatados data do século XVI e estd relacionado ao emprego de
placas de ouro na recuperacio do osso do palato, um defeito craniano, e desde entio tem-se
usados os implantes para a substitui¢dio de partes danificadas do corpo humano, que perderam
totalmente ou parcialmente suas funcbes, devido a doencas degenerativas ou acidentes [Lopez,

1993].

A utilizagdo de novas técnicas de andlises clinicas tais como ressonincia magnética ¢
tomografia computadorizada, auxilia na identificacio das causas que levaram a perda das
fungdes. Entretanto, identificar a causa (ou causas) do problema nio é suficiente. E preciso que se
torme uma agdo corretiva que permita a recuperagio da fungfo perdida, de tal forma que o

paciente possa voltar a viver uma vida normal [Boschi, 1995].

Surge agora a questio da escolha dos materiais com os quais vio ser feitos os implantes.
Hé fundamentalmente dois aspectos a serem considerados nessa escolha, ser compativeis com o
meio no qual serdo implantados (ser aceito pelo meio) e permitir a recuperacio da funcio (ser
funcional) [Williams, 1987; Lopez, 1993; Boschi, 1995; Goteman, 1997; Barba, 1999]. De

uma forma genérica, podemos dizer que esses materiais sao denominados biomateriais.



Existem diversas defini¢des que foram sendo modificadas ao longo do tempo ou definidas
de modo diverso por autores diferentes. Citando a definigdo da Conferéncia de Consenso da
Sociedade Européia de Biomateriais realizada em margo de 1986, em Chester-Inglaterra, os
biomateriais podem ser definidos como substincias de origens naturais ou sintéticas que sio
toleradas, de forma transitéria ou permanente pelos diversos tecidos dos organismos dos seres
vivos. Eles s3o utilizados como um todo ou parte de um sistema que trata, restaura, ou substitui
algum tecido, 6rgdo ou funcio do corpo, ou ainda como um material ndo bioldgico utilizado em

um dispositivo médico, com a intengéio de interagir com os sistemas biologicos [Williams, 1987].

De acordo com a origem, os biomateriais podem ser classificados como naturais e
sintéticos. Os biomateriais naturais [Barba, 1999] sio: colageno, cartilagens, ossos, quitosana,
s, ete. Os biomateriais sintéticos s3o: metais e suas ligas, polimeros, cerimicos e compdsitos
iHench e Wilson, 1993; Vallet-Regi, 1997; Barba, 1999; Schechtman e Zavaglia, 2000].
Neste trabalho iremos dar énfase aos biomaterias titanio e suas ligas, hidroxiapatita e tecido dsseo

por serem os materiais que deram origem a este trabalho.

2.2 - Titanio e ligas de titanio.

2.2.1 - Titanio

O titanio puro possui massa especifica de 4,51 g/om’ que ¢ aproximadamente metade dos
demais metais de implante, ponto de fusio de cerca de 1672°C e ponto de ebulicdo de 3260°C.
Além disso, suas notdveis caracteristicas de biocompatibilidade e excelente resisténcia 2
corrosdo, esta ultima decorrente da formacdo de uma camada de protecdo de oxido de titanio,
Ti0,, estavel, continuo e de elevada adesiio na superficie do metal, favorecem seu emprego em
diversos setores da industria quimica e em implantes ciriirgicos [Seagle et al., 1996; Lopez et al.,
2001]. Além de propiciar a resisténcia & corrosdo, os éxidos formados na superficie do titinio sdo
responsaveis pela biocompatibilidade do titénio [Ho et al., 2001]. O titanio possul maior
resisténcia a corrosdo e tolerfincia do tecido que o aco inoxidavel, tradicionalmente utilizado nos

implantes [Lima et al., 1996].
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O titdnio comercialmente puro (Ti-c.p.) existe sob duas estruturas cristalinas: a
temperatura ambiente, possui estrutura hexagonal compacta, denominada fase o, que a
aproximadamente a 8 82°C se transforma em ¢ Ubica d e c orpo c entrado, d enominada fase . A
temperatura de transformagio, designada TB, pode ser alterada através da adiciio de elementos de
liga que visa basicamente & manutenczo da fase alfa ou beta. Os elementos de liga conhecidos
como estabilizadores da fase alfa, dentre os quais se destacam o Al, Sn, Ga, Ge, C, O, N, elevam
a temperatura de transformacfo, ao passo que o0s elementos estabilizadores da fase beta,
classificam-se como isomorfos e eutetdides, reduzem essa temperatura. Os isomorfos sio V, Mo,
Ta, W e Nb e os eutetdides sfo Cr, Fe, Si, Ni, Co, Cu, e Mn. E existem os neutros tal como o Zr
[Bania., 1994]. A manipulacio das fases presentes através de adigdes de elementos de liga e de
tratamentos termomecénicos constitui a base para o desenvolvimento das diversas ligas com
diferentes propriedades. De acordo com as fases presentes, as ligas de titAnio sio classificadas em
&, proximo a o, P, préximo a B e o + B, conforme Figura 2.1 [Seagle et al., 1996]. A
microestrutura do titnio puro a temperatura ambiente é tipicamente 100% alfa. Com o aumento
do teor de impurezas (principalmente Fe), pequenas, mas crescentes quantidades da fase beta so

observadas a temperatura ambiente, geralmente nos contornos dos griios.

1 ; préxt proxi .
smo fmo
;@ : B

i,

Mi/ME

Tear de «
Teorde§ —

Figura 2.1 - Parte esquematica do diagrama de fases ternario das ligas de titanio [Rosa, 1977].

11



Sabe-se que as propriedades mecanicas estio associadas i microestrutura do material,
sendo assim, as ligas Ti-o e préximo de o exibem superior resisténcia a corroso, mas sua
aplicagdo como biomaterial é limitada por sua resisténcia mecanica relativamente baixa em
temperatura ambiente. Por outro lado as ligas Ti-(a + B) possuem valores de resisténcia mecanica
mais elevados e suas propriedades dependem, além da proporcio o/, das condicdes de

tratamentos térmicos ou processamentos termo-mecanicos [Long, 1998].

O tithnio e suas ligas apresentam boa resisténcia mecdnica e a corrosio e
biocompatibilidade, apesar de apresentarem baixa resisténcia ao desgaste. Independente do
processo de fabricagdo do implante, ha formacio de uma camada de 6xido TiO; com pequenas
guantidades de Ti;0; e TiO. O TiO; é o mais importante, o qual pode apresentar estruturas

-ntes (rutilo, anatdsio e brookite), assim como constituintes amorfos. O TiO,
apresenta elevada aderéncia com a camada de metal base, elevada resisténcia a corrosio, baixa
porosidade, impede o contato com o oxigénio e elevada constante dielétrica. A elevada constante
dielétrica do TiO; resulta em forcas de Van der Waals maiores de que outros 6xidos,
caracteristica importante em intera¢des bioquimicas [Lima et al., 1996]. O TiO, é amorfa quando
se forma a temperatura ambiente e cristalina quando o titAnio & processado acima de 350°C. E
possivel variar a espessura da camada de 6xido, controlando-se a temperatura e as condicses
termoquimicas do meio. Ela ¢ rapidamente recomposta quando removida por meios mecénicos e

as propriedades do implante dependem das caracteristicas desta camada [Cardoso e Gongalves,
2002].

As ligas de titinio utilizadas para aplicagfio como material de implante clrirgico e suas

propriedades mecanicas sio apresentadas na Tabela 2.1 [Niinomi, 1998].



Tabela 2.1 - Ligas de titAnio desenvolvidas para aplicacdo como biomaterial [Niinomi, 1998].

Denominagio Tipo Limite de | Limitede | Alongamento | Médulo de
resisténcia | escoamento (%) elasticidade
(MPa) {MPa) (GPa)
Ti puro grau 1 o 240 170 24 102,7
T1 puro grau 2 o 345 275 20 102,7
Ti puro grau 3 o 450 380 18 103,4
T1 puro grau 4 o 550 485 i5 104,1
Ti-6AI-4V ELI o+ 860-965 795-875 10-15 101-110
Ti-6A1-4V o+h 895-930 8§25-869 6-10 110-114
T1-6Al-7Nb o+B 900-1050 880-950 8,1-135 114
Ti-5A1-2,5F¢ o+p 1020 895 15 112
rica em P
Ti-5A1-1,5B a+p 925-1080 820-930 15-17 110
T1-158n-4Nb-2Ta-0,2Pd o+ 860-1109 | 790-1020 21-10 89-103
Ti-15Zr-4Nb-4Ta-0,2Pd ot+B 715-919 693-806 28-18 94-99
Ti-13Nb-13Zr proximo B | 973-1037 836-908 10-16 79-84
Ti-12Mo-6Zr-2Fe B 1060-1100 | 100-1060 18-22 74-85
Ti-15Mo B 874 544 21 78
T1-16Nb-10Hf B 851 736 10 81
T1-15Mo-5Zr-3Al B 852-1100 | 838-1060 25-22 80
Ti-15Mo-2,8Nb-0,2S8i B 979-999 945-987 16-18 83
Ti-35,3Nb-5,1Ta-7,1Zr B 596,7 547,1 19 55
T1-29Nb-13Ta-4,6Zr B 911 864 13,2 80

Observa-se dos resultados das propriedades mecanicas destas ligas de titanio (o, o + P e
B) que a resisténcia encontra-se entre 500 e 1000 MPa e o alongamento entre 10 e 20%, estando

dentro de valores considerados satisfatorios para aplicagBes cirtrgicas [Niinomi, 1998].

Os médulos de elasticidade dos biomateriais mais usados como o ago inoxidavel e as ligas
de Co sdo 206 e 240 GPa, respectivamente. As ligas de Ti possuem moédulo de elasticidade muito
menores, como mostra a Figura 2.2, destacando-se as ligas Ti-B cujos médulos encontram-se
entre 55 ¢ 80 GPa [Kuroda, 1998]. Porem todos eles ainda estio muito longe do valor do

modulo de elasticidade do osso, obtido por meio do ensaio de traco, que se encontra entre 17 e

35 GPa [Zavaglia, 1993].
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Figura 2.2 - Comparaggo entre os médulos de elasticidade das ligas de Ti utilizadas em

aplicacdes biomédicas [Kuroda et al., 1998; Schneider, 2001].
2.2.2 - Ligas de titanio
Liga Ti-6Al-4V [Rosa, 1997]

A temperatura ambiente, a liga Ti-6A1-4V consiste de uma mistura alotrépica de duas
fases: a fase o (hexagonal compacta) e stabilizada pelo aluminio e a fase § (cibicade corpo
centrado) estabilizada pelo vanidio. Acima de 1000°C esta liga apresenta uma tinica fase, a fase
B. A fase a ¢ estavel apenas em baixas temperaturas. Na temperatura ambiente esta liga apresenta

entre 9% a 12,5% da fase B3.

Esta liga o + B apresenta uma relagio propriedades/microestrutura muito particular, pois
suas propriedades s do muito i nfluenciadas p ela m orfologia, proporgdes relativas e distribuiciio
das fases o ¢ B. A liga Ti-6Al-4V, quando forjada a quente e recozida, pode levar a formagao de
uma mistura de fases o equiaxial distribuida na matriz B, apresentando resisténcia & fadiga da

ordem de 500 a 650 MPa (107 ciclos).
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A higa Ti-6Al-4V pode ser considerada como derivada do titanio puro, pois tem a adi¢io
do aluminio, que esta associada com a obtencfio de um reforgo da solucfio. Possui alta resisténcia
mecanica, baixo mddulo de elasticidade, e xcelente resisténcia 4 corrosio e boa tolerancia do
tecido. As aplicagdes incluem préteses de quadril e joelho, pecas de fixacdo (chapas, parafusos,

fios) e implantes dentarios.

A liga TI6AI4V apresenta um filme de 6xido na superficie metalica, que consiste de TiO,,
A1,0;5 ¢ V0. Os dois primeiros s#o termodinamicamente estiveis, mas o V0, & instavel e passa

para a solugio, mas € eliminado do corpo depois de 24 h.
Liga Ti-6Al-7Nb

A Diga Ti-6Al-7Nb (surgiu no mercado no final dos anos 80) ¢ do tipo o + B e foi
desenvolvida com o objetivo de substituir a tradicional liga Ti-6Al-4V, em aplicacdes associadas
a proteses ortopédicas permanentes, com excelentes resultados clinicos. Para tais aplicaces, seria
interessante que a liga Ti-6Al-7Nb exibisse semelhanca em relagdo a liga Ti-6A1-4V, no tocante a
propriedades mecanicas, resisténcia 4 corrosio e biocompatibilidade. A razio do
desenvolvimento dessa liga estd associada 3 presenca do vanadio em sua constituicio. Tal
clemento, que ¢ um metal de transigHo, e como citado anteriormente, tem o papel de estabilizar a
fase P, ¢ considerado toxico ao corpo humano. Por outro lado, o nidbio que também é um metal
de transigdo, pode exercer o papel associado a estabilizacio da fase B, apresentando a vantagem
de serinerte a0 corpo humano. O desenvolvimento dessa liga tem objetivo claro de evitaros

efeitos sistémicos, no corpo humano, que a liga Ti-6Al-4V exibe apos alguns anos [Valereto,

2001].

A liga Ti-6Al-7Nb sofre a transformagfio (o + B)Y/B em uma faixa de temperatura entre
1010°C a 1020°C. Na temperatura ambiente, a mesma apresenta entre 10% a 12,5% da fase b e

exibe massa especifica de 4,52 g/em’, que ¢ ligeiramente superior a da liga Ti-6A1-4V.

A liga Ti-6AI-7Nb possui uma camada de 6xido altamente aderente, que consiste de TiOs,

A1,0; € Nb;Os. Nesse caso nido temos fons vanadio saindo da superficie metalica.
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Liga Ti-13Nb-13Zr

Pesquisas sobre a liga Ti-13Nb-13Zr (comegou a ser comercializada em 1992) mostram
que suas propriedades podem ser controladas por meio da deformacio a quente, tratamentos
térmicos e deformagio a frio, conforma mostra a Tabela 2.2. Pode-se obter médulo de
elasticidade de 80 GPa (mddulo de elasticidade do osso varia entre 17 ¢ 35 GPa) e valores de
1330 MPa para a resisténcia. Na condicdio envelhecida, apresenta maior limite de resisténcia,
menor modulo de elasticidade e maior tenacidade que a liga Ti-6A1-4V recozida. A presenca da
martensita na liga Ti-13Nb-13Zr indica que ela é semelhante 4 uma liga o + B a0 invés de

proxima-f [Schneider, 2001].

~..afio das propriedades mecanicas da liga Ti-13Nb-137Zr comparadas com as da

liga Ti-6Al-4V [Schneider, 2001].

T1-13Nb-13Zr
Propriedades Ti-6Al1-4V Temperada em 50-70%
(recozido) agua/envelhecido Trabalhado a frio
Limite de resisténcia (MPa) 985 1030 1050-1100
Limite de escoamento (MPa) 860 900 950-1050
Moédulo de elasticidade (GPa) 115 79 45-50
Alongamento (%) i2 15 10-15

2.3 - Hidroxiapatita [Santos, 2002]

A hidroxiapatita (HA) ¢ quimicamente um hidréxido fosfato de célcio - Cap(PO4)(OH).
E o principal componente {cerca de 95%) da fase mineral dos ossos e dentes humanos ¢
constitui 60% do esqueleto humano calcificado. Este produto tem sido produzido por sintese

desde 1970 e utilizado na clinica durante os Gltimos anos.

A palavra hidroxiapatita ¢ formada pela jungiio das palavras hidroxi e apatita. Hidroxi

refere-se ao grupo hidroxila (OH) e apatita ¢ um nome mineral. A hidroxiapatita foi o material
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escolhido pelos vertebrados para compor o esqueleto devido a sua capacidade de atuar como

reserva de calcio e fosforo. Além disso, 2 hidroxiapatita biolégica € ainda composta por ions em
~ . . . 2+ A+ T+ 2 [

concentragdes diversas, tais como: Ca’ s Mg2 » Na', COs7, etc., permitindo o controle desses

importantes fons nos liquidos corporais da sua liberagio ou armazenamento.

A hidroxiapatita pode apresentar-se em diferentes formas, porosidade, tamanho de cristal,
cristalinidade, d efeitos ¢ ristalinos, entre o utros, o que interfere d iretamente na s olubilidade d o
material. Assim, é possivel obter-se hidroxiapatita desde praticamente insolivel até totalmente

insoluvel em meio fisioldgico em funcio dos diferentes métodos e condi¢des de obtencio.

Todas as formas de HA tém uma excelente biocompatibilidade, devido a sua similaridade
quimica com a fase mineral dos tecidos dsseos, nio provocando uma resposta inflamatéria
cronica, reagdes téxicas ou reagdes de corpo estranho com células gigantes. A HA para além do
seu grau extremo de biocompatibilidade é um produto bioativo quando colocado em contato com
0 0sso, significando p ortanto que é capaz de o sseoconducio e o sseointegracio. P or d efiniciio,
osseointegracdo significa a existéncia de ligagdes quimicas diretas entre o material aloplastico e a
superficie dssea, sem a interposicdo de tecido fibroso; a osseoconducio refere-se a propriedade
dos materiais aloplasticos servirem de suporte para o crescimento ésseo na sua superficie. Este
tipo de ligagao € muito forte e concede uma rigidez significativa ao sistema osso-implante. A HA
permite a proliferagio de fibroblastos, osteoblastos e outras células Osseas, sendo que as células
ndo distinguem entre hidroxiapatita e a superficie 6ssea, o que indica a grande similaridade
quimica superficial. Possui a capacidade de trocar ions com o meio fisioldgico levando ao
equilibrio entre implante ¢ osso. A superficie da HA permite a interacdo de ligagdes do tipo
dipolo, fazendo com que as moléculas de 4gua e tambeém, proteinas ¢ coligeno sejam adsorvidos
na superficie induzindo assim, a regeneracio tecidual. E de referir que a HA nio ¢ osseogénica,

isto ¢, néo € capaz de produzir osso quando colocada isoladamente no meio de tecidos moles.

As principais aplicacdes da hidroxiapatita sdo: reparo de defeitos dsseos em aplicagles
odontoldgicas e ortopédicas; aumento de rebordo alveolar; coadjuvante na colocagio de
implantes metélicos; regeneragio guiada de tecidos dsseos; reconstrugdo buco-maxilofacial;

equipamentos percutineos; reparo e substituigdo de paredes orbitais; substituicio do globo
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ocular; revestimentos de implantes metélicos.

A ligacdo da hidroxiapatita com o tecido 6sseo tem se mostrado resistente a
carregamentos cisalhantes continuos. No entanto, suas baixas propriedades mecénicas, aliadas ao
carregamento ciclico dos implantes, nio permitem que elas sejam usadas na forma de implante.
Por este motivo, a hidroxiapatita tem sido usada como revestimento dos implantes

osseointegraveis [Rigo, 2001].

2.4 - Tecido 6sseo [Junqueira e Carneiro, 1999; Martin, 1999; Marsx, 2000; Schneider, 2001]

O conhecimento do comportamente do tecido ésseo & mmprescindivel para o
deservolvimento de implantes (interface implante-osso) e de biomateriais avancados ¢
wara o desenvolvimento de técnicas de engenharia tecidual ¢ para o
weeeivoivimento de fatores de crescimento tecidual, de terapias celulares e de efeitos fisicos e
mecanicos na reposi¢do e/ou na manutenciio das suas fungBes e caracteristicas fisioldgicas e para

garantir a autonomia e a qualidade da vida dos pacientes.

O osso ¢ um tecido conjuntivo cuja matriz extra-celular ¢ mineralizada. Essa
peculiaridade confere a esse tecido as propriedades ideais para a realizaciio das seguintes funcdes:
estrutural; suporte ou sustentacfio de 6rgdos ou sistemas, transmissdo de forcas ou alavancas,
controle de movimentos-articulagdes e protecdio: e o nivel de atividade (intensidade, freqgiiéncia e
duragio das solicitagBes-tensdes internas). Além dessas propriedades mecénicas, o osso também

apresenta uma fungio metabdlica no equilibrio da homeostasia mineral.

O tecido dsseo ¢ o tecido conjuntive mais abundante do organismo humano, constituido
por uma matriz extra-celular complexa e estruturalmente sofisticada composta por uma parte
organica e uma parte inorgnica. A parte orginica representa 22% do peso 6sseo [sendo que deste
percentual 90-96% ¢ coldgeno e o restante ndo-colageno (84% extra-celular + 16% células ¢
proteinas)j e o restanie 78% (parte inorgénica) é mineral e agua de ligaciio ou estrutural (69% e

9% em peso respectivamente). Em média apenas 0,3% do peso dos 0ssos é composto de células,
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mas estas poucas células segregam todas as importantes substincias que formarzo o tecido dsseo

sadio.

Na arquitetura da microestrutura do material ésseo as fibras de colageno estdo orientadas
paralelas &s linhas de forca, sendo os intersticios entre as fibras preenchidos por nicleos ou
cristais de hidroxiapatita [Cajo(POs)(OH)2] ou mesmo de outros fons minerais (citratos,
carbonatos € fluoretos) e ainda deions de hidroxila (OH'). Aderidas as fibras de colageno ¢
também axial ao campo das tensdes, temos proteinas, células (osteoblastos, ostedcitos e

osteoclastos) e demais materiais organicos.

Os osteoblastos e ostedcitos secretam e nutrem os ostedides no qual os sais minerais
inorganicos sdo depositados para torna-lo rigido e duro (células de sustentacfo). Os osteoclastos
remodelam constantemente o osso depositado (isto €, o osteoide mineralizado). O osteoide é um
tecido de sustentacdio contendo coldgeno imerso em um gel de glicosaminoglicnas com
glicoproteinas especificas (por exemplo, osteocalcina), a qual se liga fortemencte a calcio. A

deposicéo de sais minerais confere ao osso sua rigidez e forca mecanica caracteristicas.

O tecido Osseo poderia ser definido como um composto fibroso, material-estrutural
biosolido-fluido piezelétrico com comportamento ortotropico, viscoelastico ndo linear

termoreologicamente complexo.

O osso é um tecido dindmico, sendo formado e destruido continuamente sob o controle de
fatores hormonais e fisicos. Esta atividade constante permite o processo de remodelacio (isto &,

modificaco da arquitetura dssea para atender as forgas fisicas de tensdo).
A renovagdo do osso ¢ normalmente baixa em adultos, mas em bebés e criangas € alta,
para permitir o crescimento e remodelacdio ativa, atendendo s novas demandas, por exemplo,

quando a crianga comeca a andar.

Dois tipos de tecidos ésseos podem ser identificados de acorde com o padrio de colageno

que forma o ostedide. O osso primario ou ondulado caracteriza-se pela organizacio irregular das
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fibras colagenos, sendo mecanicamente mais fraco. O osso secundério ou lamelar caracteriza-se

pela organizag3o regular das fibras colagenos, sendo mecinicamente mais fortes.

O osso primario ou ondulado é produzido guando os ostecblastos produzem ostedides
rapidamente; as fibras colagenas sio depositadas em um padrio nregular e entrelacadas. O osso
primério é gradualmente substituido por remodelaciio e deposigdo de 0sso secundario onde a

orgamzacao paralela regular e mais resistente.

Na Tabela 2.3 s@o apresentados alguns dados referentes as propriedades mecanicas do

o0sso cortical {Zavaglia, 1993].

Tabela 2.3 - Propriedades mecanicas do osso cortical [Zavaglia, 1993].

Propriedade Valor
Resisténeia 2 tragio 133 MPa
Resisténcia a compressio 193 MPa
Resisténcia ao cisathamento 68 MPa
Moddulo de elasticidade 17 GPa

O conhecimento do tecido dsseo ¢ de vital importancia na odontologia porque tanto os
dentes como o tecido mole gengival esta em relagio direta com este tecido, e & ele que serd o sitio
de maior importancia no emprego dos implantes dentarios [Deboni, 1995].

2.5 - Comportamento dos biomateriais quanto a interface implante tecido

Os biomateriais podem ser classificados de acordo com a interface implante tecido em:

biotolerdveis, bioinertes, bioativos e biodegradéveis [Hench e Wilson, 1993].

2.5.1 - Biotoleraveis

Biotoleraveis sdo aqueles materiais que possuem reagdes bioquimicas na interaciio com o

tecido vivo, embora algumas dessas reagdes sejam nocivas, sio toleradas pelo meio bioldgico,
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sendo 1solados dos tecidos adjacentes através da formacfo de uma camada envoltéria do tecido
fibroso. Esta camada ¢ induzida pela liberagio de compostos quimicos, ions, produtos de
corrosdo e outros por parte do metal implantado. Quanto maior a espessura da camada de tecido
fibrosa formada, menor a tolerabilidade dos tecidos ao material. Os materiais biotolerdveis sio

praticamente todos os polimeros sintéticos assim como a grande maioria dos metais.

