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Abstract

GOMIDE, Viviane Silva, Development and Characterization mechanics of composites
hydroxyapatite-zirconia,hydroxyapatite-alumina and hydroxyapatite-titania for biomedical ends,
Campinas, Faculdade de Engenharia Mecénica, Universidade Estadual de Campinas, 2005. 142p.

Dissertacao (Mestrado).

There is a growing demand of materials that make the remodeling and reconstruction of bone parts
possible. Reconstruction of defects of the skull after trauma, tumor or infection is indicated for
aesthetic reasons and for protection of internal structures. Different materials have been used for this
purpose and all of them must be evaluated as for their stability in physiological environments and
mechanical strength. The main objective of this work is to develop biomaterials for use in fulfilling
of bone defects. The hydroxyapatite, similar bioactive ceramics to the mineral part of the tissue
bone, is a material that could be used for this purpose. However, this ceramics possess decreases
tenacity to the breaking and resistance mechanics the compression. With the purpose to get more
adequate materials for bone restorations and craniomaxilofacials implantations associates had been
hydroxyapatite gotten in the laboratory of ceramic materials of the DEMA-FEM-UNICAMP,
particles of three ceramics bioinert, zirconia, alumina and titania, in the ratios of 30%, 40% and 30%
in weight for each composition. The composites obtained and sintered were characterized by
particles size measure, Scanning Electronic Microscopy, X Rays Difratometry and Spectroscopy of
Fluorescence of X Rays and had its apparent densities and apparent porosity determined by the
assay of Archimedes. Some mechanical properties as compressive strength, hardness and tenacity to
the breaking had been performanced. The composites that had general behavior had been better

chosen for continuity of the work (assays "in vitro” and "in vivo™).

Key Words: biomedical applications, bioceramics, composites, hydroxyapatite, biomaterials.



Resaumo

GOMIDE, Viviane Silva, Desenvolvimento e Caracterizacdo mecanica de compositos
hidroxiapatita-zirconia, hidroxiapatita-titinia e hidroxiapatita-alumina para fins biomédicos,
Campinas, Faculdade de Engenharia Mecénica, Universidade Estadual de Campinas, 2005. 142p.

Dissertacdo (Mestrado).

Existe uma crescente demanda de materiais que possibilitam a remodelago e reconstrucéio de partes
Osseas. A indicagdo de biomateriais para reconstrugdo dos defeitos cranianos depois do trauma,
tumor ou infecgdo, ocorre devido a razdes estéticas e protecdo de estruturas intracraniais. Vérias
técnicas cirlrgicas vdrios materiais ja foram utilizados na confeccio dessas proteses
craniomaxilofaciais, mas € importante avaliar o comportamento desse material quanto 4 estabilidade
fisiologica e resisténcia mecénica. O objetivo principal deste trabalho é desenvolver biomateriais
para uso em preenchimento de defeitos sseos. A hidroxiapatita, cerdmica bioativa semelhante a
parte mineral do tecido 6sseo, € um material que poderia ser utilizado para essa finalidade. Porém,
essa ceramica possui baixas tenacidade & fratura e resisténcia mecanica & compressio. Com a
finalidade de obter materiais mais adequados para restauragdes Osseas e implantes
craniomaxilofaciais, foram associadas a hidroxiapatita obtida no laboratério de materiais cerAmicos
do DEMA-FEM-UNICAMP, particulas de reforgo de trés cerdmicas: zirconia, alumina e titdnia, nas
propor¢Ges de 30,40 € 50% em peso para cada composigio. Os compésitos obtidos e sinterizados
foram caracterizados por medida de tamanho de particulas, Microscopia Eletronica de Varredura,
Difragdo de Raios X e Espectroscopia de Fluorescéncia de Raios X e tiveram suas densidades
aparentes, densidades tedricas, absorcdo de 4gua, volumes aparentes e porosidades aparentes
determinadas pelo ensaio de Archimedes. Algumas propriedades mecanicas como resisténcia a
compressdo, dureza ¢ tenacidade & fratura foram determinadas. Os compésitos que tiveram melhor
comportamento geral foram escolhidos para continuidade do trabalho (ensaios “in vitro”™ e “in

vivo "),

FPalavras-chave: aplicagBes biomédicas, bioceramicas, compositos, hidroxiapatita, biomateriais.
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Capitulo 1

Introducio

A indicaglo para reconstrucdo dos defeitos cranianos depois do trauma, tumor ou infecciio
ocorre devido a razdes estéticas e protecdo de estruturas intracraniais. Existem vérias técnicas e
materiais usados na confecco dessas proteses, mas deve-se avaliar o comportamento desse material

quanto 2 estabilidade em ambiente fisioldgico e resisténcia mecanica.

A literatura internacional mostra que 45% dos acidentes de transito que envolvam motorista e
acompanhante, resultam em fraturas e laceracdes faciais (JACOBSON, 1994). Esses traumas sio
geralmente provocados pelo impacto dos ocupantes dos bancos dianteiros com ou sem cintos de
seguranca de trés pontos, contra ¢ péra-brisas, painel e coluna de direcdo, e sfo indicados como
primeira ou segunda razio mais comum para mortes em acidentes automobilisticos (LUO,

GOLDSMITH, 1991, JACOBSON, 1994, PEDDER et al, 1994, VIANO, 1994),

No Brasil os indices oficiais do Ministério da Justica fornecidos pelo PARE-CEAT (Programa
de Redugfo de Acidentes de Estrada-Centro de Referéncia Nacional para Assisténcia & satde do
Trabalhador em Transporte), estimam em 1.000.000 de acidentes de trinsito por ano resultando em
25.000 mortos e 350.000 feridos sendo que 60% destes permanecem com seqiielas incapacitantes
(ABIMO, 2001; ITDS, 2001).