2.5.2 - Bioinertes

Bioinertes s3o materials que possuem reatividade bioguimica minima com o tecido
hospedeiro sendo considerados estaveis. A formagdo do envoltério fibroso € de espessura
minima, praticamente nexistente. O material ndo libera nenhum tipo de componente ou, mais
realisticamente, o faz em quantidades minimas. A quantidade de células fagocitarias na interface
¢ minima, a resposta fagocitica serd passageira e uma fina cdpsula tomaréa lugar apds o implante.
Em alguns casos esta camada € praticamente imperceptivel. Os materiais bioinertes mais

utilizados s&o zircénia, alumina, titnio e suas ligas e carbono.

2.5.3 - Bioativos

Bioativos sBo aqueles materiais aceitos pelo tecido hospedeiro e niio produz reacdes
toxicas. Ocorrem ligagdes quimicas entre material de implante e tecido 6sseo {(osseointegracio).
Em fun¢@o da similaridade quimica entre estes materiais € a parte mineral éssea, os tecidos
dsseos se ligam a eles, permitindo a osseoconduciio por meio do revestimento por células dsseas.
Os principais materiais desta classe sio os vidros e vitroceramicas 4 base de fosfatos de célcio, a

hidroxiapatita € os compostos de fosfato de caicio.
2.5.4 - Biodegradaveis

Biodegradaveis ou reabsorviveis sdo materiais que, apods certo perfodo de tempo em
contato com os tecidos bioldgicos, acabam sendo degradados, solubilizados ou fagocitados pelo

organismo. Seus produtos de degradacdo nfio sio tdxicos e, portanto sio eliminados peio

metabolismo normal do paciente. Esses materiais sdo bastante uteis em diversas aplicacdes
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clinicas, principalmente em implantes temporarios, pois se torna desnecessiric uma nova
intervencdo cirlirgica para a retirada do material de implante. Os principais exemplos desses
mateniais sio o fosfato tricalcico (B-TCP) e os polimeros poli (4cido lactico-PLA) e poli (4cido

glicdlico-PGA).

2.6 - Propriedades dos biomateriais

Para um material ser caracterizado como um biomaterial ideal, seja do tipo metalico

polimérico, ceramico ou compdsito, ele deve apresentar as seguintes propriedades [Williams,
1994]:

1 - Biocompatibilidade;

2 - Biofuncionalidade;

3 - Propriedades Mecanicas;

4 - Resisténcia & Corrosio;

5 - Ser Esterilizavel

2.6.1 - Biocompatibilidade

Segundo Williams [Williams, 1987] e Lemons [Lemons, 1996] biocompatibilidade pode
ser definida como a habilidade de um material ter um desempenho satisfatério, quando em
contato com o organismo vivo, com resposta apropriada do tecido hospedeiro, numa dada
ap:- 0. Ou seja, o termo bicompatibilidade envolve dois fendmenos associados: o material de
implante néio pode ser afetado pelo meio fisioldgico ¢ o organismo {6rgdos e tecidos locais ou
distantes) ¢ ndo podem sofrer danos pela presenca desse material [Barba, 1999].
Biocompatibilidade significa que o material e seus produtos de degradacdo devem ser tolerados

pelos tecidos envoltorios e ndo devem causar prejuizos ao organismo a curto e longo prazo.

A biocompatibilidade ¢ fruto da interagio do tecido corpdreoc com o material, sendo
influenciada por uma série de fatores como o tipo, idade e estado do tecido, seu grau de
vasculariza¢ho (circulagiio sangiiinea no tecido e na interface), a composicio quimica e

microestrutura do implante, bem como da ocorréncia de reages quimicas, da distancia e do
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movimento relativo entre o implante e o tecido adjacente e da solicitacio mecénica Imposta.
Também o tamanho (por exemplo, diferenca dos modulos elasticos, induzindo a alteracio do
tectdo Osseo adjacente) e o design do implante exercem ai seu papel [Hench e Ethridg, 1982;
Barba, 1999]. Como estes diversos fatores podem variar de um individuo para o outro e até
mesmo de uma regido para outra de um individuo é dificil caracterizar genericamente um

determinado material como sendo biocompativel {Boschi, 1995].

Com relagzo aos materiais, é importante abordar as formas de interacio entre a superficie

do implante e os tecidos adjacentes, como uma conseqiiencia de tipo de material. Segundo Hench

[Hench e Wilson, 1993]:

1 - Se o material ¢ toxico, o tecido adjacente morre.

2 - Se o material ¢ ndo t6xico e biologicamente inativo, uma capsula de tecido fibroso se forma

ao redor do implante, com espessura varivel.

3- Seo material é niio téxicoe b 10logicamente ativo ( bioativo), se e stabelecem ligagdes que

ligam os dois lados da interface entre o implante e os tecidos adjacentes.

4 - Se 0 material € no toxico e se dissolve, o tecido adjacente o substitui.

Em geral, a analise de biocompatibilidade de um material pode ser realizada a partir de
dois métodos basicos, quais sejam: "in vitro" ¢ "in vivo" [ISO 16993-1, 1993]:
1 - O método "in vitro" € realizado em culturas de células de mamiferos, onde o biomaterial é
colocado em contato com as mesmas e verificar a viabilidade celular para a incorporacio de
corantes vitais ou pela inibigfio da formaciio de colénias. Tal cultura é desenvolvida a partir do
mesmo tipo de célula em que se deseja avaliar a reacdo do biomaterial, ou seja, as células que
constituirdo os tecidos que entrarfio em contato com este biomaterial. Este método caracteriza-se
por ser rapido ¢ a cultura de células é sensivel & toxidade do material ¢ pode ser facilmente

realizado em laboratorio. No entanto, esse método apresenta como limitaco a dificuldade de se



transferir resultados obtidos numa cultura de células, para ¢ organismo como um todo. Os
resultados obtidos em tal método sio parciais quando comparados com respostas obtidas num
sisterna mais complexo de tecidos, como o organismo [Leitfio et al., 1998; Okazaki et al., 1998;
Oreffo e Triffitt, 1 999]. A ISO 10993-5 (1993) é a norma que determina os procedimentos

metodoldgicos para sua realizacio.

2 - O método "in vive" é realizado através de cirurgia na coloca¢io de implanies de proteses
completas ou entdo, do material na forma de bastdes ou po, em animais (ratos, cachorros,
coethos, etc.) como cobaias [Goodman et al., 1993]. Neste método, analisa-se a
biocompatibilidade do implante através do comportamento dos tecidos em torno da regifio do
implante. A analise de resultados ¢ feita através do monitoramento das mudangas de pH, pO,,
concentragdo de eletrélito e das alteracdes das caracteristicas dos tecidos proximos ao implante
em periodos de tempo varidveis. A ISO 10993-¢ (1993) ¢ a norma que determina os
procedimentos metodolégicos para sua realiza¢iio. Os testes "in vivo" podem ser de curta duragiio
(1-12 semanas) ou longa duragio (12-78 semanas) ¢ as localizagdes dos implantes pode ser no
tecido subcutaneo, muscular ou dsseo. Pode-se afirmar que o método "in vitro" complementa o

métado "in vivo" ¢ vice-versa.

Os resultados das investigactes de implantes "in vivo", dependem contudo, de véarios
g P
fatores: espécie do animal experimental, idade do animal, sexo do animal, fatores dietéticos do

animal, local do implante, caracteristicas do material e duragio do experimento [Zavaglia, 1993].
Paralelamente & biocompatibilidade é importante que o implante permita o desempenho
imediato e com éxito da fungfio especifica (estatica e dindmica) da parte do corpo que esta sendo

substituida. Esta habilidade est4 embutida no conceito de biofuncionalidade {Barba, 1999}

2.6.2 - Biofuncionalidade

O comportamento funcional de um biomaterial é conhecido como biofuncionalidade e
descreve o comportamento do material implantado no organismo [Barba, 1999].

Biofuncionalidade ¢ o conjunto de propriedades que di a um determinado dispositivo a
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capacidade de desempenhar uma funcio desejada [Boschi, 1996], pelo tempo necessario, que
pode ser longo, em caso de implante permanente, ou curto, no caso de implante temporario. Ela
estd relacionada com as propriedades mecénicas, fisicas, quimicas e biolégicas gue permitem ao
implante o desempenho de sua fungo. E a propriedade que o material apresenta de resistir &s

solicitacdes mecanicas nos tecidos bioldgicos [Black, 1992].

Dentre as varias funcSes normalmente exigidas dos dispositivos utilizados como
implantes podemos destacar as transmissdes de cargas versus distribuicdes das tensdes, tamanho,
forma, moédulo de elasticidade, rigidez, resisténcia a corrosio, articulacdes, regeneracio e
aplicacdo de estimulos elétricos. Também ndo se podem desconsiderar as vantagens e as
desvantagens que s@o inerentes a selegfo dos materiais nas aplicacdes especificas e a interacdio do
material com os processos bioldgicos dos locais destinados. Na édrea da odontologia as variagdes
individuais sdo muito grandes, em geral, a for¢a da mordida dos homens é maior do que a das
mulheres, assim como a dos jovens é maior em relac3o as criangas. Na regifio molar pode variar
de 41 a 91 kgf, na area pré-molar de 23 a 46 kgf, por isso considera-se um valor médio da forca
de mordida de 77 kgf [Okeson, 1992]. Por isso faz-se necessario a escolha do material com

resisténeia as tensbes mecénicas, a corrosdo ¢ auséneia de fadiga, que poderia provocar a fratura
do material {Black, 1988].

2.6.3 - Propriedades mecanicas

As propriedades mecinicas mais importantes em biomateriais sio as resisténcias
mecanicas (a tragdo, a compressfo, 4 flex3o, a fadiga, 4 torgfio, ao cisalhamento), limite de
elasticidade, ductilidade e tenacidade a fratura [Zavaglia 1993]. O grau de importincia dessas
propriedades esta diretamente relacionado ac material e ao tipo de aplicagiio. Por exemplo, para
um implante odontolégico as propriedades mais importantes sfo: resisténcia 4 fadiga porque
durante a degluticio a forga exercida pelos dentes esta em torno de 30,5 kgf, isto representa 3,5
kgf a mais que a forga de mastigagdo [Oliveira, 1997]; limite de elasticidade para escolher o
material p ara i mplante ¢ om resisténcia c ompativel ao osso, conforme T abela 2 4. Esta T abela

apresenta os moédulos de elasticidade de diversos materiais usados em implantes cirirgicos

[Zavaglia, 1993].
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Tabela 2.4 - Comparacio entre os materials utilizados em implantes e de alguns tecidos naturais

iZavaglia, 1993].

Modulo de
Material Elasticidade (GPza)
Aco Inox F-138 200
Liga Cr-Co (fundida) 248
Titanio 110
Ti-6A1-4V 124
ALO; 365
Zr0,' 138
Zr0y° 203
Osso Cortical 38-1L7
Osso Esponjoso 0,7-4
Dentina 18,2
Esmalte dentéario 82,4

' . parcialmente estabilizada MgO

* - parcialmente estabilizada Y,0s
2.6.4 - Resisténcia a corrosio
2.6.4.1 - Definicéo de corrosio

A corrosdo pode ser definida como a reacio do metal com os elementos do seu meio, na
qual 0 metal ¢ convertido a um estado néio metalico. Quando isto ocorre, o metal perde suas
qualidades essenciails, tais como resisténcia mecénica, elasticidade, ductilidade, ¢ o produto de
corrosdo formado € extremamente pobres em termos destas propriedades [Ramanatham, s.d.],
de modo que sua durabilidade ¢ desempenho deixam de satisfazer os fins a que se destinam

{Panossiam, 1993].

A corrosao quando tem lugar em um meio aquoso ¢ um fendmeno de carater

eletroquimico [Ramanatan, s.d], isto é, supde-se a existdncia de uma reacdio de oxidacfio, uma
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reagdo de redugio e a circulagio de uma corrente elétrica (eletrénica no metal e iénica no meio).
Assim, sobre a superficie do metal sio geradas duas areas: uma 4rea anddica (anodo) onde se

produz a reago de oxidacdo {(corrosio) na qual o 4tomo metélico perde elétrons transformando-

se em ion positivo,

M—M" +ne (2.1)

e, uma area catédica (catodo) onde se produz a reagio de reducfo (sem corrosio) na qual ocorre

recepedio de eiétrons pelos ions existentes no eletrélito (meio),
X+ ze - X (2.2)

Os fluidos do corpo humano sao solugdes aquosas e neles podem ocorrer, dependendo do

pH, as seguintes reacSes catédicas:

O; + 2H; + 4e” — 40H" (2.3)
20, +4H" +4e — 40H (2.4)
2H +2¢" ~» H, (2.5)

A reagdo catodica (2.3) € uma das mais relevantes no processo corrosivo dos implantes, desde

que o pH seja proximo de 7,0 € o meio seja aerado [Lopez, 1993].

Em biomateriais a corrosdo é um problema muito sério, principaimente, onde os fluidos
do corpo humano, contendo &nions (como cloretos, bicabornatos e fosfatos), componentes
orgénicos (como soro, albumina, fibrogénico, aminoacidos, enzimas, etc), gases dissolvidos
(como O, H; e COy) e cations (como Na’, K', Ca”, Mg" ) [Hench, 1991}, sio extremamente
corrosivos quando entram em contato direta e indiretamente com os implantes metalicos, pois
estes sdo banhados por fluidos eletroliticos tais como sangue, fluido sinovial ou extra-celular
[Zavaglia, 1993]. A Tabela 2.5 apresenta a composicio aproximada do plasma sangiiineo. A
Tabela 2.6 apresenta a concentragio idnica em varios tecidos e fluidos humanos. A Tabela 2.7
apresenta os valores de pH encontrados nos fluidos de vérias partes do corpo humano que

também podem influenciar no aparecimento de pontos preferenciais de atague corrosive.
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Tabela 2.5 - Composi¢do aproximada dos constituintes do plasma sangiiineo humano [Zavaglia,

1993].

Organicos nfo Proteicos

Constituintes Concentra¢3o (mg/100ml)
Uréia 20-30
Amino-acidos 35-65
Acido-tirico 2-6
Carbo-hidratos 200-320
Acidos organicos 11-27
Lipidios 385-675
Acidos-graxos 150-500

Principais Proteinas

Constituintes Concentracdo (mg/100ml) Globulina
Giobulina 2,8-45
Fibrgénio 3,0-3,5
Albumina 0,30

Inorgénicos

Constituintes Concentracdo (normal)

Ca™ 4,5-5,6
Mg™ 1,6-2,2
K™ 3,8-5,4
Na™ 132-150
HCOy 24-30
Cr 100-110
PO, 1,6-2,7
S0, 0,7-1,5
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Tabela 2.6 - Concentracio idnica em varios tecidos e fluidos humanos [Ramires, 1998].

Concentracio
101 Localizacao mM, exceto as indicadas
Plasma sangiiineo 96-111
Fluido extracelular 112-120
Saliva 15-24.8
Cr Células musculares i6mmol/Kg
Urina 188
Humor aquoso 366 mg/100g H,0O
Cdmea 268-312 mg/100g H,O
Plasma sangiiineo 131-155
Fluido extracelular 141-145
Na™ | Saliva 2,6-13,0
Filuldo das células musculares 10-27
Urina 176

Humor aguoso
Comea

Na" | Fluido intracelular

331 mg/100g H,0O
294-316 mg/100g H,0
10-12

Tabela 2.7 - Valores de pH do fluido de vérias partes do corpo-humano [Ramires, 1998].

Fluido pH
Suco pancreatico 7,1-82
Urina 4,50-8,20
Sangue 7,03-7,78
Fluido intersticial 7,00-778
Fluido intracelular 6,80-7,00
Saliva 5,75-7,10
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A odontologia utiliza diferentes materiais metalicos em restauracdes ¢ obtura¢des, bem
como em implantes. Uma das condigdes fundamentais é de que eles resistam a a¢fio corrosiva da

saliva e de alimentos que podem ser alcalinos ou acidos, bem como da temperatura em que sio

ingeridos [Rosa, 1997].

A corrosdo dos matals em meio aquoso é controlada por fatores termodinamicos e fatores
cineticos. Os fatores termodindmicos determinam a tendéncia a corrosio e os fatores cinéticos

determinam a velocidade de corrosfio [Ramanathan, s.d.].

2.6.4.2 - Termodinimica da corrosio de implantes metalicos

A corrosio ocorre porque o 6xido metalico ¢ termodindmicamente mais estavel que o
metal. Portanto a tendéncia natural dos metais é para a corrosio, sendo a diferenca de potencial
entre as respectivas reagdes de oxidacio e redugiio, a forca impulsora desta tendéncia. A Tabela
2.8 lista uma série ordenada de ligas e metais em relagfio a sua reatividade em soro fisiolégico.
Quanto mais positivo for o potencial, mais nobre ou inerte é o metal, em caso contrério o metal

serd menos nobre [Lopez, 1993].
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Tabela 2.8 - Série galvanica em relacio ao soro fisiolégico [Lopez, 1993].

Material Potencial (V)
THanio 3,5
Nidbio 1,85
Tantalo 1,65
Platina 1,45
Paladio 1,35

Iridio 1,15
Quro 1,00
Liga Cr-Ni-Mo 0,88/0,875
Cromo 0,75
Liga Cr-Co-Mo 0,75/0,65
Liga Cr-Co-Ni 0,75
Aco mox. 316L 0,48
Liga Ni-Cr-Fe 0,35/0.25

Zircdnia 0,32

Niquel 0,20

Liga Ni-Cr-Al-Mo 0,16

Tungsténio 0,12

Prata G,11
Molibdénio -0,020
Liga Cu-Ni -0,020
Cobre (3,030
Vanadio -0,070
Bronze ao aluminio -0,080
Bronze ao estanho -0,090

Liga Ni-Ag -0,10
Latdo almirantado -0,10
Latdo -0,11
Estanho -0.20
Antiménio -0,25
Liga Al-Cu -0,50
Aluminio -0,60
Cadmio -0,65
Liga Al-Mg -0,65
Zinco -0,95
Manganés -1,08

Magnésio -1,55

O diagrama de Pourbaix € um recurso extremamente utilizado para estudar a qualidade de
um implante, no qual € plotado potencial versus pH, utilizando-se, na sua construciio os conceitos
de termodinamica das reacSes eletroquimicas. Usando este diagrama, pode-se determinar por

melo de medidas de potencial ¢ pH, se uma superficie metalica estd numa regifio de imunidade
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(tendéncia & corrosdo igual a zero), numa regifio ativa (tendéncia a corrosio alta), ou, numa

regifio passiva, onde a tendéncia & corros#o existe, mas existe também a ocorréncia de um filme

protetor [Lopez, 1993].

O diagrama de Pourbaix para o titanio, é mostrado na Figura 2.3. Este diagrama mostra as
. - - o P i [ . - . B ;o P
areas estaveis de varias espécies (Ti™, Ti”", TiO, T10;, Ti20s, Ti05.2H;0) e as varias regides
indicam a combinagéo de pH e potencial, em que cada fase esta estivel como em um diagrama de

fases.

2 4
s TiQz2H0 Corresio
e .
Potencial T —
o) { - e
—-B
g ] .
\ind - Passividade
A
-1
Corrosio
-2 3 T Imunidade
o) 7 14

pii
Figura 2.3 - Diagrama de Pourbaix para o titanio [Pourbaix, 1974; Ramires, 1998].

A regifo estavel do metal é chamada de imunidade, a regido onde ocorre a formacao de
ox1do estavel é chamada de passividade ¢ a regifio onde ocorre a formagdo de ion, ou produtos da
corrosdio estaveis, ¢ chamada de corrosio. O 6xido de titinio di-hidratado Ti05.2H,0, é um

produto de corrosdo estavel, porém ndo forma um filme aderente como T10;.

Assim, pode-se observar que os diagramas de Pourbaix constituem convenientes

dispositivos para a visualizagio da possibilidade de ocorréncia de corrosio e verificacio das
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composicdes possiveis dos produtos de corrosio. Porém, nio prevéem as velocidades das reacdes

¢ o fendbmeno de passivagio [Panossian, 1993].

2.6.4.3 - Cinética da corrosio de implantes metilicos

A velocidade com que ocorre uma reaciio de corrosio, esta relacionada com a COmMposicio

do meio agressivo, com as condicdes de exposicio, e com outros fatores do meio ambiente
[Lopez, 1993].

Por outro lado, a determinagio termodindmica da tendéncia 3 corrosio de um material em
um meto determinado, nem sempre € totalmente representativa do comportamento efetivo em
uma situagao real. Com efeito, cineticamente pode ocorrer que esta reaciio corrosiva avance a
uma velocidade inicial elevada, e em seguida diminuindo na pratica quando, por exemplo, como
conseqiiéncia d a reagdo, se forma uma p elicula muito aderente de produtos de r eagdo sobre a
superficie metalica. Esta pelicula homogénea, compacta, impermedvel e aderente, atua como uma
barreira que previne o prosseguimento da reagfio ao evitar o contato entre o metal € o meio
agressivo. Este fendmeno chama-se polarizaciio em geral e passivacio quando se forma uma

pelicula protetora solida em particular [Lopez, 1993].

A taxa de corrosdo depende, principalmente das propriedades do filme passivo formado
na superficie dos metais; sua protegdo esti relacionada com a habilidade de resistir 4 quebra desse

filme e a capacidade de recupera-io, caso ocorra a sua ruptura [Rosa, 1997].

Os conceitos anteriores devem-se aplicar na pratica s condigdes predominantes em um
meio ambiente fisioldgico. T30 logo um implante ¢ colocado, as células adjacentes respondem 4
sua presenca. Os fluidos do corpo humano usualmente t8m ions cloro, pH em torno de 7.4
temperatura de 37°C. Logo apds a cirurgia, ocorre na interface tecido adjacente/implante,
fendmenos histoquimicos e bioldgicos com a rapida d iminuiciio de pH; o restabelecimento d 2
condi¢do normal leva alguns dias. Caso haja ma drenagem da 4rea com a formacdo de

hematomas, o pH acido serd mantido por varias semanas, podendo chegar até o pH=5.
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Consequentemente pode ocorrer infec¢lio, o que representa uma solicitagio ainda maior do

implante, podendo chegar até o pH=3 [Zavaglia, 1993].

Fica evidenciado, portanto a necessidade de se ter um material para implante, no qual a
vartagdo do pH ndo afete adversamente o seu desempenho mecanico ¢ influindo assim a

blocompatibilidade [Zavaglia, 1993].

A corrosio dos implantes cirirgicos ¢ um fendmeno critico, porque afeta tanto a
biocompatibilidade, como a integridade estrutural das préteses. Portanto, o material empregado
erreaches adversas, e deve manter sua estabilidade e suas propriedades funcionais

Ulaw vol . o0 ood [Lavaglia, 1993].
2.6.4.4 - Formas de corrosio em implantes metalicos

Em geral, os metais e ligas utilizadas em implantes cirirgicos, se passivam pela formagio
« pelicula superficial que inibe a corrosdo, mantendo o fluxo de corrente e a liberacio de

1oms a0 melo em valores muito baixos [Lopez, 1993].

Levando em conta esta consideragio geral, fica evidente que os tipos de corrosio
predominantes em implantes s3o do tipo localizado (que nfio afetam a totalidade da peca cozﬁ
uma degradag@o geral) ou por mecanismos complementares (em geral esforgos mecinicos, tanto
estaticos como dinmicos). No caso de implantes, varios tipos de corrosio podem ocorrer,

podendo-se mencionar [Lopez, 1993; Zavaglia, 1993]:

1 - Corrosdo por pite: a corrosdo se processa em pontos ou em pequenas areas localizadas na
superficie metalica produzindo pites, que sdo cavidades que apresentam o fundo em forma
angulosa e profundidade geralmente maior que o seu didmetro. Ela ocorre mais freqiientemente
em meios que contém cloretos, como o caso dos fluidos do corpo humano. O aco inoxidavel F-
138 ¢ susceptivel a este tipo de corrosfo, enquanto as ligas de cobalto-cromo-molibdénio, o

tithnio, e as ligas de titanio no sdo susceptiveis.
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2 - Corros&o galvanica: a corrosdio se processa quando dois metais distintos estio em contato e
imersos numa solugdo condutora, provocando uma diferenca de potencial ente eles. O metal
menos nobre sofre corrosio. Em implantes ortopédicos, esse tipo de corrosiio costuma ocorrer 1o
caso de proteses temporarias, quando se usa, por exemplo, uma placa com composico diferente
dos parafusos. Em odontologia, esse tipo de corrosio ocorre em um implante de titdnio em
contato com a obturago de amalgama. O elemento menos nobre (o amalgama) € o ancdo e o
mais nobre (0 titdnio) € o catodo; elétrons sio transferidos através do contato metalico e o
circutto € completado pelo transporte de fons através da saliva. O amalgama ¢ corroido e tais
reacdes podem levar o paciente a sentir desconforto e levando-os 2 danos, isto é, inclusive a

destruicio do osso.

3 - Corrosdo intergranular: a corrosio se processa entre os grios da rede cristalina do material
metalico. Tipica de condi¢Bes particulares, quando os contornos de grido ou as regides nas
interfaces entre os cristais, apresenta uma reatividade maior do que a regido adjacente constituida
do préprio grdo. Essa maior reatividade localizada pode ser resultado da concentragio nessa
regiio de impurezas de elementos de liga ou de fases precipitadas que desenvolvem um

comportamento acentuadamente anddico.

4 - Corrosio por frestas: ocorre na forma de ataque localizado mais intensamente em regides da
superficie metalica onde sio formadas frestas. Em implantes ortopédicos, geralmente ocorre nas
regides de contato cabeca de parafuso/placa. O aco inoxidével outros metais ativo-passivo sio

sujeitos a esse tipo de ataque corrosivo.

5 - Corroséo por fadiga: a corrosdo se processa quando o implante ¢ submetido a tensdes ciclicas
em um meio corrosivo. Devido ao fato das trincas por fadiga se iniciarem sempre na superficie
dos componentes, as condi¢des superficiais do implante sio muito importantes. Para evitar esse
tipo de problema, os implantes devem estd sempre com bom acabamento superficial, isentos de

riscos, aranhdes, sulcos, etc.
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6 - Corrosfic sob tensfo: a corrosio se processa pela aciio combinada d e tensdes residuais ou
aplicadas e meios corrosivos. Diferentemente da corrosdio sob fadiga, onde as solicitaches

mecanicas sdo ciclicas, na corrosio sob tensfo tém-se solicitacGes estaticas.

7 - Corrosio por atrito: A corrosdo se processa entre a superficie metilicae o tecido dsseo e

aparece como pites ou ranhuras.

2.6.4.5 - Testes de corrosic [Beserra, 2000]

Para se obter nformagdes sobre o processo de corrosfio de um material ao longo do

termnpo, muitos testes de curta duragdo tém sido realizados para obtengio de informacdes de

mecanismos tribo-quimicos.

. laboratério podem facilmente comparar o desempenho dos materiais nos
mais v ariados ambientes a gressivos. E stes testes ¢ onsistem na e xposicdo ¢ ontinua d o m aterial
com a possibilidade de se ajustar a agresssividade do meio, de tal modo gue os resultados possam
ser obtidos num curto intervalo de tempo. Isto significa, portanto, que o mecanismo da reaco de

cotrosdo pode ser alterado.

As amostras analisadas nos testes de curta durac3o normalmente sio inspecionadas
visualmente ou opticamente. Através destes testes, pode-se verificar se o revestimento ou o
substrato foi corroido, o tipo de corrosdo, se existir, e a localizagiio dos ataques corrosivos. O
aspecto e a coloragdo dos produtos da reagdio podem fornecer informacg@es sobre o tipo de
corrosdo. A distribuico e a extenséo da corros@o fornecem informagdes sobre as propriedades do
revestimento (distribuiciio de defeitos) e sobre a sua qualidade (por exemplo, homogeneidade da

espessura).

Em muitos c asos, a imersdo c ompleta da amostra numa s olugéio ¢ orrosiva representa a
melhor simulac@io do processo corrosivo. Entretanto, as condigdes do teste devemn ser bem
controladas para assegurar a reprodutibilidade dos resultados. As solugdes geralmente sio

escolhidas em funclo das condigdes reais do problema e sho preparadas em alta concentragio
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para acelerar o processo de corrosio. A maior parte das condicdes do teste ¢ padronizada, tais
como, composi¢io da solugdo, temperatura, aeragio e velocidade da soluciio, duraciio do teste ¢

limpeza da amostra apos o teste [ASTM G 31-72, 1995].

Neste trabalho foram utilizados dois métodos eletroquimicos para medida da resisténcia 2
corrosio da liga Ti-13Nb-13Zr, revestida com HA e nfo revestida: o teste de extrapolacio de
Tafel e o teste de Espectroscopia de Impedancia Eletroquimica (EIE) (Capitulo 4, item 4.7).

1 - Teste de Extrapolaciio de Tafe!
Uma aplicagdo do método de polarizacdo é a determinaciio da densidade de corrente

através do teste de extrapolagio de Tafel. Teoricamente, a densidade de corrente e as curvas de

polarizacio podem ser calculadas através da equagio abaixo:

s 23n4 _2,3.77\
J Jco{exp[ 3 ] eXp( 7 ﬂ [2.6]

onde j ¢ a densidade de corrente aplicada, j., ¢ a densidade de corrente de corrosio, 7 é a

polanizaciio, f, e [ sio as inclina¢Bes anddica e catédica de Tafel.

Quando a polarizagio anddica ¢ muito alta, o segundo termo da Equagio 2.6 torna-se
muito pequeno € quando a polarizagio é altamente ¢ atdica, o primeiro termo é que se torna

bastante pequeno. Nestes casos, a Equacgdo 4.6 pode ser reescrita da seguinte forma:

o= exp[ 231 ) 2.7]
a caor ﬁa -
o 2,3.77J
Jre m]cor'exp - {2.8]
( .
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O grafico da polarizagio em funcio do logaritmo da densidade de corrente apresenta um
comportamento linear para determinados valores do potencial, conforme mostrado na Figura 2.4.

A extrapolac@o dessas linhas retas até o potencial de circuito aberto pode ser utilizada para

determinar a densidade de corrente do processo de corrosio.

30C

200+
! Polaizacio anddica

100+

Potancial ve Ecor {mY)
<3

o
o
o

Polarizagdo catddica

200+

e ‘ ;
10 10 1 0 19

Densidade de Corante {uAfemz)

Figura 2.4 - Representacdo das retas de Tafel para determinar a densidade da corrente de

corrosdo. Ecor € o potencial de corrosfio e jcor é a densidade de corrente de

corrosdo. Dados simulados no ambiente computacional MATLAB.

2 - Espectroscopia de Impedincia Eletroquimica (EIE)

Este teste consiste na aplicagdo de um potencial senoidal de pequena amplitude para
medir a corrente gerada no sistema em funcio da amplitude do sinal aplicado e a sua fase. O
processo de corrosdo pode ser representado esquematicamente por um circuito elétrico

equivalente. No caso de uma reagdio de corrosio simples, o circuito elétrico equivalente esta

mostrado na Figura 2.5.



9

Figura 2.5 - Circuito elétrico equivalente a uma reacio de corrosdo stmples. R; é a resiténeia
Iétrica entre o eletrodo de referéncia ¢ o eletrodo de trabalho; R, é a resisténcia a

polarizagdio da rea¢do eletroquimica e C ¢ a capacitincia da dupla camada.

A impedéncia deste circuito pode ser calculada pela equacdio abaixo:

R a).R;,C

ZZRs+ 7p7 ':Wj 3 11 a3
i—i—a)'.R;.C‘ 1+a)".R[;.C'

[2.9]

onde @ ¢ a fregiiéncia do sinal aplicado, R, € a resisténcia entre o eletrodo de referéncia e o
eletrodo de trabalho, R, € a resisténcia & polarizagio da reacdo eletroquimica ¢ C ¢ a

capacitincia da dupla camada.

Para determinar R; e R, ¢ necessario realizar medidas da impedancia do sistema para

varios valores da freqiiéncia, conforme mostrado na Figura 2.6.



ol Rs + Rp e Dados Simuiados
Rs = 100 Ohm
Rp = 800 Onm
C =5BQuUF

|Impedancia | [Ohm)

10' 10° 1° 10*
Frequéncia (Hz}
Figura ..o - Modulo da impedéncia em fungdo da freqiiéncia  do sinal aplicade no teste de

espectroscopia de impedéncia eletroquimica. Dados simulados em MATLAB.

O valor minimo do médulo da impedéancia medida no teste de EIE ¢ igual 4 resisténcia
entre o eletrodo de trabalho e o eletrodo de referéncia, R;; enquanto o valor maximo da
impedéincia € igual a soma das resisténcias: R, + R,. Estes dados foram simulados através do
programa eis_simul.m escrito em MATLAB, considerando R, = 100Q, R, = 900Q ¢ C = 50pF.
Através desse mesmo programa foi calculada a fase do sinal medido em fung3o da freqiiéncia,

mostrada na Figura 2.7,

Fase (Graus)

15" 10 0 10 10 e
FragGéncia {Hz}
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Figura 2.7 - Gréfico de Bode: fase do sinal medido no teste de espectroscopia de
impedanciaeletroquimica em funcdio da freqiiéncia. Dados simulados: Rs =
1009, Rp = 900Q ¢ C = 50uF.

Para descrever o sistema € possivel também medir a corrente que estd em fase com o
potencial aplicado, como também a corrente que esta fora de fase com o sinal aplicado. A partir
desses dados, pode-se calcular a parte real e a parte imaginaria da impeddncia para cada
freqliéncia. O grafico da parte imaginaria da impedéncia em fung8o da parte real, conhecido

como grafico de Nyquist, esta representado na Figura 2.8.

100, et e
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400+

200+
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300+
400+

500 - ; : S— : :
g 100 200 300 400 300 800 Y00 BOO 800 4000 1100
Parte Real

Figura 2.8 - Gréfico de Nyquist: parte imagindria da impedancia versus a parte real. Dados

simulados em MATLAB, considerando-se Rs = 100, Rp = 90082 e C = 50uF.

2.6.5 - Esterilizacao

Esterilizacfo ¢ a completa destruicfo de todas as formas de vida microbiana (bactérias,
fungos, virus, etc.). A esterilizagfio pode ocorrer via temperatura (esterilizacdio seca ou a vapor),
por produtos quimicos (esterilizagio com o6xido de etileno, glutaldeido, formaldeido, e outros),
por radiacdo (rai0s-X, radiag@o o, radiacdo P e outros) [Zavaglia, 1993] ¢ por plasma [Gadri R.

B. et al, 2000; Holy C. E. et al, 2001].

Todo material para implante deve ser esterelizado antes do seu uso. A manutengio das

propriedades apds a esteriliza¢3o € necessaria para os materials de implante, uma vez que essas

41



propriedades nio devem alterar a morfologia do material durante a etapa de esterilizacio. Para os
materiais metalicos e ceramicos a esterilizagdo nfio é problematica, pois esses materiais suportam
a temperatura da estenilizacio a seco, que é o método mais simples ¢ barato. A faixa de
temperatura da esterilizagdo a seco (160 a 190°C), estd acima da temperatura de fusiio ou
amolecimento de muitos polimeros linear tais como PMMA e polietileno, mas a técnica pode ser
usada para tefion e borracha de silicone. A esterilizago a vapor ocorre sob alta pressio de vapor
a temperaturas mais baixas (120 a 135°C) para alguns polimeros, como o PV, as poliamidas e o
polietileno de baixa densidade, estfo sujeitos ao ataque de vapor d'4gua e nio podem ser

por esse método, Nos materiais poliméricos, portanto, a esterilizacdo é um problema
ser1o. ksses materials ndo podem ser esterilizados por temperatura, devido a sua baixa resisténcia
a0 calor. Restam, portanto as opg¢des da esterilizagio por produtos quimicos, por radiacio

[Zavaglia, 1993] e por plasma [Gadri R. B. et al, 2000; Holy C. E. et al, 2001].

- a¢lo por produtos quimicos € um processo mais caro e demorado, € os residuos

dos proautos guimicos utilizados precisam ser retirados do material (podem ser téxicos).

A esterilizag@o por radiagfio € um método a baixa temperatura, indicado para casos onde a
esterilizacdo por calor causa danos ao produto. A radiagio pode ser ionizante (raio-X, radiagio

o, radiago P e outros) ou ndo ionizante (como radiagio ultravioleta ou de ondas curtas).

A esterilizacdo a plasma ¢ uma das mais recentes técnicas de esterilizaciio a baixa
temperatura. O plasma pode ser produzido aplicando um campo elétrico intenso sobre um
determinado gas (composi¢io de oxigénio ¢ hidrogénio) a baixa pressio. O resultado é a
formacgio de uma nuvem de particulas carregadas (descarga luminescente), muitas das quais estio
em forma de radicais livres. Esses radicais (espécies ativadas), altamente reativos, interagem com
as paredes das celulas dos microorganismos. Inicialmente enfraquecem as camadas externas das
paredes das c¢lulas das bactérias pela reag3o com os hidrocarbonetos ¢ tendo como subproduto,
CO, CO. e OH, que sdo eliminados pelo sistema de bombeamento a vacuo. A reago continua,
rompe a membrana lipoprotéica ¢ abre passagem para que a reacio quimica ocorra também com
as estruturas mais internas das células (DNA), destruindo assim a bactéria e removendo o

pirogénio [Gadri R. B. et al, 2000; Holy C. E. et al, 2001].
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2.7 - Processos de fabricacio dos biomateriais

Os 1mplantes metalicos podem ser fabricados por usinagem, forjamento, fundicio e
matalurgia do po. Os dois primeiros processos sio os mais utilizados, provavelmente por serem
métodos tradicionais. Antes de definir o processo de fabricacfio que sera realizado, deve-se
verificar qual o material que atende aos requisitos da aplicaciio. Esse material deve ser
selecionado cuidadosamente para atender as particularidades impostas por uma aplicacido
especifica. Durante o processo de fabricagio nio devera ocorrer mudancas de microestrutura ou
alteraco das propriedades do mesmo. Outros fatores que devem ser levados em consideraciio sio

o local e as fungdes do implante no corpo humano [Zavaglia, 1993].

Processos de fabricagfio da liga Ti-13Nb-13Zr:

1 - Na obteng8o de ligas de titanio ¢ utilizado um forno a arco com cadinho de cobre refrigerado a
agua, sob atmosfera de argénio. Sdo utilizados metais de pureza comercial na forma de chapas
elementos Ti, Nb e Zr. A fus#io ocorre em trés etapas, com oito passes cada, ¢ apés cada uma o
lingote € virado com objetivo de se obter ligas de composicio e microestrutura homogéneas.
Apbs a fusdo, os lingotes sdo deacapados e encapsulados o vacuo em tubo de quartzo. A seguir
sao submetidos a tratamento térmico a 1000°C, por uma hora seguida de resfriamento em agua,

para posterior forjamento rotativo a fiio até o didmetro final [Schneider, 2001].

2 - O processo de obtengdo de ligas de titdnio por metalurgia do pé (M/P), a partir dos pos
elementares ou pré-ligados, mostra-se uma alternativa viavel em virtude das maiores facilidades
operacionais, O processo visa transformar pés metalicos, utilizando pressio e calor, por meio de
um tratamento térmico de sinterizac3o que substitul a fusfio classica ¢ que se realiza a
temperatura inferior ao ponto de fusio do metal mais importante, obtendo-se a peca ou
componente proximo a seu formato final [Henriques e Silva, 2001]. Para a obtencio de pds de
titnio, normalmente, ¢ utilizado o processo de hidrogenagio-desidrogenacio (HDH), que parte

da fragilizagdo dos metais pela acdio do hidrogénio. Essa técnica é preferencialmente aplicavel ao



zircénio, titAnio e nidbio, em razfo desses metais serem capazes de absorver grandes quantidades
de hidrogénio, mesmo em temperaturas intermediarias, Uma vez que a solubilidade do
hidrogénio a 25°C, nesses metais, é muito baixa, o excesso de hidrogénio precipita-se na forma

de um hidreto fragil, que ¢ facilmente moido {Henriques et al., 2003].

2.8 - Revestimentos de superficies dos biomateriais

Nas dltimas decadas tem-se observado um grande avanco em técnicas para revestimentos
de superficies em biomateriais. Essas técnicas fazem uso de fontes de energia como plasma, laser,
feixes de ions e feixe de elétrons para alteragfo estrutural e/ou composicdo da superficie e para
deposicdo de filmes. As técnicas mais utilizadas para mudar as propriedades superficiais de uma

peca ou componente mecanico, sem alterar o substrato, é a deposicio de filmes sobre tais pecas.

Os biomateriais podem ter suas superficies modificadas através de técnicas tais como:
nitretagdo por plasma, aspersio térmica a plasma, deposicio fisica de vapor, deposicio quimica
de vapor, tratamento termoquimico (mitretagdo), eletrodeposicfio, anodizagie, revestimento
biomimético, fusfo a laser, feixe de elétrons, etc [Rigo, 2001]. A finalidade desses revestimentos
de superficies pode ser o aumento das propriedades mecéanicas superficiais, aumento da
resisténeia a corrosio ou produgdo de uma superficie aspera. No campo biomédico, revestimento
vem s endo usado para modificar a s uperficie d os implantes ( odontolégicos, ortopédicos, etc.),
criando assim uma nova superficie que imprimira propriedades de um implante, que o diferencia
do material ndo revestido [Chu et al., 2002]. Nesta tese serd centralizado o revestimento por

aspersio térmica a plasma (Capitulo 3, item 3.7.2).
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Capitulo 3

Implantes Dentarios

2.1 - Definicfio de implantes dentarios

O sistema mastigatério € a unidade funcional do corpo primordialmente responsavel pela
mastigacdo, fala e degluticio. Os seus componentes também atuam no paladar e na respiraco. O
sistema € composto por ossos, articulacSes, ligamentos, dentes e musculos. Além disso, ha um
intricado sistema de controle neurolégico que regula ¢ coordena todas essas estruturas e

componentes [Okeson, 1992].

A denticdo humana € formada de 32 dentes permanentes distribuidos igualmente no osso
alveolar dos arcos maxilar e mandibular: 0os 16 dentes maxilares estfio alinhados no processo
alveolar da maxila, que esta fixado a porgio antero-inferior do crinio; os outros 16 dentes estiio
alinhados no processo alveolar da mandibula, que ¢ a parte que se movimenta. Cada dente pode
ser dividido em duas partes basicas: a coroa, que ¢ vista sobre o tecido gengival, e a raiz, que fica
submersa e ¢ circundada pelo osso alveolar. A raiz estd presa no osso alveolar por numerosas
fibras de tecido conjuntivo que se espalham da superficie do cemento da raiz para o osso. A
maioria d essas fibras c orre o bliquamente d o c emento numa direcdio ¢ ervical até o osso. E ssas
fibras sdo conhecidas coletivamente como ligamento periodontal [Okeson, 1992]. O ligamento
periodontal ndo sé prende o dente firmemente ao seu alvéolo ésseo, ou seja, é um eficiente
mecanismo de insercio mas também ajuda a dissipar as forcas aplicadas ao osso durante o
contato funcional dos dentes, atua também, como um amortecedor de choque ¢ como érgio

sensorial. Além disso, o ligamento periodontal € capaz de medir remodelaciio dssea permitindo
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movimentagio de dentes [Worthington et al., 1995]. A Figura 3.1 ilustra esquematicamente o

dente e as estruturas periodontais de suporte.

tecido gengival

osso alveolar

raiz
ligamenio
periodontal

Figura 3.1 - O dente e as estruturas periodontais de suporte [Okeson, 1992}.

O osso alveolar constitui o aparelho de insercio dos dentes, cuja fungdio principal é
distribuir e absorver as forgas geradas, por exemplo, pela mastigaciio ¢ outros contatos dentarios.
O cemento é um tecido calcificado especializado que recobre as superficies dos dentes. Sua
por¢do mineral € formada principalmente por cristais de hidroxiapatita, s endo responsavel por
aproximadamente 65% de seu peso. O cemento insere as fibras do ligamento periodontal 4 raiz e

contribui para o reparo apds danos a superficie do dente [Lindhe, 19991

A odontologia precisava empregar consideravel esforco e habilidade clinica para ajudar
com s ucesso p acientes q ue sofriam dos efeitos d o e dentulismo parcial ou total. Os problemas
odontologicos que historicamente eram os mais dificeis de serem solucionados podem ser hoje

resolvidos devido aos implantes dentérios [Peterson, 2000].

O implante dentério € um artefato colocado integralmente dentro do osso e possibilita a
substituic3o da raiz natural do dente, o elemento de sustentacfio dentéaria, por uma raiz artificial,
cuja base ficara exteriorizada para receber uma coroa (Figura 3.2), o qual deve devolver a forma

e a funcio do elemento natural a ser constituido por elementos inertes e bem tolerado pelo

46



organismo. O implante é inserido na mandibula ou maxila através de incisdes totais [Schroeder

et al,, 1994; Moraes, 2001}
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Figura 3.2 - Raiz dental artificial [Worthington, 1995].

3.2 - Historico dos implantes dentarios

A busca da substituigdo de elementos dentais ausentes ou perdidos através da implantacio
de materiais tem origem no Egito antigo. A implantagio nessa época era feita transplantando-se
dentes de escravos ou de pessoas pobres que voluntariamente vendiam seus dentes avulsionados
acidentalmente, como mercadorias. Dentes oriundos de cabras, clies ou macacos tamb2m eram
aproveitados. Estas tentativas se desdobraram pelos séculos vindouros. Durante o periodo entre o
final do século XIX e o inicio do século XX, o ouro, porcelana ¢ a platina também foram usados
como material de implante. Todas essas tentativas buscavam um sistema andlogo ao ligamento
periodontal, mas os pesquisadores se deparavam com estruturas desorganizadas que nio
respondiam as solicitagdes clinicas protéticas. Em meados de 1950, foi descoberto um sistema de
ancoragem end6ssea do corpo implantar, que proporcionava otimizacio para sustentago

protética: a osseointegragio [Serra et al., 2001].
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3.3 - Classificacio dos implantes dentarios

Quanto a técnica cirtrgica utilizada, os implantes podem ser classificados em:

subperidsteos, transdsseos ou enddssios [Peterson et al., 2000]:

¢ Implantes subperiosteos ou justadsseos: consistem de uma estrutura que ndo penetram no
tecido Osseo, que se apoiam na superficie 6ssea, mantendo uma relacao de contato e
justaposi¢do (Figura 3.3). Szo usados preferencialmente na mandibula. Sio bilaterais ou
unilaterais e sua estrutura se apoia em pilares debaixo do peridsteo que, apds a cicatrizacao
tecidual apresentam-se externamente a mucosa para servirem de apolios para a protese que

serd instalada no mesmo.

Figura 3.3 - Implante subperidsteo (Worthington, 1993).

* Implantes transésseos: consistem de uma estrutura que penetram no interior da mandibula,
pelo bordo inferior da mesma, através de uma incisio extra-oral abaixo do mento (Figura
3.4). Séo usados apenas na mandibula. Possuem diferentes formas, sendo a mais comum a de
parafuso transmandibular, que possui uma base que se encaixa na borda inferior da mandibula
¢ pmos que se fixam nela. Alguns desses pinos sio fixados na mandibula e outros a

atravessam at¢ a cavidade oral onde funcionam como estabilizadores de proteses.
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Figura 3.4 — Implante transdsseo (Worthington, 1995).

® Jmplantes endésseos ou intra-6sseos: consistem de uma estrutura que sdo introduzidas
dentro da estrutura ¢ssea do maxilar ou da mandibula através de realizacdes de leitos
cirtirgicos da estrutura éssea (Figura 3.5). E o tipo de implante dental mais usado sendo a
parte da industria voltada a fabricagio de implantes que mais cresce. Eles podem ser usados

para reposi¢do de um tnico dente ou todos os elementos dentais na mandibula ou maxila.

Lamina Cilindro

Parafuso

Figura 3.5 — Implante enddsseo (Worthington, 1995).
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Os implantes, embora possam diferir em detalhes nos variados sistemas, podem ser
classificados quanto a forma em basicamente dois tipos: parafuso com rosca (Figura 3.6A) e
cilindrico sem rosca (Figura 3.6B). Os implantes do tipo parafuso s#o mais vantajosos em rejagio
aos cilindricos: s#io de fécil implantacio e, se necessario de ficil TEMOCAC; possuem maior
estabilidade inicial; maior 4rea de contato, comparando-se parafusos e cilindros de mesmo
comprimento e didmetro e maior dissipagiio de cargas para o tecido 6sseo {Carvalho et al,
2001].

B
Figura 3.6 — Tipos de implantes quanto a forma: A) parafuso B) cilindrico (Peterson,

2000)

Os implantes quanto ao acabamento superficial podem ser divididos basicamente em
quatro grupos [Elias et al., 2004]: usinado, em que ¢ feita a limpeza, descontaminagio,
passivacdio e esterilizagdo do implante apés a usinagem ou com os mesmos tratamentos da
superficie como usinada havendo antes da esterilizag3o a imersio em acidos; com jateamento,
seguido ou ndo do tratamento com 4cido e com uma camada de oxido de titnio ou de

hidroxiapatita depositada por asperséo térmica a plasma.
3.4 - Osseointegracio

O fendmeno de osseointegragio niio ocorren de um estudo direto sobre o problema dos
implantes dentais e sim, de observagdes acidentais de estudos sobre fluxo sangiiineo nos o0ssos

descoberto pelo Dr. Per-Ingmar Branemark, professor do Instituto de Biotecnologia Aplicada da

Universidade de Gotemburg - Suécia. Essas pesquisas comecaram com o estudo da circulacdo
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sangiiinea na medula dssea e continuaram com a observagio da circulaciio em 0sso vivo, pelo uso
de uma camera de video em tibia de coelhos [Branemark, 1959]. Esse aparelho consistia de um
parafuso de titanio com um conduto central e uma abertura transversal em um nivel, para permitir
que vasos e 0 0sso pudessem crescer para o interjor da cimera. Esse sistema permitia que a
microcirculagio do tecido ésseo vivo pudesse ser analisado sob vérias condicdes experimentais.
Ao término das experiéncias, quando chegou 2 hora de remover a cimera de titanio, o Dr.
Branemark encontrou que o osso havia crescido em tio intima proximidade ao titanio, que o
aparelho nfo pode ser removido prontamente, necessitando que o osso ao redor fosse removido
cirurgicamente para sua retirada. Ocorreu entdo ao Dr. Branemark, que tal integrac3o entre o
paratuso de titanio e o osso poderia ser Gtil para suportar préteses dentais e chamou esse

fendmeno de osseointegracio [Parel et al., 1997; Cardoso e Gongalves, 2002].

A osseointegragio ¢ o termo usado para descrever o mecanismo de aderéneia do tecido

osseo & superficie de implantes usados como pilares [Mazzonetto et al., 1999].

Osseointegragio ¢ definida como sendo o contato fisico existente entre o 0sso vivo e
ordenado e o implante, sem interposicdo de tecido conjuntivo ou nfio dsseo, quando o implante é
submetido a carga funcional. Com base neste conceito os implantes apresentam dois mecanismos
basicos de retengéo dos sistemas de implante: retengfio mecénica e retencio bioativa. A retengdo
mecanica ¢ feita, em nivel macroscopico, fendas, furos, ranhuras ou roscas e envolve o contato
direto entre a superficie oxidada (passivada por um éxido) do implante e o tecido 6sseo, em nivel
microscopico, pela rugosidade das superficies permitindo uma intima unifio entre o tecido ésseo e
o implante, sem ocorréncia de ligacdes quimicas. A retencio mecénica refere-se basicamente a
substratos metalicos implantados como o titinio ou ligas de titinio. A retencio bioativa consiste
na unido bioquimica do tecido 6sseo vivo 4 superficie de um implante a qual ¢ independente de
qualquer mecanismo de unido mecanica, ¢ que se toma identificavel no microscopio eletronico de
varredura. O fosfato tricélcio e a hidroxiapatita conferem uma superficie bioativa, que promove
uma unido direta enire o implante € o tecido dsseo. Este fendmeno é chamado biointegracio
[Vidigal Jr e Groisman, 1996; Elias e Lima, 2001]. A Figura 3.7 ilustra a seqiiéncia da

osseontegracdo de um implante dentario.
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Figura 3.7 - Seqliéncia da osseointegracdo de um implante dentério [Peterson, 2000]: A - Sitio
do mmplante preparado no osso; B - Implante manufaturado colocado precisamente
no Jocal. O espago entre o impiante e o osso deve ser menor que 1 mm; C - Inicio da

osseointegracdo; D - Implante osseointegrado

Do ponto de vista biomecénico, a caracteristica mais importante da osseointegracio & que
ela promove uma conexio estavel e de longa duracio entre o implante e o osso, o que permite

uma util transmiss&o de forga aos tecidos vizinhos adjacentes [Cardoso e Gonealves, 2002].

3.5 - Fatores que influenciam 2 osseointegracio

Seis fatores sdo de importincia para estabelecer a osseointegracio [Hebo et al. 1997;
Lindhe, 1999; Mazonetto et al., 1999; Cardose e Gongcalves, 2002; Braceras et al., 2002 |:

1 - Material do implante;

2 - Desenho do implante (macroestrutura);

3 - Superficie do implante (microestrutura);

4 - Situag@o do leito do implante;

5 - Técnica cinirgica,;

6 - Condi¢Ges de cargas.

Todos estes fatores necessitam ser controlados mais ou menos simultaneamente para

resultar na osseointegrac@o do implante dentério.
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3.5.1 - Material do implante

Na escolha do correto material para o implante, muitas propriedades devem ser
consideradas como, forga mecanica, estabilidade, possibilidade de producio, etc. No entanto, a
mais importante propriedade é a resposta tecidual a0 material, tanto no local como
sistematicamente. Essa questdio € crucial, pois a maneira que o material do implante ira responder
quimicamente ao meio bioldgico adjacente, como por exemplo, problema de corrosfio, ¢ de
fundamental importéncia. Os materiais de implante sio tanto metais. puros como ligas metélicas.
A excecio dos metais nobres como ouro e platina, todos os metais sfo reativos e
consequentemente cobertos com uma camada de éxido. Estes compostos éxidos sio classificados
como cerdmicos. Desse modo, ¢ o dxido do implante que toca o tecido 6sseo e nio o metal por si
s6. Como o0s metais e seus respectivos 6xidos apresentam propriedades diferentes, é a

biocompatibilidade dos 6xidos que ¢ de grande importancia. [Cardoso e Goncalves, 2002].

Apesar da diversificago dos possiveis metais e ligas metalicas a serem empregados como
implantes dentérios, o titdnio com pureza comercial destaca-se como o mais usado e apenas
algumas ligas de titanio s3o usadas. O cobre, 0 aluminio e o zinco nio sio indicados por serem
metais que possuem produtos de dissolugio toxica. Qutra liga metalica muito estudada foi o aco
moxidavel que demonstrou um bom grau de osseointegracio, porém com alto grau de corrosio
quando mantido por longos perfodos de tempo em posicio [Cardoso e Gongalves, 2002].
Atualmente fosfatos de calcio vém sendo usados na forma de revestimentos sobre substratos de
a¢o moxidavel [Alves et al., 2004; Neves et al., 2004; Ossa e Tschiptschin, 2004; Silva et al.,
2004].

3.5.2 - Desenho do implante (macroestrutura)
A forma de um implante tem uma grande importancia no estabelecimento da
osseointegragio. Foi demonstrado que se um implante nfio esta completamente estavel durante o

periodo de cicatrizago, isto pode resultar na formac#o de um tecido fibroso ao invés de 6sseo na

interface implante-osso [Cardoso e Goncalves, 2002].
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O desenho do implante em forma de parafuso com superficie rosqueada é preferido aos
implantes lisos e € colocado dentro do osso preparado e com rosca. As roscas criam uma area de
superficie maior, resultando em maior contato inicial osso-implante e também ajudam a balancear
a distribuigfio de forgas ao redor do tecido Osseo, e tém papel importante na fixacfio inicial do
umplante. Se houver grande folga entre as roscas ésseas e o implante, pode ocorrer proliferacio
de tecido mole, em vez de uma interface dssea direta. Portanto, "encaixe preciso em osso vital" é
elemento indispensavel para a osseointegracio. Quando os procedimentos sio bem executados, o

implante parafusado encaixa com perfeicio no 0sso, com um efeito selador [Hobo et al., 1997].

353 - Superficie do implante (microestrutura)

*ia da superficie dos implantes é em relacdo & escala molecular. A superficie
do impiui.. ... seve ser completamente lisa ou extremamente rugosa, devendo conter pequenas
irregularidades como ranhuras, que permitirio uma melhor adesio celular € consequentemente
maior adesio ¢ssea. Ha muitos tipos de ligagdes biomoleculares que ocorrem na superficie do
implante, entre elas: Van der Waals (a mais fraca), covalentes e ibnicas. O tipo de ligacio
molecular que ocorrer ¢ de fundamental importancia para a manutencdo do implente. Ligacdes
mais fortes resultam em melhores resultados de osseointegracdio. Outra peculiaridade dessas
superficies intermedidrias ¢ o fato delas possuirem uma alta energia e que é dependente também
do material do implante, seu modo de producdo e limpeza. O éxido de titAnio tem uma alta
energia de superficie, 0 que causa uma forte tendéncia de atrair particulas estranhas, o que pode
prejudicar a osseointegracio. Portanto é de muita importancia evitar "contaminagio" da
superficie do implante por outros materiais que nio titdnio, como por exemplo, pd de talco das
luvas cirlrgicas. Desse modo, os implantes nunca sio tocados com nenhum instrumento que nio

seja também recoberto por titinio [Cardoso e Gongalves, 2002].

Embora os implantes em forma de parafuso sejam considerados préprios para a
estabilidade priméria necessaria & osseointegragio, os implantes cilindricos com superficies
rugosas por jateamento tém demonstrado, experimentalmente, sua capacidade de acelerar a

formag#o dssea ao seu redor [Dias et al., 2000},
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Embora ndo haja diferenga significativa no indice d e sucesso d e i mplantes lisosou de
superficie rugosa, dados recentes sugerem que implantes com superficie rugosa oferecem maior
contato osso-implante, favorecendo a cicatrizagio, além de proporcionar uma maior fixagio do
implante durante a fase de cicatrizago, representados por um maior torque para remog¢do [Grisi e

Marcantonio Jr, 2002].

Superficies de titdnio revestidas com hidroxiapatita € éxido de titAnio apresentam contatos
com o 0sso neoformado em tempo mais curto do que as superficies lisas. Essas caracteristicas das
superficies texturizadas (promovendo maior percentual de contato osso-implante e favorecendo
contatos mais rapidamente) permitem que os implantes osseointegrados com essas superficies
recebam cargas funcionais mais precocemente e favorecem seu prognéstico quando aplicados em

tecido Gsseo pouco compacto, ou em 0sso regenerado [Amarante e Lima, 2001].

3.5.4 - Situacfo do leito do implante

Osso bem vascularizado se constitui em um melhor leito para implante do que 0ss0s com
osteite, com pouca vascularizagio ou necrético. Condigdes sistémicas dos pacientes que podem
influir na reparag@o dssea e do tecido mole devem ser investigadas e controladas previamente 4
colocagdo do implante, como por exemplo, osteoporose, diabetes, baixa altura do rebordo,
irradiagio prévia, infecglo e etc. Em geral, tecido dsseo compacto como presente na mandibula
temn se mostrado como de propriedades melhores do que o osso esponjoso presente na maxila. Ha
também uma diferenca na morfologia ¢ssea dependendo da idade do paciente, sendo que em
pacientes muito jovens existe 0sso menos denso, com espagos medulares de permeio a0 0sso

esponjoso [Cardoso e Gongalves, 2002].
3.5.5 - Técnica cirtirgica

A técnica cirirgica ¢ um dos mais importantes passos para o estabelecimento da
osseointegragio. O implante € inserido na mandibula ou maxila através de incisdes totais. Apds a

incisdo ¢ feita a confecgfio de um alvéolo cirirgico no osso com brocas calibradas da mais fina

para mais grossa € a seguir instala-se o implante. O objetivo deve ser sempre o de minimizar o
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trauma ¢irirgico aos tecidos receptores. Instrumentos de perfuracio especificos ¢ de didmetros
progressivos devem ser utilizados, sendo imperativo um adequado resfriamento durante o
procedimento de perfuragio a fim de minimizar o trauma térmico. Foi demonstrado que uma
temperatura de 47°C aplicada por um minuto, ir4 reduzir a formacio de tecido 6sseo. Do ponto de
vista 1deal, o implante deve ser introduzido perpendicularmente para obter o maximo de
estabilidade micial. Inicialmente as técnicas cirlirgicas de implantes dentais consistiam de duas
fases cirturgicas com intervalo de cicatrizacdo entre elas. Esse periodo de cicatrizacio varia de
acordo com a qualidade e quantidade de tecido 6sseo disponivel em cada situacio. Atualmente,
em algumas situacdes especificas a colocag@io do implante tem se resumido a somente uma fase

cirurgica [Cardoso e Gongalves, 2002].

O osso n&o pode ser aquecido além de 43°C para que sua vitalidade seja mantida. Quando
a temperatura excede 43°C, a fosfatase alcalina entra em colapso; o ideal & que a temperatura nio
exceda 39°C. Usa-se uma técnica cirtirgica delicada para evitar o excesso de ternperatura e muita
irrigac@o com solugdo salina estéril. O equipamento de perfuragio e a técnica cirlirgica sdo muito
importantes, como o controle de rotagio no maximo em 2000 rpm. A abertura de rosca e a

instalagio do 1mplante no osso requerem uma velocidade entre 15 e 20 rpm [Hobo et al., 1997].

E importante usar brocas graduadas (para evitar, por exemplo, a perfuracio de um orificio
de 4 mm em apenas um passo) e refrigeracio adequada. Usando-se este tipo de técnica
contr~i».7a, o sobreaquecimento pode ser totalmente evitado. Qutro pardmetro cirtirgico de
relevancia € a forca usada na insergio do implante. A mio muito pesada vai resultar em tensio no
0sso e a resposta de reabsorgio sera estimulada. Recomenda-se uma forga moderada para rosquar

o mmplante em seu sitio [Hobo et al., 1997].
3.5.6 - Condicbes de carga

Cargas prematuras em um implante poderio resultar na formacio de um tecido fibroso ao
invés de formagio de osso na interface implante-osso. Devido a esse fato, o procedimento é

realizado em dois estdgios. No primeiro estigio o implante ¢ posicionado no tecido Gsseo e

deixado por um periodo de cicatrizagio equivalente a trés meses na mandibula e cinco a seis

56



meses na maxila sem nenhuma carga [Vidigal Jr e Groisman, 1996; Peterson, 2000; Cardoso
e Gongealves, 2002; Grisi ¢ Marcantonio Jr, 2002]. No segundo passo, uma perfuracido da pele
ou mucosa ¢ realizada, sendo conectados a abutments (conectores) ¢ ap6s isto o implante pode

receber carga [Cardoso e Gongalves, 2002].

A cicatrizaglio dssea (integragio) comega na primeira semana apos a 1nsercio dos
mmplantes e alcan¢a 0 maximo na terceira ou quarta semana. A cicatrizac3io inicial dos tecidos
gradativamente se transforma em tecido dsseo depois de seis a oito semanas. Apés a colocagio da
protese definitiva, 0 0sso se remodela todo o tempo, resultando um aumento de osso cortical ao
redor do implante [Hobo et al, 1997]. Estudos que avaliaram a previsibilidade dos
procedimentos cirirgicos de duas etapas quanto & estabilidade de préteses fixas na regido da
mandibula verificaram uma taxa de sucesso entre 95% e 99%, durante um periodo de dez anos

[Grisi e Marcantonio Jr., 2002].

Uma vez alcangada a osseointegragdo, a manutengio da mesma a longo prazo resultara
em uma adequada distribuigéo de cargas, através de um apropriado d esenho oclusal, d ¢ uma
manuten¢do do selamento mucoso periimplantar e do controle da higiene bucal, feito pelo

paciente [Mazzoneto et al., 1999].

Quando todos os fatores que influenciam 4 osseointgraggo sio seguidos simultaneamente,
a fixagdo de uma unidade de implante no biolégica de tithnio ao osso com uma conexdo direta
entre o 0sso vivo e a superficie de um implante carregado com carga vai ocorrer, com
aproxmmadamente 95% de sucesso para a mandibula e 85% para a maxila [Wortington, 1995].

3.6 - Implantes parafuso - Branemark

Juntamente com os fundamentos da osseointegracio formou-se o conceito de Sistema

Branemark de implantes dentarios.
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Inicialmente, um sistema de prétese sobre implante era formado por seis componentes:
1)implante; 2)parafuso de cobertura ou cover-screw; 3)pilar (abutment); 4)parafuso do pilar;
5)protese; 6)parafuso retentor da prétese. Mas, a experiéncia clinica mostra que quanto maior o
numero de componentes, maior a possibilidade de falha da prétese. Apés estudos biomecanicos
verificou-se a melhoria do desempenho com reducio do numero de componentes. Atualmente,
quando se realiza um sistema de prétese sobre implante, este é composto de quatro elementos:
1)implante, 2)pilar (abutment); 3)parafuso de fixacdo do pilar; 4)coroa e o parafuso de fixacdo da

coroa [Lindhe et al., 1999]. A Figura 3.8 ilustra os componentes do Sistema Branemark.

Figura 3.8 - Componenetes do sistema Branemark: 1 - implante, 2 - parafuso de cobertura, 3 -

pilar, 4 - parafuso de fixacdo do pilar, 5 - coroa e 6 - parafuso de fixacsio da coroa
[Hobo, 1997].

O implante dental do sistema Branemark é constituido de titdnio 99,9% puro, com roscas
externas e internas torneadas, produzido por tornos automaticos de precisiio. Suas roscas externas
ficam em intimo contato com o 0sso, a as roscas internas servem como f ixacdo para o futuro
componente protético. A porgio apical do implante tem conformaciio cdnica, com entalhes
longitudmais que facilitam a reunifio de particulas dsseas no processo de rosqueamento do pino
no 0sso, além de favorecer uma melhor ancoragem dssea. Na parte superior, apresenta uma mesa
de forma hexagonal que comporta o parafuso de cobertura durante o processo de osseointegragio.
Os demais c omponentes do implante sio utilizados apds verificacdo desta osseointegracdo, de

acordo com as necessidades funcionais e estéticas de cada caso [Serra et al., 2001].
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Quanto ao comprimento ¢ didmetro, os implantes sio comercializados com djferentes
dimensBes, as quais sio indicadas para diferentes condicdes e qualidade do osso. Os implantes
odontologicos cilindricos com ou sem rosca sdo encontrados com didmetros entre 3,25 a 6,0 mm
¢ comprimentos entre 7 ¢ 18 mm. A escolha da dimens3o do implante ¢ determinada pelo espaco

disponivel, qualidade do osso e local de implantacdo.

Os implantes parafusos apresentam as seguintes vantagens [Todescan e Botino, 1996]:

I - O implante na forma de parafuso propicia uma superficie de contato maior que os implantes
cilindricos lisos e cdnicos, permitindo que os fendmenos de osseointegragio ocorram com maior

intensidade.

2 - O implante parafuso propicia uma estabilidade muito maior, pois sua forma permite firme

ancoragem no tecido 0sseo, o que, em tese, é benéfico para os mecanismos de cicatrizacio,

3 - A distribuicdo de forgas € realizada sem a ocorréncia de um plano de clivagem entre o

implante e a superficie do tecido dsseo.

3.7 - Revestimentos de implantes dentarios

3.7.1 - Revestimentos de HA

Os revestimentos de HA tém sido indicados como um dos mais promissores materiais de
implantes em aplicagBes dentarias, devido a viabilidade econdmica para obtencdo do pd e das
caracteristicas de biocompatibilidade e propriedades mecénicas do conjugado. A capacidade de
ligagio com o osso, apresentada pela superficie do revestimento, aliada as propriedades
mecénicas do substrato (metalico) confere a estes materiais um desempenho muito bom,
especialmente em aplicagGes que envolvam reparos estruturais e que necessitem suportar grandes

esforgos, ou mesmo que demandem uma répida bioadesio do implante [Elias e Lima, 2001].
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A maior vantagem do emprego de revestimentos de HA, com material bioative, estic na
sua capacidade de ligag@o com o o0sso, apresentada pela superficie do revestimento, que associado
as propriedades mecénicas do substrato, promovem a estabilizacdo do mmplante no curto espaco
de tempo do que em implantes niio revestidos. Com isse, diminui-se o tempo entre a cirurgia e a

colocagdo da protese, além de se aumentar a 4rea superficial do implante [Misch, 2000].

Tradicionalmente, a HA tem sido aplicada sobre substratos metélicos em préteses de
titanio e suas ligas, nas ligas de Co-Cr ¢ sobre o aco inoxidavel. O coeficiente de expansio
térmica dos materiais que compdem o conjugado € um importante fator a ser considerado, uma
vez que tensdes residuais de compressio ou de traglio entre o substrato e o revestimento afetam a
integridade fisica ¢ quimica do revestimento, devendo de antemio ser minimizadas. A

‘wra media que o substrato atingird durante a deposicio (em geral inferior a 300°C no
pre aspersdo térmica a plasma) é um pardmetro que poderd afetar a adesio do
revestimeiiio. Por esta razéio os coeficientes de expansfo térmica dos substratos metalicos
utilizados sdo uns fatores muito importantes e deverdo estar préximos aos da HA para ndo haver
formagio de tensdes residuais. A seguir sdo mostrados dados com este coeficiente de dilatacdo
linear para os trés tipos de substratos mais utilizados: ligas de titanio (10 x 10°°C™), ligas Co-Cr-
Mo (16 x 10°°C™), aco inox 316 (7-9 x 10°°C"y e HA (12 x 10°°C™). O titénio por apresentar
um coeficiente relativamente proximo ao da HA, ¢ por isto, o material mais indicado para a
composiglo do substrato. Além disso, outras vantagens de se usar o titdnio ou suas ligas ¢ sua
baixa densidade, boa resisténcia mecnica, reconhecida biocompatibilidade e capacidade de

ligagio aos 0ssos através da indugio de fosfatos na superficie implantada [Silva, 2003].

A técnica de deposigdo de revestimentos de HA pelo processo de aspersdo térmica a
plasma € a mais comumente pesquisada comercialmente para uso em implantes dentarios. Esta
técnica se destaca pelo curto tempo de deposicio e produz uma fina camada de revestimento

bioativo [Lima et al., 1996; Elias e Lima, 2001].
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3.7.2 - Processo de aspersdo térmica a plasma (ATP)

O processo de ATP ou "Plasma Spray" consiste na deposicio de particulas de HA
fundidas ¢ semi-fundidas, através de wma fonte de calor (plasma) gerada no bico de uma pistola
apropriada por meio de um arco elétrico de corrente continua aplicados entre dois eletrodos, sdo
pulverizadas e lancadas (aceleradas) sobre o sﬁbstrato, achatando-se e aderindo-se as
irregularidades do substrato preparado. Fssas camadas sdo constituidas de pequenas particulas
achatadas em diregfo paralela ao substrato, com morfologia lamelar contendo inclusGes de
Oxidos, vazios e porosidades, formando o revestimento [Powlowski, 1995; Howes, 1994]. A
Figura 3.9 mostra o esquema do processo de aspersio térmica a plasma e a Figura 3.10 ilustra

esquematicamente as principais caracteristicas das camadas depositadas por ATP.

Suhstrate Z
L

Saida de dgua % Cshertura

Pistola de plasma b

Entrada de dgua

Particulas propelidas
canira o substrafo

Detalhe ﬂa cohertura

Figura 3.9 - Esquema do processo de aspersiio térmica a plasma [Lima, 2001].
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Figura 3.10 - Seg#o transversal tipica de um revestimento aspergido por aspersio térmica

a plasma, mostrando a estrutura lamelar de 6xidos e inclusbes JAWS, 1985].

A corrente continua de eletricidade entre o catodo ¢ o anodo ioniza o gés, formando o
plasma. Em uma pistola de plasma, o gas passa entre um citodo de tungsténio e um anodo de
cobre refrigerado a dgua. O gis mais utilizado em ATP ¢ o argénio. E usado como gés primdrio,
tendo um gés secundério (hidrogénio) para aumentar a energia. Forma o plasma facilmente e é o
menos agressivos aos bicos e eletrodos. £ um gés nobre, inerte para todos os materiais

depositados.

O plasma atinge temperaturas acima de 20.000°C, entre os eletrodos, que diminui
rapidamente até a faixa de 1000°C - 1500°C a 6 cm do arco, € as particulas chegam a velocidades
da ordem de 300 m/s, para um equipamento que opera a 40 kW [Silva, 1998]. O plasma ¢
definido como o quarto estado de agregacdio da matéria, onde € possivel em um mesmo composto
gasoso se ter: ions positivos, elétrons, Atomos neutros e moléculas formam uma atmosfera
metaestavel. As taxas de resfriamento neste processo também podem ser muito elevadas,

. 6 . .
aproximando dos 10" K/s, 0 que afeta a microestrutura dos revestimentos,

A HA, submetida ao processo de ATP, sofre decomposicio parcial em: éxido de caicio
(CaQ), tetracalciofosfato [Cay(PO4)s0] o e B-fosfato tricdlcico [Ca(PQs)s], oxiapatita
[Cain(PO4)s0] e fase amorfa. Estes produtos, em meio fisiol6gico, sfo mais soliveis do que a

HA. Através de um tratamento térmico a 600 °C por cerca de 20 minutos é possivel cristalizar o
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revestimento, reduzinde quase que completamente o percentual de material amorfo ou fases

metaestaveis formadas durante a deposiciio.

Um revestimento de HA tipico apresenta uma cristalinidade da ordem de 40 % e
espessura de 50 um, podendo este revestiimento perder ao longo de alguns meses, até metade da
espessura devido a rapida dissolugfio da fase amorfa num meio fisiolégico. A taxa de dissolugdo,
eniretanto, depende ainda da localizagfio do implante, do ambiente celular, da porosidade, da
rugosidade ou topografia do revestimento dentre outros fatores. A dissolucio de fons de Ca™ e
PO, tem sido vista como favorecedora da osteocondutividade, ou seja acelera a formacio do

0sso ao redor do 1mplante [de Groot, 1990].

O conteudo de calor, temperatura e velocidade do jato de plasma ¢ controlado pelo tipo de
bocal, corrente do arco, razio de mistura dos gases e taxa de fluxo de gas. O arco opera com
corrente continua de uma fonte de energia tipo retificadora. A energia elétrica para o arco ¢
governada por uma unidade de controle central que também regula o fluxo de gas do plasma e da
agua de refrigerag2o e a seqfiéncia desses elementos [AWS, 1985]. A Figura 3.1 ilustra uma

instalagdo completa de um sistema de aspersio térmica a plasma.

Alimentador
de p& (duplo)
Gasesde ) =
plasma Sistemade =
controia
e arraste Tocha
. o plasma
- Uagun[t]:n .J'—
2§ ildpes
Igniter de alta
—_— O freqiiéncia "‘F"“’-"%—‘

.

-

T Tk Toed e 4 j o o=

Fonte CC
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Figura 3.11 - Instalacio tipica de um sistema de aspersio térmica a plasma [AWS, 1985].

O primeiro passo para se ter um revestimento de qualidade e reprodutibilidade por

aspersdo térmica estd relacionada com o tipo de pd. Deve ser controlado o tamanho e a
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distribuicdo das particulas do pd. A distribuiciio de tamanhos das particulas deve ser o mais
homogéneo possivel para que todas as particulas possam ter a mesma energia térmica para o seu
aquecimento e fusdo. Particulas muito pequenas tendem a serem lancadas na periferia da chama
(zona de menor temperatura) ou a passarem muito rapido pela chama, dificultando o seu
aquecimento. Enquanto que as particulas de tamanho grande nio fundem completamente durante
a sua passagem pela chama. Particulas nfo fundidas, geralmente, nZo aderem a0 substrato. Além
disso, uma larga distribuigiio de tamanho de particulas acarreta uma camada depositada nio
uniforme o que dificuitara a densificagio e provocando aumento da porosidade. A fluidez do péé
determinada pelo tamanho e distribuigio do tamanho de particulas: este é um fator importante na

alimentagio da pistola de aspersiio [Poech et al., 1993].

A preparagio do substrato para o processo de aspersdo térmica é vital, sendo que o0s

~onic sBo: a limpeza da superficie, para eliminar a contaminagio que inibiré a ligacdo

VI qubstrato; a rugosidade superficial para prover pequenas asperidades ou
irregularidades gue permitirfio a adesfio ao revestimento e criariio uma maior area superficial
efetiva € o pré-aquecimento para methorar a adesfio do revestimento. A preparagio adequada do
substrato € um item critico e influencia a resisténcia de ligacio e a adesfio do revestimento ao

substrato.

3.7.3 - Caracterizaciio de revestimentos - Ensaio de adesio

O ensaio de adesdo ¢ realizado para se testar a qualidade do revestimento quanto a
aderéncia ao substrato, usando como valor a tensio de ruptura. Varios métodos de ensaios foram
desenvolvidos para medir a adesdio ¢ em laboratérios d e p esquisa 0 ensaio mais utilizado é o
ensaio de resisténcia ao risco. A simplicidade da técnica esta no fato das cargas de destacamentos
dos revestimentos p oderem s er m edidas nas amostras tal como sio produzidas, isto é, n&o ha
necessidade de preparar corpos de prova especiais e padronizados para os ensaios € nem existe o

problema de alinhamento da amostra com o equipamento {Lepiensky, 1998].

A técnica de resisténcia ao risco ou ensaio de riscamento a aderéncia do revestimento é

avaliada pela geracio de riscos com uma ponta cdnica (normalmente diamante Rockwell Cr A
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ponta desloca-se a uma velocidade constante, Vo, sob uma forga normal e uma forga tangencial a
superficie, continua, gradual ¢ crescente (Figura 3.12). O descolamento do revestimento pode ser

monitorado usando-se a microscopia Otica, microscopia eletrdnica de varredura etc. (Figura 3.13).

FORGA NORMAL

DECTOR DE
EMISSAO
_~ ACUSTICA

MOVIMENTO DA AMOSTRA dx/dt

Figura 3.12 - Ilustraciio do ensaio de riscamento [CSEM}.

Figura 3.13 - Micrografia ética de um risco.
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A Figura 3.14 ilustra a identificagfio grafica da regidio de carga critica ou falha adesiva,

Este valor € tido como forga de adesfo pratica ou simplesmente adesio pratica.
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Figura 3.14 - Tlustragio gréfica da regifio de carga critica ou falha adesiva [Silva, 2003}.
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Capitulo 4

Procedimento Experimental

Para caracterizagio da liga Ti-13Nb-13Zr, do pé de hidroxiapatita (HA) e dos
revestimentos de H A sobre a 1iga, foram realizadas as seguintes etapas durante o decorrer do
trabalho: preparacdo das amostras da liga e do pé de HA,; preparagio superficial das amostras,
atraves de rugosidade; deposicio do po de HA sobre as amostras, por aspersio térmica a plasma,

tratamento térmico das amostras revestidas.

A caracterizacdo da liga foi feita através de: microscopia eletrdnica de varredura (MEV)
com espectroscopia de energia dispersiva (EDS), morfologia e composicio quimica; difracio de
raios X (DRX), fases presentes; fluorescéneia de raios X (FRX), composicio quimica;
determinacio da massa especifica, principios de Arquimedss; ensaio de dureza Vickers;

determinagio do mddulo de elasticidade, ensaio de penetracio instrumentada.

A caracterizacio do po6 de HA foi feita através de: MEV com EDS; DRX; FRX.

A caracterizag@o do revestimento obtido por aspersiio térmica a plasma, foi feita através
de: MO; MEV com EDS; DRX; FRX; determinagio da cristalinidade; ensaio de rugosidade;
medida da dureza, ensaio de penetracio instrumentada; medida de adesdo, ensaio de resisténcia
a0 risco; ensaios de resisténcia a corrosdo em solugfio de Hanks, técnica de extrapolacio de Tafel
e espectroscopia de impedancia eletroquimica; Ensaios de biocompatibilidade "in vitro',
citotoxicidade direta, adesfio celular e MEV. O seguinte fluxograma apresenta as etapas do

procedimento experimental adotado neste trabalho (Figura 4.1)
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4.1 - Fluxograma

Preparagio das amostras Caracterizacio do po de HA
= Corte *  MEV com EDS
*  Embutimento, lixamento, polimento * DRX
*  Cobertura ouro paladio *  FRX

Caracteriza¢io da liga
MEV com EDS
DRX
FRX
Det. da massa especifica
Ensaio de dureza
Det. do modulo de
elasticidade

Tratamento superficial
*  Rugosidade

Deposicio da HA
*  Aspersiio térmica

|

Tratamento térmico

|

Caracterizagio do revestimento

|

Caracterizacio fisica Caracterizagio mecénica Caracterizagdo eletroquimica
= MO, MEV com EDS s Ensalo de dureza 4+ Ensalos de resisténcia a corrosio
= DRX, 2 Ensaio de adesio = Extrapolacdo de Tafel
* FRX *  Espectroscopia de impedincia
*  Det. da cristalinidade eletroquimica
= Ensaio de rugosidade

Caracterizagfo biolégica
¢ Ensaios de biocompatibilidads " in vitro"
= (itotoxicidade direta
=  Adesdo celulsr
= MEV

Figura 4.1 - Fluxograma do procedimento experimental adotado neste trabalho.

68



4.2 - Materiais utilizados

4.2.1 - Substrate metalico

A liga Ti-13Nb-13Zr foi utilizada como substrato. As amostras usada neste estudo foram
obtidas de cilindros metalicos de didmetro inicial da ordem de 6 mm ¢ comprimento 10 mm,
produzido na Divisdo de Materiais do Instituto de Aeroniutica ¢ Espago - AMR/TAE/CTA,

utilizando o processo de metalurgia do pé [Henriques et al, 2003].

Os substratos tiveram dois formatos diferentes conforme a exigéneia de aplicacfio. Os
substratos para caracterizagio microestrutural (fisica), para os ensaios de caracterizagio bioldgica
"In vitro" e para os ensaios de caracterizagfio mecanica foram usados substratos com dimensdes
médias de 6 mm de didmetro ¢ 2 mm de espessura e para os ensaios de caracterizacio
eletroquimica foram usados substratos com dimensGes médias de 6 mm de didmetro e 10 mm de

espéssuta .

Os substratos para os ensaios de caracterizagio microestrutural (fisica), caracterizacio
mecanica e ¢ aracterizacfo bioldgica "in vitro”, foram cortados numa ISOMET 2 000, B uchler,

com disco de diamante, tendo como fluido de corte éleo solivel (anti-oxidante) em 4dgua.
4.2.2 - P6 utilizado nos revestimentos

Substratos da liga de Ti-13Nb-13Zr sofreram deposigdo de hidroxiapatita (HA) comercial
2013M - 1, fornecida pela F. J. BRODMANN (USA), através do processo de aspersdo térmica a
plasma. O tamanho de particulas deste pd, comercializado especificamente para aplicagdes como

biomaterial, estd na faixa de 50 a 150um (mais comum no uso préatico).

Antes da aspersio térmica, o pé de HA foi levado 4 estufa a 100°C durante 3 horas para

perda da umidade e maior fluidez no sistema de carregamento do pé da pistola.
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4.3 - Deposiciio dos revestimentos por aspersio térmica a plasma

Na deposicéo do p6 de HA foi utilizado um equipamento de aspersdo térmica a plasma
(Plasma-Spray) para produzir os revestimentos que, posteriormente, foram caracterizados. Hstes
revestimentos foram realizados no Laboratério de Aspers@o T'érmica a Plasma do Departamento
de Engembaria de Materiais (DEMA) da Faculdade de Engenharia Mecanica (FEM) da
UNICAMP, sendo o equipamento a pistola de aspersdo térmica a plasma METCO modelo
3MBI, conforme a Figura 4.2. Os revestimentos foram aplicados manualmente. A pistola possui
alimentago radial de p6 e trabalha com baixos para médios niveis de poténcia, podendo atingir
maximo de 40 KW (500 A e 80 V).

Figura 4.2 - Pistola de aspersdo térmica a plasma.

Para o equipamento utilizado a faixa de corrente de operacdo é de 200-500 A. Estudos
preliminares mostraram que a utilizagio de uma corrente préxima ao limite do equipamento (ou
seja 500 A) levou a deterioragdo dos eletrodos e a perda prematura do bico da tocha,
principalmente no 4nodo (Cu). Este fato limita a corrente pritica de uso em torno de 400 A. Por
outro lado para correntes abaixo de 250 A nfio ocorre deposi¢do, devido a baixa energia térmica

gerada. Desta forma a faixa de corrente a ser avaliada foi 300 - 400 A [Silva, 1998].

Antes de proceder-se a deposicado, os substratos foram jateados com particulas de alumina

(AL O3) entre 2 € 38pum a uma pressdo de 75 psi (10° psi = 6,89 Nmm™), Angulo de 90° e 30
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segundos(s), para proporcionar rugosidade ao substrato com uma rugosidade média aritmética
(Ra = 4um), eliminando-se, desta forma, os 6xidos que poderiam interferir na adesic do
revestimento e facilitando a ancoragem mecénica da HA. Apds o jateamento, todas as amostras
sofreram limpeza com ar comprimido para retirar a alumina sobre a superficie jateada, seguindo-

se & deposicio da HA.

O tempo de deposicao foi de 30 segundos para o pré aquecimento do substraio e de 2
minutos para o revestimento. Ao término de cada deposic3io, o sistema revestimento/substrato era
deixado resfriar & temperatura ambiente. A Tabela 4.1 apresenta os parametros do processo

utilizados na aspersiio térmica.

Tabela 4.1 - Parametros de deposicdo de HA em liga de Ti-13Nb-13Zr.

Pardmetros Valores
Distancia pistola/substrato 65 mm
Tensdo 70V
Corrente de ionizagio 400 A
Poténcia 28 KW
Vazao do gas primério ( argbnio) 80 L/min
Vazio do gas secundario ( hidrogénio) 15 L/min
Pressfio do gas primario ( argdnio) 100 pst
Pressdo do gas secundario ( hidrogénio) 50 psi
Taxa de alimentac3o do pé 90 g/min

Optou-se, neste trabalho, pela seleciio de pardmetros fornecidos pela METCO, que tem esses

valores ja estudados e os recomenda a seus clientes.

A espessura do revestimento foi controlada através do tempo de deposigio, ja que as
amostras cram muito pequenas. Com os pardmetros apresentados, um tempo de deposicio de 2
minutos (3 passes), garantiu uma espessura de 40 um. Os passes consistiam do movimento
manual da pistola sobre o substrato buscando cobrir toda superficie da amostra da forma mais

homogénea possivel.
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4.4 - Caracterizagio microestrutural da liga, do pé e do revestimento

4.4.1 - Analise metalografica

A analise metalografica envolveu as etapas de embutimento das amostras com prensagem
em equipamento Mecapress-B a quente em resina termofixa (baquelite), e tempo de cura de 25
minutos a uma temperatura de aproximadamente 150°C e 5 bar de pressdo, lixamento mecénico
com lixas d'dgua na seqiiéncia de lixas SiC n3o ferrosos de granulacdo de 220 até 1200 mesh
seguide de polimento mecanico em pano de nylon (DP-DUR Strues), embebido de pasta de
diamante de granulacdo 1 um e sendo em seguida lavadas com acetona em banho ultra-sdnico
por 20 minutos. As amostras analisadas no microscopio eletrénico de varredura (MEV}
receberam uma cobertura de ouro paladio em um equipamento de Sputtering Sputter Coater SCD
050, Bel-Tec. Esse processo de cobertura é necessario para tomar condutora a superficie da

arnostra fundamental no processo de observaciio em microscopias eletrénicas.

4.4.2 - Analise microestrutural

A analise microestrutural foi realizada por microscopia ética (MQO) e por microscopia
eletrdnica de varredura (MEV). Na analise por MO foi feita utilizando-se um microscopio marca
Neophot e modelo Carl Zeiss 32, com analisador de imagens, Q 500 MC, para verificar a adesdo
d ©..a revestida, e na andlise por MEV foi utilizado um microscopio da marca JEOL,
muatio JAA - 840A, com analisador de espectroscopia por dispersio de energia (EDS) acoplado,
para verificar a adesio da camada revestida e identificar qualitativamente os elementos quimicos
presentes na liga, no pé de HA ¢ também nos revestimentos de HA sobre liga Ti-13Nb-13Zr com
e sem tratamento térmico. A anélise microestrutural da liga Ti-13Nb-13Zr foi realizada na
Divisio de Materiais do Instituto de Aeronautica e Espaco - AMR/IAE/CTA, enquanto a analise
do pé e dos revestimentos de HA no Laboratério de Caracterizagdo de Materiais do
DEMA/FEM/UNICAMP,
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4.4.3 - Analise por difraciio de raios X

Esta analise compara as fases presentes na liga, no p6 ¢ nos revestimentos depositados,
analisando-se as transformagdes de fases ocorridas. Esta andlise é feita comparando-se os

difatogramas da liga, do pd e dos revestimentos a avaliando-se as transformacdes ocorridas.

A andlise de difracBio de raios X da liga Ti-13Nb-13 Zr foi realizada na Divisio de
Materiais do Instituto de Aeronautica e Espago - AMR/IAE/CTA, enquanto a anélise do po e dos
revestimentos fol ufilizado um difratdmetro da marca Rigaku, modelo D - Max 2200, pertencente

ao Laboratorio de Caracterizaciio de Materiais do DEMA/FEM/UNICAMP.

4.4.4 - Analise por fluorescéncia de raios X

A analise quantitativa por fluorescéncia de raios X foi realizada pela técnica de dispersdo
de comprimento de onda (WD - XRF) da marca RIGAKU, modelo RIX 3000 com tubo de Rddio
(Rh). Esta andlise proporcionou as porcentagens em massa {peso) dos elementos quimicas

presentes nas amostras da liga, do pd de HA e dos revestimentos.
4.4.5 - Tratamento térmico do revestimento

O tratamento térmico do revestimento foi realizado em um forno EDG, modelo FC - 2
durante 1 hora, com fluxo continuo de O, na temperatura de 600°C, com a intengfo de aliviar
tensdes residuais € aumentar a cristalmidade da HA.
4.4.6 - Cristalinidade do revestimento

Na avalia¢io do indice de cristalinidade do revestimento foi utilizada a difracio de raio X

(DRX). Na analise do indice de cristalinidade (IC) relativo ao revestimento fol utilizada a

seguinte equagdo 4.1 [Silva, 1998]:



IC=—x 100 4.1
0

Onde:
Ac = Area abaixo de todos os picos DRX, de 25-35° dos picos do revestimento da HA.

Ao = Area abaixo dos picos, também de 25-35° do p6 de HA.

Este método é adotado pela ASTM SPT 1196 para caracterizagdo de revestimentos

[Prevey e Rothwell, 1994].
4.5 - Caracterizacio fisica

4.5.1 - Determinacio da massa especifica da liga

A massa especifica da liga Ti-13Nb-13Zr foi calculada, segundo a norma ASTM-C744-

74, que se baseia no principio de Arquimedes, conforme a equacio abaixo:

p = [(pH20 x Ps) — (pAr x Pi)] / (Ps - Pi) 4.2}

onde Ps ¢ 0 peso seco (g); Pi € o peso imerso na dgua (g); pAr & a massa especifica do ar na
temperatura do ensaio (g/cnf); pH>O € a massa especifica da 4gua na temperatura do ensaio

(g/em’) e p é a massa especifica da amostra sinterizada (g/cm’).

Para a determinagio dos pesos das amostras (Pi e Ps) foi utilizada uma balanga Libror

L1600 pertencente ao Laboratério de Caracterizagio de Materiais DEMA/FEM/UNIC AMP.
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4.5.2 - Medida da rugoesidade superficial do revestimento

A rugosidade superficial do revestimento foi medida utilizando-se um rugosimetro digital
Mitutoyo, Suftest — 211 pertencente ao Laboratério Central das Centrais Elétrica do Norte

(Eletronorte) — Belém ~PA.

4.6 - Caracteriza¢io mecinica
4.6.1 - Medidas de microdureza Vickers da liga

As medidas de microdureza da liga foram realizadas em um microdurdmetro, Biieller,
com penetrador piramidal de diamante, com carga de 0,2 kgf, na Divisio de Materiais do

Instituto de Aeronautica e Espaco - AMR/JAE/CTA

4.6.2 - Determinacdo do médulo de elasticidade da liga

4.6.2.1 - Ensaio de penetracio instrumentada - Modelo de Doerner-Mix [Doerner-Mikx,
1986}

Obtém-se uma curva carga X profundidade (P x A) através do ensaio de penetracio

instrumentada do tipo carga-descarga, como ilustrado na Figura 4.3.
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Figura 4.3 - Curva carga x profundidade



Admite-se que a curva descarga pode ser aproximada por uma reta na sua parte superior,

(tipicamente até 1/3 de seu tamanho total), como mostrado na Figura 4.4,

1800

1600

1400 —

Carga (mN)
[a4]
3
|

T N 1 4 i 4 i N H i H ¥
9.8 99 h 100 10,1 10,2 10,3 10,4 10,5
<
Profundidade (um)

Figura 4.4 - Curva descarga aproximada por uma reta
A inclinag8o desta reta € a rigidez S (stiffiess) elastica dada por:

s=2
dh

[4.3]

A profundidade efetiva k. ¢ obtida pela intersegdo da reta com o eixo x (os valores de

profundidade). A 4rea projetada 4 da indentacio para penetradores de diamante do tipo Vickers

vale:

A=24,5h )

[4.4]

O modulo elastico reduzido Ex , obtido a partir da teoria do contato mecénico, ¢ dado

por:
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S\z

Ey,=—— [4.5]
fadA
Finalmente, o médulo de elasticidade do material E € calculado a partir da relaco:
ml_z(l—v')@“(lmvg,) [4.6]

E, E E,
onde: _
Ep = médulo de elasticidade do diamante = 1141GPa
Up = modulo de Poisson do diamante = 0,07

v = médulo de Poisson do material (para metais é conveniente usar 0,3).

O equipamento utilizado foi um microdurémetro (Figura 4.5) DUH-W201S da Shimdzu
com penetrador de diamante com a forma de pirdmide triangular, conhecido como penetrador
Berkovich, com carga de 0,3 N, com taxa de aplicagdo da carga de 5 mN/s e com tempo de carga
maxima de 40 segundos. Foram efetuadas dez medidas em 3 amostras. Os ensaios de penetra¢io
instrumentada foram realizados nos Laboratdrios do Setor de Tecnologia Metalirgica da
Fundag@o Tecnologica de Minas Gerais - CETEC.

Figura 4.5 - Microdurbmetro
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4.6.3 - Medida da dureza do revestimento

A dureza da liga revestida com HA foi medida através do ensaio de penetraciio
instruomentada utilizando-se o microdurémetro acima descrito, com carga de 0,15 N e foi
realizada no CETEC.
4.6.4 - Ensaio de adesio do revestimento
4.6.4.1 - Ensaio de resisténcia ao risco

A adesdo dos revestimentos de HA sobre a liga foi avaliada utilizando-se o aparelho

REVETEST da CSEM (Figara 4.6), com carregamento progressivo até a falha do revestimento

com penetrador Rockwell C. A Tabela 4.2 apresenta os pardmetros do ensaio de risccamento.

Figura 4.6 - Equipamento REVETEST (CSEM)
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Tabela 4.2 - Parametros de riscamento

Parametros Valores

Velocidade de aplicagio de carga (Vz) 60 N/min
Velocidade de deslocamento da amostra (Vy) | 6 mm/min

Comprimento do risco 6 mm

Os ensaios de resisténeia ao risco foram realizados no Laboratério de Engenharia e

ModificagGes de Superficie - LEMS da Fundagiio Tecnoldgica de Minas Gerais - CETEC.

4.7 - Caracterizacfio eletroguimica
4.7.1 - Ensaios de resisténcia a corrosfic em solucio de Hanks

Os métodos de ensaios utilizados para avaliagio da resisténcia 3 corrosio da liga Ti-
13Nb-13Zr, revestida com HA e nfio revestida, foram analisadas através das técnicas de

extrapolacdo de Tafel (ET) e de espectroscopia de impedéncia eletroquimica (EIE).

Para a realizagio do teste de corrosfio pela téenica de ET foi utilizado um potenciostato
modelo 273A da EG e Princeton Applied Resarch (PAR), modelo 273A, interfaciado com um
microcomputador para o controle e processamento dos dados através de um software de corrosio
PAR - 342 1. As curvas de polarizagiio, catédica e anddica, foram realizadas a partir do potencial

de corrosdo com uma taxa de varredura de 1 Mv/s.

O teste EIE foi realizado utilizando-se um analisador de fregiiéncia modelo SI 1255 da
Solatron acoplado ao potenciostato e interfaciado com um micocomputador através de um

software M398. As amostras foram analisadas com amplitude de 10 mV na faixa de freqiiéncia

de 10° Hz 2 10 Hz.

Os testes ET e EIE sfio realizados utilizando-se trés eletrodos: um cletrodo de trabalho,
um eletrodo de referéncia e um contra-eletrodo. Neste sistema, a amostra representa o eletrodo de

trabalho (eletrodo de medida). A corrente flui apenas entre o eletrodo de trabalho e o contra-
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eletrodo, enquanto o eletrodo de referéneia fica lvre de carga. Deste modo, o potencial do

eletrodo de trabatho é medido em relacdo ao eletrodo de referéncia.

Os testes foram realizados em uma célula eletroquimica (becker de 100 ml) com trés
eletrodos, sendo o eletrodo de trabalho (ET) a liga Ti-13Nb-137r revestida com HA e nio
revestida, o eletrodo de referéncia (ER) de calomelano saturado e o contra eletrodo (CE) de

platina. A Figura 4.7 ilustra o esquema geral da montagem utilizada nos ensaios.

Potenciostato

Sol de Hanks

Figura 4.7 - Esquema geral da montagem utilizada na andlise polarizagao/EIE.

A Figura 4.8 Hustra o esquema do eletrodo de trabalho da liga Ti-13Nb-13Zr revestida

com HA e ndo revestida.

(a) ()

Figura 4.8 - Esquema do eletrodo de trabatho:a) revestido b) ndo revestido. 1 - area 1itil
revestida com HA, 2 - cilindro de Ti-13Nb-137r, 3 - fio de cobre, 4 - drea ndo

revestida, 5 - drea dtil ndo revestida
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O procedimento adotado para preparaciio do eletrodo de trabalho de Ti-13Nb-13Zr nio

revestido foi o polimento mecanico em politriz, com lixas d'4agua a partir da lixa 380 até a lixa

600 mesch. O desengorduramento foj realizado em um equipamento de limpeza ultra-sonica,

utilizando acetona e secados em secador manual,

A superficie do eletrodo de trabalho de Ti-13Nb-137r, revestido com HA, nido sofreu pré-

tratamento, para nao modificar o revestimento. A 4rea nio wtil do eletrodo foi pintada com resina

polimérica.

A solugHo eletrolitica utilizada nos ensaios foi a solugiio de Hanks, que ¢ uma solucio que

tem como caracteristica principal, uma condutividade bem préxima daquela dos fluidos sinoviais

que estdo em contato com o implante dentario. A composiciio quimica da solucio balanceada de

Hanks {Cutilab -SP) € dada pela tabela 4.3.

Tabela 4.3 - Composiciio da solugio balanceada de Hanks

Cloreto de calcio 0,1855 g/L
Sulfato de magnésio 7H,O 0,204 /L
Cloreto de potéssio 0,4 g/
Fosfato de potassio monobdsico 0,06 g/1.
Bicarbonato de sédio 0,35 ¢/L
Cloreto de sodio 8,00 g/L
Fosfato de sddio dibasico 0,0475 g/L
Glicose 1,00 g/l
Fenol vermelho 0,011 /L.

A quantidade de soluglio necessaria para cada ensaio foi de 70 ml. O pH da solucio é

neutro.

Os testes foram realizados no Laboratdrio de Estudos de Corrosio ¢ Desenvolvimento de

Revestimentos do DEMA/FEM/UNICAMP.
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4. - Caracterizacfio biolégica
4.8.1 - Ensaios de biocompatibilidade "in vitro"

4.8.1.1 - Cultura celular

As células hFOB 1.19 (Human Fetal Osteoblastic cells) foram obtidas no American Type
Culture Collection (ATCC - University Boulevard, Manassas, VA, USA) e, mantidas no
Laboratorio de Cultura Celular d o D epartamento d e B iologia Celular da UNICAMP em meio
Hem F-12 (Sigma Chemical Co., St Louis, MO - USA), suplementado com 15% de Soro Fetal
Bovino (SFB - Nutricell, Campinas,SP - Brasil) a4 37°C. Essas células foram utilizadas em todos

8 @ Seguir.

4.8.1.2 -Citotoxicidade direta

A avaliagéo da citotoxicidade in vitro dos diferentes materiais foi efetuada através da
utilizag3o do teste de viabilidade celular pelo ensaio com MTT, ou seja, a reagio de reducio do
sal tetrazdlico (brometo de 3-(4,5-dimetiltiazol-2-y1)-2,5-difenil tetrazolium). As diferentes

- .ugbes (m=6) de cada amostra foram colocadas em placas de Elisa de 96 pocos
(Coming/Costar Corporation, Cambridge, MA, USA) e as células inoculadas sob os substratos a
uma concentragiio de 2,5 X 10°cél./ml. As placas foram incubadas durante 24 horas a 37°C.
Foram utilizados como controle positivo o latex e como controle negativo o poliestireno (PE),
todas previamente esterilizadas por radiagio ultra violeta. Apds o periodo de cultura, cada poco
recebeu 5011 de MTT (Sigma) (Sug/ml em meio Ham F 12) e ap6s incubacio por 4 horas & 37°C,
seguida do tratamento com isopropanol 4cido (4lcool isopropilico + HCI 0,04N), foi efetuada a
leitura das absorbancias com comprimento de onda de 540nm em um leitor de microplacas
automatico (Multiskan Bichromatic Version 1.06). Os dados obtidos permitiram acessar o

nimero de células vidveis para cada amostra.
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4.8.1.3 - Adesdo celular

A avaliag@o da adesdo in vitro aos diferentes materiais foi efetuada através da utilizacio
do teste de viabilidade celular pelo ensaio com MTT, ou seja, a reacio de reducdo do sal
tetrazélico (brometo de 3-(4,5-dimetiltiazol-2-y1)-2,5-difenil tetrazolium). As diferentes
repetigdes (n=6) de cada amostra foram colocadas em placas de Elisa de 96 pocos
(Coming/Costar Corporation, Cambridge, MA, USA) e as células inoculadas sob os substratos a
uma concentracio de 2,5 X 10°cél/ml. As placas foram incubadas durante 2 e 24 horas a 37°C.
Foram utilizados como controle positivo o poliestireno e como controle negativo o teflon, todas
previamente esterilizadas por radiagéo ultra violeta. Ap6s o periodo de cultura, cada pogo recebeu
50pl de MTT (Sigma) (Spg/ml em meio Ham F 12) e ap6s incubaciio por 4 horas & 37°C, seguida
do tratamento com isopropanol acido (4lcool isopropilico + HC1 0,04N), foi efetuada a leitura das
absorbancias com comprimento de onda de 540nm em um leitor de microplacas automético
(Multiskan Bichromatic Version 1.06). Os dados obtidos permitiram acessar o nimero de células

viaveis para cada amostra.

4.8.1.4 - Microscopia Eletrénica de Varredura - MEV

Ap0ds 24 horas do inoculo de 2,5 X 10°cél./ml sobre os materiais e laminulas {(controle), as
amostras foram fixadas com Paraformaldeido 4% /Glutaraldeido 2.5% (Sigma) em tampZo
fosfato 0.1M pH 7.4 por 30 minutos. Apds lavagem em tampio, as amostras foram pds fixadas
com tetroxido de dsmio (Sigma) e desidratadas em uma série de concentraciio crescente de
alcool. As amostras foram secas em ponto critico (Balzers CPD030) ¢ recobertas por ouro em
“sputtering” (Balzers SCD050). As observacdes foram feitas utilizando-se o microscopio JEQL

JSM-5800 LV.



Capitulo 5

Resultados e Discussoes

2 iiminacio microestrutural da liga

5.1.1 - Micrografia

A Figura 5.1 apresenta a microestrutura da liga Ti-13Nb-137r. A microestrutura da liga
apresentou-se homogénea, constando de placas de fase o e martensita o dispersas em matriz de
free B. A presenca de martensita parece demonstrar que a liga ¢ melhor classificada como o + B
do que proxima a B. A microestrutura ¢ definida pelo controle da precipitacio da fase B no
resfriamento, que pode ficar retida, transformar-se em estruturas martensiticas ou entde se
transformar alotropicamente na fase a. Na Figura 5.1 a fase B € a mais clara e a fase a, presente

entre as regides de fase P, apresenta coloracio escura.

Figura 5.1 - Micrografia eletrdnica de varredura da liga Ti-13Nb-137Zr.
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5.1.2 - Difraciiv de raios X

Na analise por difragdo de raios X observou-se picos de fase o e [ do titdnio, nio sendo
identificados picos relativos a hidretos, 6xidos ou intermetalicos, como pode ser verificado na

Figura 5.2.

2500 " | T13Nb-13Zr
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1500

1000

Intensidade {(u.a.)
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Figura 5.2 - Espectro de difracio de raios X da liga Ti-13Nb-137r.
5.1.3 - Composicdo quimica por EDS
A Tabela 5.1 mostra a quantidade de cada elemento presente na higa utilizada neste
trabalho. Nesta anélise revelaram somente a presenga de titAnio, nidbio e zircdnio, como

esperado, e apresentaram valores préximos da composicio nominal da liga.

Tabela 5.1 - Composigo quimica da liga por EDS, percentual em massa.

Composigdo Quimica | Composicio Nominal Composigio Analisada
Ti 74 73,51
Nb 13 13,56
Zr I3 12,93
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5.1.4 - Composicio quimica por fluorescéncia de raios X
A Tabela 5.2 mostra a quantidade de cada elemento presente na liga utilizada neste
trabalho. Nesta analise revelaram somente a presenga de titAnio, niébio e zircémio, como

esperado, € apresentaram valores proximos da composi¢io nominal da liga.

Tabela 5.2 - Composicio quimica da liga por fluorescéncia de rajos X, percentual em massa.

Composi¢do Quimica | Composicio Nominal Composigio Analisada

Ti 74 73,18
Nb 13 13,88
Zr 13 12,94

=7 - Caracterizacio do p6 de HA

5.2.1 - Micrografia

Na Figura 5.3 podemos visualizar o detalhe de agregados de particulas de HA antes da

deposi¢io. Observa-se na Figura 5.3 particulas angulares, ricas em pOros, rugosas e irregulares.

Figura 5.3 - Detathe de agregados de particulas de HA. MEV,
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5.2.2 - Difracio de raios X

Na Figura 5.4 podemos observar pelos picos do espectro de difracio de raios X, que a

amostra anaiisada apresenta um pd com somente uma fase: a hidroxiapatita,

20 ]
am ]
20 HA
zm ]

1= =

Irtensidade (contagens/seq)
B

= 2 = E3 &

Angulo de varredura - 2 feta (graus)
Figura 5.4 - Espectro de difragio de raios X do p6 de HA.
3.2.3 - Composicdo quimica por EDS
A Tabela 5.3 mostra a quantidade de cada elemento presente no pé utihzada neste
trabalho. Nesta andlise o equipamento utilizado revelou a presenca majoritaria de calcio e

fosforo.

5.3 - Composigdo quimica do p6 de HA por EDS, percentual em massa.

Composicic Massa (%)
Ca 73,60
P 26,40

5.2.4 - Composi¢iio quimica por fluorescéncia de raios X

A andlise por fluorescéncia de raios X proporcionou as porcentagens em massa {(peso) dos
clementos quimicas presentes nas amostras de pé de hidroxiapatita. Além dos componentes

esperados (Ca, P e O), verificou-se a presenca de outros elementos metalicos (Si, Fe, AL Ni e
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outros}, porém em quantidades muito reduzidas, n3o interferindo nas caracteristicas do pé. Estes

resultados podem ser vistos na Tabela 5.4.

Tabela 5.4 - Composi¢ao quimica do pé de HA por fluorescéncia de raios - X.

Elementos Quimicos | Pé deHidroxiapatita
O 43,241
Ca 37,882
P 17,266
C 0,790

Mg 0,307
Na 0,154
Cl 0,103
Al 0,048
Cr 0,039
S 0,034
Fe 0,036
Si 0,025
St 0,029
Mn 0,009
Ni 0,009
K 0,005

5.3 - Caracterizaciio microestrutural do revestimento

5.3.1 - Microscopia da interface liga-HA

5.3.1.1 - Microscopia otica (MQ)

Na Figura 5.5 podemos visualizar detalhes tanto o aspecto do revestimento como também
da interface. No foi observada uma alta porosidade (acima de 25%) lou presenca de trincas e
oxidos no revestimento. Pode-se ver que a interface apresentou boa adesiio, existindo um 6timo

preenchimento das irregularidades entre o revestimento e o substrato, o que ¢ fundamental para a

performance do revestimento.
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Figura 5.5 - Interface HA/liga. (MQ)

5.3.1.2 - Microscopia eletrénica de varredura

As observacdes feitas pelo uso do MEV confirmaram os resultados obtidos no MICTOSCOPIO
optico. A Figura 5.6 apresenta uma interface com 6timo preenchimento, o que favorece a

qualidade da adesdo. Nesta regifo existe porosidade, porém baixa.

Figura 5.6 - Interface HA/liga. (MEV)
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5.3.2 - Microscopia da superficie do revestimento

5.3.2.1 - Microscopia Eletronica de Varredura

A micrografia do substrato da liga revestida com HA esti representada na Figura 5.7.
Nesta micrografia ¢ possivel observar que a maioria das particulas de HA se fundiram totalmente
durante o processo de aspersdo térmica a plasma. Como a superficie inicialmente do substrato
estava rugosa devido ao jateamento com alumina, o espathamento das particulas nio € uniforme,
1ss0 vai se repetindo nas camadas posteriores, por isso 0s agregados parecem bastante irregulares,

acompanhando mais ou menos a rugosidade inicial do substrato.

Figura 5.7 - Superficie da liga revestida. MEV.

5.3.2.2 - Difracfo de raios X

Os espectros de difragdio de raios X da liga revestida com HA sem tratamento térmico e
com tratamento térmico sdo apresentados nas Figuras 5.8 e 5.9 respectivamente. Pode-se notar
através da Figura 5.8 a formagio de HA e 6xido de calcio (CaO) e através da Figura 5.9 pode-se
notar o desaparecimento de quase todos os picos referentes ao oxido de calcio presentes no

revestimento de HA apés o tratamento térmico.
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Figura 5.8 - Espectro de difragdo de ratos -X do revestimento sem tratamento térmico.
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Figura 5.9 - Espectro de difracdo de raios X do revestimento com tratamento térmico.
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5.3.2.3 — Composicio quimica por EDS

A Tabela 5.5 mostra a andlise semi-quantitativa dos principais elementos que compdem a
hidroxiapatita [Ca;o(POs)s(0H),], isto €, Ca e P e que estdio presentes majoritariamente tanto no
pé de HA quanto nas amostras revestidas com HA sem e com tratamento térmico. Nesta analise o

equipamento utilizado revelou somente a presenca de calcio e fosforo.

Tabela 5.5 - Composigio quimica do pé de HA e da liga revestida com HA sem e com

tratamento termico por EDS

Composicio HA Liga revestida com HA, sem | Ligarevestida com HA, com
Massa (%) | tratamento térmico (Massa%) | tratamento térmico {Massa%)
Ca 73,60 74,62 75.75
P 26,40 25,38 2425

3.3.2.4 - Composicdo quimica por fluorescéncia de raios X

A amostra revestida com hidroxiapatita que sofreu tratamento térmico apresentou uma
porcentagem um pouco maior dos principais elementos que compdem a hidroxiapatita
[Ca;o(POs)s(OH);], 1sto é, Ca e P (devido a transformacio do oxido de calcio e também da fase
amorfa em HA). Este resultado (Tabela 5.6) era esperado porque os revestimemntos de
hidroxiapatita q uando s ubmetidos a tratamento térmico a 6 00°C r ecuperam razoavelmente s ua
cristalinidade. As amostras revestidas com hidroxiapatita com e sem tratamento térmico
comparadas com o p6 de hidroxiapatita apresentaram uma porcentagem maior do elemento Ca ¢
menor do elemento P, indicando possivelmente a ocorréncia de uma decomposicio da

hidroxiapatita durante a aspersio térmica.
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Tabela 5.6 - Andlise semi-quantitativa pela técnica de fluorescéncia de rajos X do pé de HA e da

liga revestida com HA sem e com tratamento térmico.

Elementos Hidroxiapatita (%) Liga + HA sem Liga + HA com Tratamento
Quimicos Tratamento Térmico (%) Térmico (%)
O 43,241 36,692 30,497
Ca 37,882 38,229 44.487
P 17,266 13,020 12,565

C 0,790 - -
Mg 0,307 0,263 0,299
Ti - 3,115 3,236
Na 0,154 0,111 0,101
Cl 0,103 0,049 0,114
Al 0,048 0,199 0.066
Cr 0,039 - -

S 0,034 0,026 0,040
Zr _ - 4,173 4,186
Fe 0,036 0,074 0,080
Si 0,025 0,062 0,165
Sr 0,029 - -
Nb - 3,958 4,065
Mn 0,009 - -
Ni 0,009 - -
K 0,005 0,019 0,016

5.3.3 - Cristalinidade dos revestimentos de HA

Apés o tratamento térmico calculou-se a cristalinidade dos revestimentos de HA, usando-
s¢ a equacdo 4.1. A cristalinidade do revestimento de HA sem tratamento térmico encontrado foi
de 40% ¢ apds tratamento térmico foi de 97%. A presenca de 3% de fase amorfa, segundo a
norma ASTM F1185-88, ndo apresenta maior relevancia.
5.4 - Caracterizacio fisica e mecénica da liga

5.4.1 - Massa especifica da liga

A Tabela 5.7 fornece os valores obtidos na determinacio da massa especifica da liga que

ficaram em torno do valor mais provavel de 4,9509 g/cm’. Observa-se que o valor da massa



especifica da liga é muito préximo ao valor tedrico (4,915), além de apresentar um baixo desvio

padrio refor¢ando a precisiio dessas medidas.

Tabela 5.7 - Valores da massa especifica da liga

R 1,4573 1,1609 4,9119
PR 1,419 1,1329 4,9550
ilrs_:: : 1,2781 1,022 4 9858

Meédia 1,3848 1,10527 49509

Disvio 0,0771 0,0600 0,0371

5.4.2 - Microdureza Vickers

Os valores de dureza das amostras sinterizadas ficaram em torno de 300 HV, préximo aos
observados em amostras obtidas por fusio (250 HV). O fato do valor de microdureza estar acima
do valor referenciado se deve provavelmente ao maior teor de elementos intersticiais,

principalmente oxigénio, incorporados durante o processo de queima da liga.
5.4.3 - Médulo de elasticidade
A Tabela 5.8 fornece os resultados dos ensaios de penetragio instrumentada da liga. Os

valores do modulo de elasticidade da liga ficaram em toro de 86,1 GPa. A Figura 5.10 apresenta

as curvas obtidas nos ensaios de penetraciio instrumentada da liga.
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Tabela 5.8 - Resultados dos ensaios de penetragio instrumentada para determinagio do médulo

de elasticidade da liga.

SEQ Forga(P) | Profundidade(h) Dureza Martens | Méd. Elasticidade
[mN] (pm] [MPa] [GPa]
1 300,25 2,267 2419885 89,60
2 300,43 2,186 2379,567 78,00
3 299,90 2,088 2602,781 76,80
4 300,25 2,122 2522,577 93,00
5 300,07 2,158 2437,652 89,60
6 300,43 2,161 2435,012 84,60
7 300,25 2,180 2391,504 89,20
8 300,07 2,133 2496,614 85,80
9 300,25 2,158 2439,088 90,50
10 299,90 2,144 2469,629 84,30
Média 300,18 2,150 2459,631 86,10
Desvio Padrao | 0,19 0,029 66,720 5,37
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Figura 5.10 - Curvas obtidas nos ensaios de penetracdo instrumentada da liga.
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5.5 - Caracterizagfio mecanica e fisica do revestimento

5.5.1 - Dureza via penetracio instrumentada
A Tabela 5.9 formece os resultados dos ensaios de penetragio instrumentada da liga
revestida com HA e a Figura S5.11 ilustra as curvas obtidas mos ensaios de penetracio

instrumentada da liga revestida. O valor da dureza da higa revestida foi de HM = 44 MPa.

Tabela 5.9 - Resultados dos ensaios de penetracio instrumentada para determinacfo da dureza do

revestimento,
SEQ Forga Profundidade(h) | Dureza Martens
[mN] [m] [MPa]
1 150,0 11,3 442
2 1500 08,0 87,2
3 150,0 12,1 38,4
4 149,9 15,7 22,9
5 149.9 13,7 30,1
6 150,0 09,8 58,2
7 1499 14,2 27,8
8 150,0 09,1 68,1
9 150,0 13,8 29,8
10 150,0 12,3 37,3
Meédia 150,0 12,0 44,4
Desvio Padrio 0,03 2,453 20,6

A Dureza Martens leva em consideragio as deformacBes elastica e plastica e &
normalizada pela ISO 14577-1(2002). Ela ¢ calculada como a carga maxima P dividida pela area
de contato entre o penetrador e o material. Para o penetrador Berkovich: HM = P/26,44h%, onde h

¢ a profundidade da penetracio.
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A liga apresentou dureza HM = 2459 MPa (Tabela 5.8) e artigos mostram que o 0850
humano tem dureza HM variando entre 400 e 650 MPa [Oliver e Pharr, 1992; Nix, 1997]..

— P130B{1)
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— P150b(1}
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— PIEO(L
— P12}
e PIBO{T)
— P1E0(4}
~— PI50(E}
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Figura 5.11 - Curvas obtidas nos ensaios de penetragio instrumentada da liga revestida.

Foi observado no microscépio Gtico que o revestimento é muito heterogénio, por isso as
curvas de penetragio (Figura 5.11) sido tdo diferentes. Através das andlises dos resultados acima
e da experiéncia com a técnica chegou-se a conclusio que mesmo nuina carga tdo baixa (0,15 N)

€ possivel que aja influéncia da liga nas medidas.
5.5.2 - Resisténcia ao risco

A tabela 5.10 fornece os resultados dos ensaios de resisténcia ao risco, cujo tratamento
neste trabalho foi denominado de ERR1 para a espessura do revestimento de aproximadamente
40 pm, cujos valores ficaram em torno de 44 N e ERR2 para a espessura do revestimento de
aproximadamente de 20 pm cujos valores ficaram em torno de 12 N. Na Figura 5.12, observamos
a microscopia Gtica das amostras ensaiadas. Na Figura 5.13 é apresentada a ilustragdo grafica da

regidio de carga critica ou falha adesiva das amostras ensaiadas.
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Tabela 5.10 - Valor da carga critica durante o ensaio de resisténcia ao risco (ERR),

VALOR DA CARGA PARA DELAMINACAO TOTAL (N)
N° DE RISCOS REVESTIMENTO ERRI REVESTIMENTO ERR2
1 39 5
2 43 9
3 48 2
Média a4 12
Desvio Padrio 6.5 | 3

A B
Figura 5.12 - Micrografia 6tica das amostras ensaiadas pelo ensaio de resisténcia ao risco: A)

ERR1 {(amostra 1) e B) ERR2 (amostra 3).
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Figura 5.13 - llustragdo gréfica da regifio de carga critica ou falha adesiva: A) ERR1
(amostra 1) e BYERR2 (amostra 3).

Como pode ser visualizado na Tabela 5.10, observa-se que a carga critica de fatha adesiva
das amostras de revestimento de 40 pum foi superior a carga critica para as amostras de
revestimento de 20 um, possivelmente isto se deve ao efeito da tensdo térmica residual ser maior

nas amostras mais finas.

A técnica de resisténcia ao risco visando a obtencdo de informagdes da adesdio prética da

camada bioativa sobre substratos metilicos ¢ relativamente recente.,
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Os primeiros pesquisadores de que se tem registro que utilizaram o ensaio de risco foram
Yen e colaboradores [Yen et al., 2001] cujo trabalho era o estudo da ades3o de uma camada de
ZrQ; sobre a liga Co-Cr-Mo mediante deposiciio eletrolitica com um valor médio de espessura da
camada de ~lpm. Para o ensaio de risco foram adotadas as seguintes condigbes: carga inicial de
2N, velocidade de aplicagdo da carga de SON/mm, velocidade do riscamento de 20mm/min

atingindo um valor de carga final de 30N,

Fernandes [Fernandes, 1999] obteve revestimentos de HA sobre substratos da liga Ti-
6AL-7Nb com 5 mm de largura, 5 mm de comprimento e 6mm de espessura medianie o método
de aspersfio térmica a plasma.. A adesdio mecanica desses revestimentos foi analisada mediante o
ensaio de risco (em triplicata) e foram adotadas as seguintes condigdes: carga inicial de 20 pN,
velocidade de aplicagio da carga de 10mN por minuto, velocidade do riscamento de 6 mm/min

atingindo um valor de carga final de 2 mN.

Nie e colaboradores [Nie et tal, 2000] obiiveram revestimentos de Ti02 (com
aproximadamente 15um) e HA- TiO, (com aproximadamente 30 pm) mediante duas técnicas
distintas sobre a liga Ti-6A1-4V que utilizaram o ensaio de risco ¢ os resultados foram 8N e 10N

tespectivamente de carga maxima aplicada para a delaminaciio da camada.

Cléries e colaboradores [Cléries et al., 2000] obtiveram dois tipos de revestimentos,
fosfato de célcio amorfo (ACP) e hidroxiapatita cristalina (HA), com a técnica de abrasfio a laser
sobre Ti-6Al-4V com espessura de I- 4 um. O ensaio de risco foi executado com o aumento da
carga sobre um indentador esférico de 50 um de raio com velocidade de riscamento de 20 pm/s
com carregamento de 0,47 N/mm e carga final de 500 mN e 900 mN. Para a camada de ACP e
HA os valores das cargas para a completa delaminacio das camadas foram de 160 mN e 230 mN

respectivamente.

Fernandez-Pradas e colaboradores [Fernindez-Pradas et al, 2001} obtiveram
revestimentos de HA sobre a liga T-6A1-4V com diferentes espessuras para diferentes tempos de
deposicio (170 nm - 1,5 um) com a técnica de abrasiio a laser. A adesfio mecanica desses

revestimentos foi analisada mediante o ensaio de risco, no qual os riscos foram produzidos em
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duplicatas sobre cada amostra revestida com o aumento linear da carga sobre um indentador
esferico de 50 um de raio, velocidade de 20 um/s e com trés razdes de carregamento: 0,49, 1,60 e

7,3 N/mm atingindo 0,9, 3 e 18 N de carga total,

Em outro trabalho F emandez-Pradas e colaboradores [ Fernandez-Pradas et al., 2002]
estudaram a influéncia da espessura dos revestimentos de fosfatos de calcio obtidos por abrasdo a
laser nas mesmas condi¢des que o trabatho anterior [Fernandez-Pradas et al., 20017 utilizando
o ensaio de risco para avaliar as propriedades mecanicas desses revestimentos. De acordo com a
0s autores os resultados s#o reprodutiveis € quanto mais espessas a camada maior a carga total

aplicada durante o ensaio.

Rigo [Rigo, 2003} obteve revestimentos de HA sobre substratos da liga T-6A1-4V com 3
cm de didmetro por 0,5 cm de espessura m ediante 0s m étodos d e aspersdo térmica a p lasma,
filmes de Langmuir-Blodgett e o método biomimético. A adesio mecanica desses revestimentos
foi analisada mediante o ensaio de risco (em triplicata) e foram adotadas as seguintes condigdes:
carga micial de 0,5 N, velocidade de aplicagio da carga de 60N/mm, velocidade do riscamento de

6 mm/min atingindo um valor de carga final de 21 N, 27 Ne 30N respectivamente.

Alves e colaboradores [Alves et al., 2004] obtiveram revestimentos de HA sobre substrato
de ago inoxidavel com diferentes espessuras mediante o método de aspersdo térmica a plasma. A
adesao dos revestimentos de HA pelo ensaio de riscamento, com carregamento constante e a
carga aplicada variando de 2 em 2 N até a falha do revestimento. Os parametros do ensaio foram
os seguintes: velocidade de aplicacfio da carga 100 N/min e velocidade de deslocamento da
amostra 1 0 mm/min. O's autores obtiveram uma cargade 1 3 N sobre substratos de 20 um de

espessura de revestimento de HA.

Silva [Silva, 2003} obteve revestimentos de BCP [fosfato de calcio bifasico (80% HA +
20% B-TCP) e HA] sobre substratos (22 x 22 x 1,5 mm) de aco inoxidavel 316L e da liga Ti-
6Al-4V com espessuras de 25, 50, 75 e 100 um. Os pardmetros do ensaio foram os seguintes:
velocidade de aplicagio da carga 100 N/min e velocidade de deslocamento da amostra 10

mm/min. Observou-se que a adesfio do revestimento & ligeiramente crescente com o aumento da
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espessura. Observou-se ainda que a adesio seja maior para os revestimentos obtidos sobre a liga
de titAnio. A adesfio medida pelo teste de riscamento revelaram que os revestimentos com BCP
nao apresentaram diferenga significativa em relagio aos revestimentos produzidos com HA, ou
seja, houve uma uniformidade na adesio de ambos os revestimentos, sendo que se observou um
ligeiro aumento da adesdio para o revestimento de espessuras menores. A carga critica medida

para ¢ ago inox foi de 1926 N e para a liga de titanio foi de 3145 N.

Com os resultados do ensaio de risco fica evidente que cada revestimento apresenta
caracteristicas distintas de resisténcia 4 adesfio, bem como, demonstra que mesmo sendo um
ensaio direto pode-se correlacionar esses resultados com as diferentes caracteristicas de cada

revestimento. Além disso, mostrou-se ser um ensaio reprodutivel.

O ensaio de risco demonstra ser uma excelente ferramenta para que possamos ter
conhecimento do comportamento da adesdo da camada de materiais cerimicos bioativos ou nio

sobre substratos metalicos.

Os resultados apresentados por este trabalho demonstram que os revestimentos estudados
obtiveram bons resultados comparativamente aos apresentados pela literatura. Sabe-se que cada

técnica de deposi¢o apresenta caracteristicas bem distintas e que ha muitas variaveis envolvidas.
5.5.3 - Rugosidade superficial

A rugosidade média aritmética (Ra) apds os revestimentos foi de 4,50+0.01 um

Kiein [Klein, 1994] encontrou rugosidades superficiais de HA aplicada através de
aspersdo térmica a plasma na faixa de 6,82 73 um e Lamy [Lamy, 1996}, encontrou o valor
medio de 9,8 um. Ambos utilizaram pés com tamanho médio de particulas por volta de 50 um,

como o utilizado neste trabalho. A diferenga em valores pode ter sido ocasionada por diferencas

em pardmetros da deposicZo.
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Fernandes [Fernandes, 1999], encontrou rugosidades superficiais de HA aplicada
através de aspersfo térmica a plasma na faixa de 4,19 a 4,57 wm utilizando parmetros de
deposicio e pds com tamanho médio de particulas por volta de 50 um, como o utilizado neste
trabaltho e Silva [Silva, 2003] encontrou o valor médio de 4,2320,46 um, nas amostras de aco

inoxiddvel revestidas com HA.

3.6 - Caracterizacio eletroquimica

Observa-se na Figura 5.14 que a liga revestida apresenta um potencial de corrosdo mais
elevado que a liga de titAnio sem revestimento. Pode-se observar também a densidade de corrente
de corrosdo embora pequena para ambos os materiais, apresentam uma diferenca de uma ordem
de grandeza entre a liga revestida ¢ a nfio revestida.. A partir desses dados pode-se dizer que a
liga com revestimento apresenta melhor desempenho comparativamente a liga sem o

revestimento de HA.
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Figura 5.14 - Curvas de Tafel da liga revestida e ndo revestida
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Tanto a liga revestida como a n@o revestida foram submetidas ao ensaio de espectroscopia
de impedéncia eletroquimica antes e apds ao ensaio de polarizagdo (extrapolagio de Tafel). O
objetivo foi o de avaliar o efeito de um processo de corroso acelerado provocado pelo ensaio
eletroquimico no desempenho desses materiais. A curva de Bode da Figura 5.15, mostrando a
variagao do dngulo de fase com a freqiiéncia possibilita a andlise do processo de reagfo que
ocorre quando esses metais estio expostos ao meio de Hanks. Observa-se uma dnica constante de
tempo para ambos os casos-com valores de Angulo de fase distintos. O fato da liga sem
revestimento apresentar menor dngulo de fase apds o ensaio de polarizacio indica que o mesmo

foi afetado no sentido da degradagio do material.
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Figura 5.15 - Liga nfio revestida antes e depois de Tafel.

Na Figura 5.16, vemos que no caso da liga com revestimento, ocorreu o inverso do
observado com a liga sem revestimento, sendo que a liga revestida depois de Tafel apresenta
melhor desempenho depois do ensaio de polarizagdo. Também pode-se observar que a constante
de tempo se mantém por uma faixa de freqiiéncia menor em relagdo i liga ndo revestida,

demonstrando que o revestimento de HA melhora o desempenho relativo & corroséo.
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Figura 5.16 - Liga revestida antes e depois de Tafel.

As curvas comparativas da Figura 5.17 confirmam o melhor desempenho das amostras

revestidas mostrando um patamar mais largo para as amostras revestidas.
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Figura 5.17 - Liga com e sem revestimento antes de Tafel.

A Figura 5.18 reforga o melhor desempenho das amostras revestidas; neste caso tanto no
que se refere ao valor do dngulo de fase e também no que se refere a faixa de freqiiéncia mais

ampla observada para este patamar.
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Figura 5.18 - Liga com e sem revestimento depois de Tafel.
5.7 - Caracterizacfio biologica
5.7.1 « Biocompatibilidade " in vitro"
5.7.1.1 - Citotexicidade direta
Ambas as ligas [revestida e ndo revestida (usinada)] ndo demonstraram nenhum fipo de
citotoxicidade direta em células osteobldsticas como pode ser observado na Figura 5.19. Fica
evidente, no entanto, que o revestimento da liga por hidroxiapatita melhorou a proliferacio

celular dos osteoblastos em sua superficie, sendo até mesmo superior que o controle negativo.

Essa observacio serd mais discutida adiante.
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Figura 5.19 — Ensaio de citotoxicidade celular. Colunas representam a média de seis leituras de

absorbancias e as barras veiticais indicam o intervalo de desvio padrio.

5.7.1.2 - Adesao celular

Ambas as ligas apresentaram o mesmo padrio de adesdo celular como verificado na
Figura 20A. No entanto, com o ensaio prolongado (24 horas), as células aderem a liga Ti-13Nb-
137x revestida com hidroxiapatita tanto quanto ao poliestireno (Figura 20B), apresentando

maiores indices de adesdo quando comparados a liga nio revestida.
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Figura 5.20 - Ensaio de adesdo celular com 2 horas (A) e 24 horas (B). Colunas representam a
meédia de seis leituras de absorbéncias ¢ as barras verticais indicam o intervalo de

desvio padrio.
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5.7.1.3 - Microscopia eletrénica de varredura

Os resultados de MEV das amostras aps os ensaios in vitro podem ser observados nas
Figuras 5.21-(1 a 9). Estas fotomicrografias evidenciam a inexisténcia de efeito citotéxico
percepitivo nos materiais estudados, pois houve crescimento celular em todas as amostras, A
Figura 5.21-(1, 2, 3) sfo os controles ¢ apresentam células bem aderidas a superficie com
conformagio celular dependente da ancoragem. Pode-se verificar a inibicdo de crescimento por
contato, evidenciando o crescimento em monocamadas, caracteristica comum destas células
quando cultivadas sobre laminulas de vidro. Apresentam ainda uma morfologia alongada com

diversos prolongamentos, com a auséncia de vesiculas secretoras e microvacuolosidades em sua

superficie.

A Figura 5.21-(4, 5, 6) apresenta células no substrato da liga de Ti-13Nb-137r de
morfologia mais fusiforme e/ou arredondada, indicando uma menor adesio celular 2 sua
superficte. Essa cultura apresentaram ainda diversas vesiculas e microvilosidades em sua
superficie, com menor quantidade de prolongamentos quando comparados aos osteoblastos

controle.

A Figura 5.21(7, 8 ,9) ¢ uma fotomicrografia das células sobre o revestimento de HA
sobre a liga Ti-13Nb-13Zr parecem ter estimulado o crescimento das células em multiplas
camadas com formagdo de algumas vesiculas em suas superficies. Além disso, verificou-se a

presenga de material amorfo espalhado homogeneamente por todo o material.
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Figura 5.21 — Micrografias eletrdnicas de varredura de osteoblastos cultivados sobre diferentes
materiais. (1, 2, 3) células controle; (4, 5, 6) células sobre ligas Ti-13Nb-13Zr; (7,
8, 9) células sobre revestimento de HA sobre a liga Ti-13Nb-13Zr. Barra de

aumento: 20 um.

Quando um implante ortopédico ou dental é implantado no corpo, sua superficie é quase
imediatamente coberta de sangue e proteinas do soro [Puleo e Nanci, 1999]. Diversas destas
proteinas so encontradas na matriz extracelular, tais como a fibronectina e vitronectina, as quais
sao conhecidas por prover sitios de adesio para as células [Komu et al., 1996; Desgane et al.,
1999]. Portanto, a adsorgdo de tais proteinas é uma propriedade desejavel para um material
implantdvel], pois quanto maior a superficie de m ateriais bioativos maior sera a quantidade de
proteinas de adesdo que se adsorvem, oferecendo assim mais sitios de ligagio mediados por
integrina para osteoblastos, levando a um crescimento potencialmente mais répido do osso ¢ a

estabilizacdo do implante num curto espago de tempo.
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Relatos na literatura [Kipaldi et al., 2001; Dalbi et al., 2002] demonstraram que a adsorcio
de proteinas responsaveis por mediar a adesfo celular ao substrato é significantemente melhor em
ceramicas de hidroxiapatitas do que aquela observada para diversos substratos, tais como titAnio
puro, polimetilmetacrilato e ago. Nossos resultados corroboram esses relatos, principalmente na
analise ap6s 24 horas de ades3o. Em perfodos inferiores, como o analisado em 2 horas de adesdo,
provavelmente nio houve tempo o suficiente para observar uma diferenga na adsorcio de
proteinas sobre os diversos substratos que pudesse afetar a adesfio celular. Além disso, com 2
horas de cultivo, as células tiveram pouca oportunidade de sintetizar componentes da matriz, tais

como fibronectina e colageno e deposits-los sobre a superficie dos materiais, os quais também

podem influenciar a adesdo celular.

um tator que afeta a adsorcio de proteinas sobre a superficie de um substrato & a energia
superficial do mesmo. Shelton e colaboradores [Shelton et al., 1988] cultivaram osteoblastos do
n=onatos que apresentaram uma melhor adesdo em substratos carregados

positivamenic. . - --anto, Davies e colaboradores [Davies et al., 1986] observaram que
osteoblastos cultivados sobre substratos que apresentavam tanto cargas negativas quanto
positivas, demonstraram caracteristicas compativeis com um metabolismo ativo quando em
contato com cargas negativas, enquanto apresentavam um aspecto 1nativo quando em contato
com cargas p ositivas. E sse fato foi ¢ orroborado por Moreira e ¢ olaboradores [ Moreira et al.,
2004] que observaram matrizes aniénicas de colageno apresentando maior ades3o celular quando
comparadas ao poliestireno usualmente utilizado para cultura celular. A liga Ti-13Nb-13Zr
utilizada em nossos estudos apresenta uma energia superficial positiva, o que explicaria seu
padrdo de adesdo celular. Esse fato, foi confirmado pela microscopia eletrénica de varredura que

demonstrou uma menor quantidade de células aderidas a sua superficie, mesmo apds 24 horas.

Pode e xistir também relagio direta entre energia superficial e rugosidade. Em um e studo,
avaliando a adesfio celular em polimetilmetacrilato (PMMA) com diferentes niveis de rugosidade
superficial, demonstrou-se que o componente apolar aumentou significantemente com a
rugosidade [Lampin et al., 1997] enquanto o componente com propriedades basicas decresceram
Nesse estudo, a adesdo celular aumentou com a rugosidade, pois esta deve estimular células

subconfluentes a secretarem proteinas extracelulares, as quais permitem uma melhor ancoragem
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das células ao substrato. A liga revestida com hidroxiapatita apresenta uma maior rugosidade
quando c omparada com a liga ndo revestida e, essa c aracteristica p ode estar i nfluenciando de

forma positiva a adesdo celular como observado na Figura 5.21.

Qutro par@metro de grande importancia para a adesdo celular é a hidrofilicidade ou
hdrofobicidade do material. Células geralmente aderem melhor em superficies hidrofilicas
[Altankov e Groth, 1994]. No entanto, parece que materiais hidrofilicos promovem uma fraca
adsor¢io reversivel de proteinas, enquanto materiais hidrofébicos induzem uma adsorcio
irreversivel de proteinas com alto peso molecular. Fibrinogénio e fibronectina estio entre essas
proteinas que tem alta afinidade p or superficies hidrofébicas, tais como ah idroxiapatita. E ssa
outra caracteristica da hidroxiapatita pode também auxiliar no entendimento do padrio de adesio

celular encontrado em nossos estudos para a liga Ti-13Nb-13Zr revestida pela mesma.

As varlacdes quimicas ou estruturais do substrato levam a um padrio morfoldgico
dependente dos fatores acima analisados. Esta diferenciacio est relacionada 2 adaptaciio das
celulas em resposta as caracteristicas fisico-quimicas das superficies estudadas. Assim o padrio
morfolégico presente no revestimento de HA é o mais adequado para a utilizaciio destes materiais

como 1mplantes por ser mais préximo do encontrado in vivo.

111



Capitulo 6

Conclusbes e Sugestdes para Trabalhos Futuros

6.1 - Conclusdes

A analise tedrica desenvolvida neste trabalho ¢ os resultados experimentais obtidos e

analisados permitem que sejam extraidas as seguintes conclusdes:

01 - A microestrutura da liga Ti-13Nb-13Zr apresentou-se homogeénea constando de placas de

fase o e martensita dispersa em matriz de fase B.

02 - Na andlise por difragio de raios X observaram-se apenas picos de fase o e fase B na liga

Ti-13Nb-13Zr, nio sendo identificados picos relativos a hidretos, éxidos ou intermetalicos.

03 - As analises por espectroscopia por dispersio de energla do pé de hidroxiapatita permitiram
verificar que a camada de revestimento era constituida de uma ceramica de calcio e fosforo

com estequiometria semelhante a da hidroxiapatita.

04 - Foram obtidos revestimentos com relativamente baixa porosidade, baixo nivel de particulas
ndo fundidas, sem trincas ¢ com boa adesio na interface da camada revestida sobre o

substrato, observado por microscopia dtica e microscopia eletronica de varredura.

05 - As amostras revestidas com hidroxiapatita com e sem tratamento térmico comparadas com

0 p6 de hidroxiapatita apresentaram uma porcentagem maior do elemento Ca e menor do

112



elemento P, confirmando que ocorreu uma decomposigio da hidroxiapatita durante o

processo de aspersdo térmica a plasma (andlise por fluorescéncia de raios X).

06 - A amostra revestida com hidroxiapatita apresentou uma estrutura amorfa no estado como

07 -

08 -

09 -

aspergido e apds tratamento térmico a 600°C por uma hora era constituido de hidroxiapatita

de alto grau de cristalinidade.

Os valores da massa especifica (4,96 g/cmz), de dureza (300 HV) ¢ do mddulo de
clasticidade (86,1 GPa) obtidos para as amostras da liga Ti-13Nb-137r, feitas por
metalurgia do pd, estdo proximos dos encontrados em pecas fabricadas por técnicas
convencionais ¢ sfio indicadores que colaboram para comprovar as boas propriedades

mecéanicas desta liga, sugerindo seu uso em aplicacdes odonto-médicas.

O ensaio de resisténcia ao risco para avaliacio da adesiio de revestimentos finos {da ordem
de 50 um) mostrou-se ser um ensaio reprodutivel e uma excelente ferramenta para se ter
conhecimento do comportamento da adesfio da camada de materiais cerimicos sobre
substratos metdlicos. A carga critica, que representa a carga de destacamento (delaminagio)
do filme pode ser facilmente identificada através do diagrama penetracio versus carga,
obtido diretamente através do ensaio, mostrou-se muito boa (atingindo um valor de carga
final média de 44 N para amostras com revestimento de 40 um e 12 N para amostras com

revestimento de 20 pum).

Os resultados obtidos tanto pelo ensaio de extrapolacio de Tafel quanto os resultados
obtidos pelo ensaio de espectroscopia de impedancia eletroquimica apontaram para um
melhor desempenho das amostras revestidas com hidroxiapatita, do que as amostras sem
revestimentos Entretanto, deve-se observar gue ambos 0s materiais apresentaram bom

comportamento relativo a corrosio no meio que simula os fluidos corpéreos.

10 - As amostras da  liga Ti-13NDb-13Zr revestida ou nio revestida com hidroxiapatita nfo

apresentaram efeitos  citotéxicos frente A cultura de células osteoblasticas, sendo

sugerido para sua homologacio e continuacio dos testes in vitro e pré-clinicos.
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11 - A liga Ti-13Nb-13Zr revestida com hidroxiapatita apresentou melhor adesdo em cultura
de células osteoblasticas ao longo do tempo de teste in vitro do que a liga ndo revestida,

analise confirmado pela microscopia eletrénica de varredura.

12 - As caracterizacdes das amostras da liga Ti-13Nb-13Zr revestida ou nio revestida com
hidroxiapatita indicam que essa liga podera ser usada como um biomaterial. Esses
resultados promissores sugerem seu emprego como material para implantes dentarios. No
enfanto, & posteriori, outros testes deverdio ser realizados para confirmar esses resultados e

. des biologicas da liga.
6.2 - Sugestdes para trabalhos faturos
S&o sugeridas as seguintes linhas de pesquisa para o prosseguimento deste trabatho:

01 - Realizagdo de ensaios "in vivo" do biomaterial aqui estudado, confirmando os resultados

produzidos e caracterizados neste trabalho.

02 - Avaliar a cristalinidade dos revestimentos em fung#io da espessura, bem como de outros

pardmetros do processos de aspersdo térmica a plasma.

03 - Avaliar quais as possiveis varidveis que poderiam afetar o comportamento do revestimento
quanto a sua ades3o, bem como avaliar quais as condices de ensaio de resisténcia ao risco

que poderiam ou ndo influenciar nos resultados.

04 - Empregar outros processos de obtencdo de revestimentos e também outros biomateriais

sobre a liga (revestimentos: bioglass, zirconia, PMMA etc) aplicando as técnicas de

caracterizagdo aqui utilizadas.

05 - Analisar revestimentos de HA sobre ligas de titdnio com modulos de elasticidade mais

baixos que a liga Ti-13Nb-13Zr com as técnicas de caracterizacdo utilizadas neste trabalho.

114



Referéncias Bibliograficas

Aebli N, Krebs I, Stich H, Schawalder P, Walton M, Schwenke D, Gruner H, Gasser B, Theis JC.
(2003). In vivo comparison of the osseointegration of vacuum plasma spraved titanium-

and hydroxyapatite-coated mplants. ] Biomed Mater Res.; 66A(2): p.356-63.

Alves H. R, Silva S. N,, Branco I. R. T. (2004). Avaliaciio do ensaio de riscamento para
determinacio da aderémcia em recobrimentos de hidroxiapatita depositadas por
aspersdo térmica e submetidos a tratamentos pés-recobrimentos. IIT Congresso Latino

Americano de 6rgos Artificiais e Biomateriais. Il COLAOB. CDR BR127.

Altankov G, Groth T. (1994). Reorganization of substratum-bound fibronectin on
hydrophilic and hydrophobic materials is related to biocompatibility. J Mater Sci Mater
Med; 5: p.732-737.

Amarante E. S., Lima L. A. (2001). Otimizacdo d as s uperficies d os implantes: plasmade
titinic e jateamento com areia-estado atual. Pesquisa Odontoldgica Brasileira, V. 15, n. 2,

p.166-173.

Ankem S., Greene C. A. (1999). Recent developments in microstructure/property

relationships of beta titanium alloys. Materials Science Engineering A, 263, p.127-131.

AWS. American Welding Society (1985). Thermal spraying: Practice, theory, and
application. Miami, Florida, 184p.

115



Bania P. J. (1994). Beta titanium alloys and their role in the titanium industry. Journal of
Metals, v. 46, n. 7, p. 16-19.

Barba M. C. P. (1999). Biocompatibilidad de materiales. Revista Mexicana de Fisica, 45,
Suplemento 1, p. 105-111.

Barreto L. R., Lima J. H. C, Elias C. N. (2001). Materiais substituto e indutores teciduais.
Revista Brasileira de Implantodontia, 7, p.15-17.

Beserra A. A, F. (2000). Analise da resisténcia & corrosio do a¢o carbono revestido com
Al55-Zn apoés deformacfio mecdnica e tratamento térmico. Campinas-SP, Tese de

Doutorado. Faculdade de Engenharia Mecanica, Universidade Estadual de Campinas. p.13-19.

Biata .. :voe,. Urthopaedic biomaterials in research and practice. London, Churchili

Livingstone. 303p.

Black J. (1992). Biological performance of materials fundamentals of biocompatibility. New

York, NY: Marcel Dekker. 390p.

Boschi A. O. (1995). O que é necessario para que um material possa ser considerado um
biomaterial? In: Congresso Anual da Associacio Brasileira de Metalurgia e Materiais,

50. Agosto, S3o Pedro, S&o Paulo: ABM, v. 6, p.43-53.

Braceras 1., Alava J. 1., Ofate J. 1, Brizuela M., Garcia-Luis A., Garagomrl N., Viviente J. L., de
Maeztu M. A. (2002). Improved osseointegration in ion implantation-treated dental
implants. Surface and Coatings Technology, 158-159, p. 28-32.

Branemark P. 1. (1959). Vital microscopy of bone marrow in rabbit. Scand. J. Chin., Suppl. 38.

Branemark P. I, Zarb G. A, Albrekisson T. (1985). Tissue-integrated protheses:

Osseointegration. Clinaical Dentistry, p. 11-77.

116



Cardoso N. J. A., Gongalves E. A. N. (2002). Reabilitacio bucomaxilofacial-uso em proteses e
implantes osseointegrados. In: Oclusdo, protese, protese sobre implantes e protese

bucomaxilofacial, Sao Paulo: Artes Médicas. p. 575-587.

Carvalho P. S. P., Paleckis L. G. P., Mendes V. C., Bast A. P. F. (2001). Basis of implantology.

Inovations Journal, v. 5,n. 2, p. 6-13.

Carvalho W. R. (2003). A importincia da implantodontia. Disponivel em: <

www.lmplantodontia.com.br >. Acesso em: 13 de fevereiro 2003.

Chu P. K., Chen J. Y., Wang L. P., Huang N. (2002). Plasma-surface modification of

biomaterials. Materials Science an Engineering R., 36, p.143-206.

Cléries L., Martinez E., Fernandez-Pradas J. M., Sardin G., Esteve J., Morenza I. L. (2000).
Mechanical properties of calcium phosphate coatings deposited by laser ablation.

Biomaterials, 21, p. 967-971.

Colussi C. F., Freitas S. F. T. (2002). Aspectos epidemioiogicos da safide bucal do ideso no
Brasil. Cad. Saide Publica, 18(5), p.1313-1320.

Dalby MIJ, Silvio LD, Harper EJ, Bonfield W. (2002). Increasing hydroxyapatite
incorporation into poly (methyl) methacrylate cement increases osteoblast adhesion and

response. Biomaterials; 23: p.569-576.

Davies JE, Causton B, Bovell Y, Davy K, Sturt CS. (1986). The migration of osteoblasts over

substrata of descrete surface charge. Biomatenals; 7: p.231-233.

Deboni M. C.Z. (1995). Obtencéio e caracterizaciio de linhagem de células osteoblasticas.
Sao Paulo. Tese de Doutorado. Faculdade de Odontologia da Universidade de Sio Paulo

(USP). 62p.

117



de Groot K., Klein C. P. A. T., Wolke J. G. C,, Blieck-Hogervorst I. M. A. (1990). Plasma

sprayed coatings of calcium phosphate. CRC Handbook of Bioceramic, CRC Press, p. 133-
142.

Dekker A, Panfil C, Valdor M, Pennartz G, Richter H, Mittermayer C, Kirkpatrick CJ. (1994)

Quantitative methods for in vitro cytotoxicity testing of biomaterials. Cells and Mater. 4:
p.101-112.

© Raslé MF, Demais V, Huré G, Lesourd M, Grolieau B, Mercier L, Chappard D.
- “»ughness, fibronectin and vitronectin on attachment, spreading and

proiiferation of iuman osteoblast-like cells (SAOS-2) on titanium surfaces. Calcif Tissue

Int 1999; 64: p. 499-507.

Drias P V., Bassanta A. D., Silva A. R, Siqueira J. T. T. (2000). Estudo experimentai de
impiantes com superficies rugosas por jateamento em comparacio com implantes de
superficies usinadas: avaliaciio histolégica e biomecanica. Revista Brasileira de Cirurgia e

Implantodontia-BCI, v. 7, n. 27, p. 62-68.

Doemer M. F., Nix W. D. (1986). A method for interpreting the data from depth-sensing
indentation instruments. J. Mater. Res. , 1, p. 601-609.

a J. H. C. (2001). Importincia d a q ualidadedas uperficie d os i mplantes

ossecintegraveis na biofixacdo. Revista Brasileira de Implantodontia. V. 7, p. 21-25.
Elias C. N., Menezes G. C., Attias M., Silva Filho F. C,, Figueira D. C. (2002). Variacoes da

superficie dos implantes osseointegraveis. SULMAT 2002, Congresso em Ciéneia de

Materiais do Meccosul, Joinvile-SC, p. 663-668.

Elias C. N, Lima I. H. C, Fo F. C. S., Menezes G. C. (2004). Diferentes superficies dos
implantes dentarios. III COLAOB, CDR BR137.

118



Fincke J. R, Swank W. D., Bewley R. L., Haggard D. C., Gevelber D. C., Wroblewski D. (2001).
Diagnostics and control in the thermal spray process. Surface and Coatings Techology,
146-147, p. 537-543.

Fernandes B. L. (1999). Téenica de nanorisco para analise de adesdo de revestimento da HA R
depositada através de aspersdo por plasma, sobre ligas de titinio. Campinas-SP, Tese de

Doutorado. Faculdade de Engenharia Mec#nica, Universidade Estadual de Campinas. 106p.

Fernades-Pradas J. M., Cléries L., Martinez E., Sardin G., Esteve J., Morenza J. L. (2001).
Influence of tickness on the properties of hydroxyapatite coatings deposited by KrF laser
ablation. Biomaterials. 22, p. 2171-2175.

Fernades-Pradas J. M., Cléries L., Sardin G., Morenza J. L (2002). Characterization of calcium
phosphate coatings deposited by Nd:YAG laser ablation at 355 nm: influence of
thickness. Biomaterials. 23, p. 1989-1994).

Gadri R. B, Roth J. R., Montie T. C., Wintenberg K. K., Tsai P. P.-Y., Helfritch D. J., Feldman
P., Sherman D. M., Karakaya F ., Chen Z. (2000). Sterilization and plasma processing of
room temperature surfaces with a one atmosphere uniform glow discharge plasma.

Surface and Coatings Techology, 131, p. 528-542.

Geetha M., Singh A. K., Muraleedharan K., Gogia A. K., Asokamani R. (2001). Effect of
thermomechanical processing on microstructure of a Ti-13Nb-13Zr alloy. Journal of

alloys and Compounds, 329, p. 264-271.

Goodman S. B., Davidson J. A. Fornasier L. V., Mishra A. K. (1993). Histological response to
cylinders of low modulus titanium alloy (Ti-13Nb-13Zr) and a wear-resistant zirconium
alloy (Zr-2,5Nb) implanted in the rabbt tibia. Journal of Applied Biomaterials, v. 4, p. 331-

339.

Gotman 1. (1997). Characteristics of metals used in implants. J. Endourol, 11(6), p. 383-389.

119



Grisi D. C., Marcantonio Jr. E. (2002). Aplicagiio de carga imediata em implantes dentais.

Revista Brasileira de Cirurgia e Implantologia, v. 9, n. 34, p. 111-116.

Hench L. L., Ethridge E. C. (1982). Biomaterials: An interfacial apprach. New York, N. Y:
Academic Press. 383p.

Hench L. L. (1991). Bioceramics: from concept to clinic. J. Am. Ceram. Soc., 74(7), p. 1487-
1510,

Hench L. L., Wilson J. (1993). Introduction to bioceramics. Singapura: World Scientific, Cap.
I, p. 1-23.

Hennques v. A. R, Silva C. R. M. (2001). Production of titanium alloys for medical implants

by powder matallurgy. Key Engineering Materials. V. 189-191, p. 443-448.
Henriques V. A. R., Silva C. R. M., Bresciani J. C. (2003). Utilizacdo de técnicas de
metalurgia do p6 (M/P) na obtenciio da liga Ti-13Nb-13Zr. Revista Metalurgia Materiais.

Caderno tecnologico ABM. Engenharia e aplicaciio de materiais. V. 33,n. 532, p. 7-10.

Ho W.F.,Ju C.P, Lin J. H. C. (1999). Structure and properties of cast binary Ti-Mo alloys.
Biomaterials, 20, p. 2115-2122.

11000 S. (1957). Osseointegraciio e rabilitaciio oclusal. S3o Paulo: Santos Editora. p. 3-59.

Holy C. E., Cheng C., Davies J. E., Shoichet M. S. (2001). Optimizing t he s terilization o f

PLGA scaffolds for use in tissue engineering. Biomaterials, 22, p. 25-31.

Homsy C. A. (1973). Bio-compatibility in selection of materials for implantation. Ortop. Clin
N. Am., v. 412, p. 341-356.

120



Howes Ir. C. P. (1994). Thermal spraying: processes, preparation, coatings and applications.

Welding Journal, v. 72, n. 4, p. 47-51.

INTERNATIONAL ORGANIZATION FOR STANDARDIZATION (1993). ISO 10993.

Biological evaluation of medical devices. Part. 1: Guidane on selection of tests.

INTERNATIONAL ORGANIZATION FOR STANDARDIZATION (1993). ISO 10993 - 5.

Biological evaluation of medical devices. Part. 5: Tests for citotoxicity: in vitro methods.

INTERNATIONAL ORGANIZATION FOR STANDARDIZATION (1993). 1SO 10993 - 6.
Biological evaluation of medical devices. Part. 6: Tests for local effects after

implantation.

ISO 10993-5 11992 (E) Biological evaluation of medical devices - Part 5 - Tests for

cytotoxicity: in vitro methods.

ISO 14577 1 (2002). Metallic materials - Instrumented indentation test for hardress and

materials parameters - Part 1: Test method.

Junqueira L. C., Cameiro J. (1999). Histologia basica. Guanabar Koogan, 9. Ed. p. 133-156.

Kasemo B., Lausmaa J. (1985). Metal selection and surface characteristics. In : Branemark P-
L, Zartbo G. A ., Albrekisson T. Tissue-integrated prostheses: osseointegration in clinical

dentistry. Chicago: Quintessence, p. 99-116.

Khan H. A., Willians R. L., Willians D. A. (1999). The corrosion behaviour of Ti-6Al1-4V, Ti-
6Al-7Nb and Ti-13Nb-13Zr in protein solutions. Biomaterials, 20, p. 631-637.

Kipaidi KL, Chang PL, Bellis SL. (2001). Hydroxyapatite binds more serum proteins,

parified integrins and osteoblast precursor cells than titanium or steel. J Biomed Mat Res;
57.258-267.

121



Kiein C. P. A. T., Wolke J. G. C., Blieck-Hogervorst J. M. A., de Groot K, (1994). Calcium

phosphate plasma-sprayed coatings and their stability: an in vivo study. J. Biom. Mater.
Res., V. 28, p. 909-917.

Kobayashi E., Wang T. J., Yoneyama T., Hamanaka H. (1998). Mechanical p roperties a nd
corrosion resistance of Ti-6Al-7Nb alloy dental castings. Journal of Materials Science:

Matenials m Medicine, 9, p. 567-574.

Komu R, Maloney WI, Kelly MA, Smith RL. (1996). Osteoblast adhesion to orthopaedic
implant a lloys: E ffects o f ¢ ell a dhesion m olecules a nd diomond-like ¢ arbon ¢ oating. J
Orthop Res; 14:871-877.

“ureds D, Nnnomi M., Morinaga M., Kato Y., Yashiro T. (1998). Design a nd m echanical
properties of new B titanium alloys for implant materials. Materials Science and

Engineering A, 243, p. 244-249,
Lampin M, Warocquier-Clérout R, Legrs C, DegrangeM, Sigot-Luizard MF. (1997).
Correlation between substratum roughness and wettability, cell adhesion and cell

migration. J Biomed Mater Res; 36: p.99-108.

Leitdo E., Barbosa M. A., Groot K. (1998). In vitro testing of surface-modified biomaterials.

Journal of Materials Science: Materials in Medicine, v. 9, p. 543-548.

Lemons J. E. (1996). Ceramics: Past, present and future. Bone, v. 19, n. 1, p. 121S-128S.

Lepiensky C. M., Odo G. Y., Kuromoto N. K. (1998). Curso de propriedades nanomecanicas.

UFPR, Parte 1: Introdugio as modernas técnicas de medida de propriedades mecénicas

de superficies, p. 4-22,

122



LimaJ. H. C,, Barboza E. P., Elias C. N, Gomes D. T. (1996). Tratamento e caracterizacio da
superficie dos impiantes ossecintegrado. Revista Brasileira de Implantologia, n. 1, p. 21-

25.

Lima C. R. P. (2001). Caracterizacio de coberturas obtidas por aspersio térmica a plasma.
Campinas: Faculdade de Engenharia Mecanica (FEM). Tese (Doutorado) - Universidade
Estadual de Campinas (UNICAMP), 143p.

Lindhe J. (1999). Tratado de periodontia clinica e implantologia oral. Rio de Janeiro:
Guanabara Koogan. p. 623-640

Long H. I. M., Rack H. J. (1998). Review titanium alloys in total joint replacement - a

materials science perspective. Biomaterials, v. 19, p. 1621-1639.

Lopez G. D (1993). Biodeterioration and corrosion of metallic implants and prothetic

devices. Medicine Buenos Aires, v. 53, 1. 3, p. 260-274.

Lopez M. F., Gutiérrez A, Jiménez J. A. (2001). Surface characterization of new non-toxic

titanium alloys for use as biomaterials. Surface Science, 482-483, p. 300-305.

Martin R. B. (1999). Bone as a ceramic composite material. Materials Science Forum. V. 253,
p. 5-16.

Marx R. E. (1998). Metabolism and physiology of bone. Implant Dentistry, 7, p. 267.

Marx R. E. (2000). A estrutura 6ssea, o metabolismo, e a fisiologia: Seu impacto na

implantodontia dentéria. Implant Dentistry, n. 5, p. 15-25.

Mazzonetto R., Ramires I, Guastaldi A. C., Carvalho P. S. (1999). Analise in vitro da
composicio quimica e matalogrifica de trés implantes dentirios endésseos. Jornal

Brasileiro de Clinica & Estética em Odontologia. V. 3, n. 15, p. 38-41.



Misch C. E. (2000). Implante odontolégico contemporaneo. Sio Paulo, Pancast. p. 23-31.

Moraes M. C. (2001}. Anilise de tensdes em implantes dentarios por elementos finitos. Rio de

Janeiro-RJ. Dissertagdo de Mestrado. Instituto Militar de Engenharia. 127p.

Moreira PL, An YH, Santos Jr AR, Genari, SC. (2004). In Vitro analysis of Anionic collagen

scaffolds for bone repair. J. Biomed Mater Res (Applied Biomaterials), in press,

Narasaraju T. S. B, Phebe D. E. (1996). Review some physico-chemical aspects of
hydroxyapatite. ] Mate. Sci. 31 (1), p. 1-21.

Neves E., Paiva A., Santos J. A. R., Costa N. (2004). Morfologia de recobrimentos cerimicos e

cultura de células osteoblasticas para aplicacio clinica. III COLAOB 2004, BR17S.

Nie X., Leyland A., Mathews A. (2000). Deposition of layered bioceramic
hydroxyapatite/TiO; coatings on titanium alloys using a hybrid technique of micro-arc

oxidation and electophoresis. Surface Coating Technology. 125, p. 407-414.

Niinomi M. (1998). Mechanical properties of biomedical titanium alloys. Matenials Science

and Engineering A, 243, p. 231-236.

Nix W. D. (1997). Elastic and plastic properties of thin films on substrates: nanoindentation
techniques. Mater. Sci. Eng. A234-236, p. 234-236.

Oh I R., Nomura N., Hauada S. (2003). Mechanical properties of porous titanium compacts
prepared by powder sintering. Scripta Mater, 49, p. 1197-1202.

Okasaki Y., Rao §., Tateishi T., Tto Y. (1998). Cytocompatibility of varius metals and

development of new titanium alloys for medical implants. Materials Science and

Engineering A, v. 243, p. 250-256.

124



Okeson J. P. (1992). Fundamentos de oclusiio e desordens témporo mandibulares. S3o Paulo,

SP: Artes médicas.

Oliverra E. J. (1997). Bioengenharia em implantes osseointegrados. RJ.: Pedro Pioneiro.

Oliver W. G., Pharr G. M. (1992). An improved t echnique for d etermining h ardness and
elastic modulus using load and displacement sensing indentation experiments. J. Mater.
Res. 7.p. 1504-1583.

Oreffe R. G. C, Traffit J. T. (1999). In vitro and in vivo methods to determine the

interactions of osteogenic cells with biomaterials. Journal of materials science: materials in

medicine. V. 10, p. 607-611.

Ossa C. P., Tschiptschin A. P. (2004). Deposico de hidroxiapatita por aspersiio térmica a
plasma sobre acos inoxidiveis austeniticos de elevado teor de nitrogénio. Il COLAOB,

CDR BR115.

Panossion Z. (1993). Corrosdo e protecio contra corrosiio e m e quipamentos e e struturas

metalicas. Sdo Paulo: IPT, p.17.

Parel S. M. (1997). Estética e oseeointegracio. Sio Paulo: Santos Editora. p. 12-23.

Peterson L. J. (2000). Cirurgia oral e maxilofacial contemporanea. Rio de Janeiro: Guanabara
Koogan. P. 331-361.

Plaff H. G., Williann G., P&thing R. (1993). Properties of HA - coatings. Bioceramics. V. 6, p.
420-424.

Poech M. H., Isfahani H., Opielka H. (1993). Size distribuiton analysis of powders used for
thermal spraying. Powder Metall. Int., 25(5), p. 233-237.

125



Pourbaix M. (1974). Atlas of electrochemical equilibria in aqueous solutions. NACE
(Cebelcor), 2. Ed.., Houston, Texas. 421p.

Powlowski L. (1995). The science and engineering of thermal spray coatings. John Wiley &
Sons, N. Y., 432p.

Prevey P. 5., Rothwell R. I. (1994). ASTM SPT 1196, Philadelphia, 63.

;

Puleo DA, Nanci A.(1999). Understanding and controlling the bone-implant surface.
iomaterials; 20:,2311- 2321.

Ramanathan L. V. (s.d.). Corrosio e seu controle. Sio Paulo: Hemus, p. 68.
Ramurez 1. (1998). Estudo de corrosio em biomateriais: Ti c.p., Ti-6A1-4V e Co-Ce-Mo.
Araraquara-SP, Dissertacdo de Mestrado. Instituto de Quimica. Universidade do Estadual

Paulista. 77p.

Ratner B. D., Roffman A. S., Schoen F. I, Lemons J. E. (1996). Biomaterials Science - An

introduction to materials in medicine. San Diego, Ca: Academic Press, p. 1-124.

Rigo E. C. S. (2001). Recobrimento biomimético de implantes metalicos com hidroxiapatita.

S3o Carlos-SP. Tese de Doutorado, Universidade Federal de Sao Carlos. 146p.

Rigo E. C. S. (2003). Caracterizacio fisica de recobrimentos bioativos sobre superficies
metalicas. Relatério FAPESP-SP, 30p.

Rigo E. C. S, Santos L. A., Carrodeguas R. G., Zavaglia C. A. C., Boschi A. O (2003). Bonelike
apatite coating on Ti6Al4V: novel nucleation process using sodium silicate solution.

Mater Sci. Forum 416 - 4, p. 658-662.

126



Rosa 5. (1997). Estudo da resisiencia a corrosdio da liga Ti-6Al-7Nb para aplicacio em
implantes ortopédicos. Campinas-SP, Dissertagio de Mestrado. Faculdade de Engenharia

Mecénica, Universidade Estadual de Campinas. 145p.

Ruano R., Jorge A. G., Jaeger M. M. M.. ( 1996). E studo in vitro da biocompatibilidade da
hidroxiapatita utilizada em implantodentia. RPG, 3(2), p. 135-141.

Santos L. A. dos (2002). Desenvolvimento de cimento de fosfato de calcio reforcado por
fibras para uso na irea médico-odontolégica. Campinas-SP, Tese de Doutorado. Faculdade

de Engenharia Mecéinica, Universidade Estadual de Campinas. p. 5-8

Schechtman H., Zavaglia C. A. C. (2000). O estado da arte dos biomateriais no Brasil. Anais
do CBEB, p. 8-14.

Schneider S. G. (2001). Obtengio e caracterizacfio da liga Ti-13Nb-13Zr para aplicacio como
biomaterial. S#o Paulo: Instituto de Pesquisa Energéticas e Nucleares (IPEN). Tese

(Doutorado). Universidade de S3o Paulo (USP), 141p.

Schroeder A., Sutter F., Krekeler G. (1994). Implantologia Dental. Sio Paulo: Editorial Pan
America. p. 37-57.

Seagle S. R. (1996). The state of the USA titanium industry in 1995 Materials Science an
Engineering A, v. 213, p. 1-7.

Shelton RM, Rasmussen AC, Davies JE. (1988). Protein adsorption at the interface between

charged polymer substrata and migrating osteoblasts. Biomaterials; 9: 24-29.

Semlitsch M. F., Weber H., Streicher R. M., Schén R. (1992). Jeint replacement components of
hot-forged and surface-treated Ti-6Al-7Nb alloy. Biomaterials. 13(11), p. 781-788.



Serra M. A., Morais Jr. R. F., Nascimento A. C. M., Paiva L. F. (2001). Osseointegracio de
implantes dentais nio estandardizados: Relato de caso clinico. Revista da Faculdade de

Odontologia de Andpolis-FOA. V. 3, n. 2, p. 50-54.

Shirkhanzadeh M. (1992). Electrochemical preparation of protective oxide coatings on
titanium surgical alloys. Journal of Materials Science: Materizals in Medicine, v. 3 p, 322-
325.

Silva S. N. (1998}, Efeito de parimetros do spray a plasma sobre caracteristicas estruturais
de hidroxiapatita. Belo Horizonte: Escola de Engenharia. Tese

(revstiauv ). Universidade Federal de Minas Gerais (UFMG), 11 7p.

Silva S. N. (2003). Avaliacio in vitro e in vive de um fosfato de calcio bifasico e seu uso para
aplicacio em recobrimentos sobre substratos de aco inox (AISI 316L) e da liga Ti6AMV.

Belo Horizonte, M g. Tese de D outorado. Engenharia M etalurgica. Universidade Federal de

Minas Gerais, 208p.

Silva §. N. (2003). Avaliacdo mecanica-histolégica de biomateriais metalicos recobertos com
fosfato de célcio por plasma spray. 111 Congresso Latino Americano de Orgaos Artificiais e

Biomateriais (IIl COLAOB), CDR BR126.

Song Y., XuD. S, Yang R, LiD., Wu W. T., Guo Z. X. (1999). Theoretical study of the effect
of alloying elements on strenght and modulos of B-type bio-titanium alloys. Materials

Science Engineering A, v. 260, p. 269-274.

Taga E. M. (1996). Biemateriais par uso em clinica médico-odontolégica. Revista Brasileira

de Implantodontia. N. 1, p. 6-11.

Todescan F. F., Bottino M. A. (1996). Atualizacio na clinica odontelogica: A pratica da

clinica geral. S3o Paulo, Edicio Artes Médicas. p- 249-304.

128



Valereto I. C. L., Rosa C., Marcoantonio Jr. E., Zavaglia C. A. C. (2001). A study of histological
response from Ti-6Al-7Nb alloy dental implants with and without plasma-sprayed

hydroxyapatite coating in dog. Journal of Material Science: Materials in Medicine, v. 12, D.
273-2706.

Vallet-Regi M. (1997). Introduction to the world of biomaterials. Anales de Quimica, v. 93, p.
S6-S14.

Vidigal Jr G. M., Groisman M. (1996). Implantes orais: da interface fibrosa a biointegracio.

Revista Brasileira de Implantodontia, n. 2, p. 20-24.

Xue W., Tao S, Liu X, Zheng X. B. (2004). In vivo evaluation of plasma sprayed

hydroxyapatite coatings having different crystallinity. Biomaterials. 25, p. 415-421.

Yen 5. K., Guo M. I, Zan H. Z. (2001). Characterization of electrolytic ZrO, coating Co-Cr-
Mo implant alloys of hip prosthesis. Biomaterials , 22, p. 125-133.

Williams D. F. (1987). Definitions in biomaterials. Proceedins of a Consensus Conference of
the European society for Biomaterials, Chester, England. Progress in Biomedical

Engineering 4. Elsevier. 72p.

Williams D. F. (1994). The science and applications of biomaterials. Advances in materials

thechnology monitor, v. 1, n. 2, p. 1-10.

Worthington P, Lang B. R, LaVelle W. E. (1995). Osseointegracio na odontologa-Introduciio

aos implantes osseointegradoes. Sio Paulo: Quintessence. p. 11-60.

Zaffe D., Bertoldi C., Consolo U. (2004). Acumulation of aluminium lamellar bone after

implantation of titanium plates, Ti-6Al-4V screws,hydroxyapatite granules. Biomaterials,

25,p. 3837-3844,



Zavaglia C. A. C. (1993). Aplicacdes de bioceramicas em proteses ortopédicas. Tese de Livre

Docéncia. Campinas, Sio Paulo, Faculdade de Engenharia Mecéanica, Universidade Estadual

de Campinas. 116p.

130