Levantamentos de acidentes nos Estados Unidos estimam que anualmente 1.000.000 de
pessoas requerem hospitalizacio com lesGes agudas na cabeca. Cerca de 200.000 resultam em
trauma cerebral e 175.000 de fraturas e laceracGes graves da face, correspondendo de 44.6 a 61.7%
do custo social total de traumas relacionados aos acidentes de veiculos motorizados, estimando-se
entre 26.8 ¢ 37 bilhdes de dolares por ano, e resultam em 34.000 mortes e 27.000 incapacitados
permanentes por ano (BRESSIANI, 2002).

As lesBes crénio-faciais mais graves sfo aquelas que envolvem fraturas (lineares,
esmagamentos ¢ basilares) e que requerem, geralmente, tratamento cirurgico através de

osteossinteses que utilizem implantes (fios metalicos flexiveis e rigidos, parafusos, placas-parafuso,
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fixadores externos, material de preenchimento, proteses articulares, etc) ou tutores exiernos, nem
sempre com resultados satisfatorios devido as inimeras dificuldades técnicas e problemas
mecanicos e biologicos associados (BOS er «of, 1987, KLOTCH, GILLILAND, 1987, KROON,
1991, MJOR, 1985, RUBIN, 1983).

Existem varias técnicas e materiais usados na confec¢do dessas proteses e deve-se avaliar o
comportamento desses materiais quanto a estabilidade em ambiente fisiolégico e resisténcia

mecéinica.

Materiais metélicos, resinas acrilicas e implantes autégenos ainda sfio usados nas cirurgias,
mas a necessidade de substituicdo desses materiais ¢ crescente, pois muitos problemas estio
associados a esse tipo de implante (DUMBLENTON, 1975). Alguns destes problemas sfio as
reactes do antigeno ao corpo estranho: irritagdio, infecgdo e reabsorc@o do osso. Pesquisadores ainda
estdo procurando o material mais adequado para a cranioplastia. Um novo paradigma surgiu com o
desenvolvimento das biocerimicas. Hoje em dia especificamente s#io projetadas algumas
bioceramicas com propriedades mecénicas aceitiveis no caso de reparacdo de ossos, pois estas se

integram bem como tecido 0sseo vivo, estimulando seu crescimento.

As cerdmicas utilizadas como biomateriais normalmente sfo de baixa densidade e podem ser
preparadas com de alta porosidade, que sfio utilizadas em casos em que o paciente precisa de
enxertos que acelerem a recuperagdo do tecido removido ou danificado. Isso ocorre porque a
porosidade, de tamanho controlado, do material permite que o tecido invada os poros, ocorrendo a
osseointegrago. Um exemplo dessa cerfmica ¢ a hidroxiapatita. Outros tipos de biocerdmicas
aplicadas sio aquelas de alta densidade, geralmente de baixa porosidade, que séo utilizadas devido a
maior resisténcia mecdnica. Normalmente sfo aplicadas em reconstrucfio de cabeca de fémur, que
apresentam boa resisténcia ao desgaste, a compressio ¢ possuem inércia quimica. Um exemplo € a
alumina densa policristalina, que € utilizada principalmente como ponto de apoio de carga em
proteses de quadril e implantes dentais (implantes intra-0sseos para fixagfo de dentes artificiais), em
fun¢io da combinacio da resisténcia a corrosdo, boa biocompatibilidade, alta resisténcia a abrasio e

alta resisténcia mecénica & compresso.



A hidroxiapatita ocupa posi¢io de destaque por sua larga aplicacfio no campo da medicina e
odontologia, como um substituto dsseo e revestimento de implantes dentérios. Dependendo de sua
pureza, a HAp pode suportar aquecimentos superiores a 1200°C, sem se decompor, podendo
também ser moldado como a maioria dos materiais cerdmicos com relativa facilidade. Como a
maioria das cerimicas, a hidroxiapatita € fragil e apresenta baixa tenacidade & fratura. Uma das

maneiras conhecidas para se contornar esta deficiéncia é fazer um material compésito.

Um conceito simples para materiais compdsitos seria o de um material composto de duas ou
mais fases distintas. Assim sendo, um compdsito € conceitualmente um material heterogéneo.
Obviamente deve-se complementar este conceito restringindo a escala para a consideracio da
heterogeneidade, para uma escala macro ou submacroscopica. De outro modo, todos os materiais
poderiam ser considerados compdsitos, pois s3o inevitavelmente heterogéneos se a escala de
observagdo for suficientemente pequena. O principal objetivo em se produzir compésitos ¢ de
combinar diferentes materiais para produzir um tnico dispositivo com propriedades superiores as

dos componentes unitarios.

Os compésitos de interesse no presente trabalho s#io os chamados compésitos particulados que
sdo classificados em termos de seus agentes de reforgo: a zircénia é também um material
extremamente inerte em meios fisiologicos, com a vantagem de possuir uma maior tenacidade a
fratura, maior resisténcia mecénica a flexdo e menor modulo de elasticidade. Os tipos utilizados de
zircOnia para implantes sdo dois: zircdnia tetragonal estabilizada com ftria a 3% ou zirconia 3Y-TZP

e zircOnia parcialmente estabilizada com magnésia.

Refor¢os ceramicos de alumina sdo adicionados a matrizes cerdmicas objetivando o aumento
da tenacidade desses materiais. Existem muitas aplicages para a alumina em implantes intra-Gsseos
em odontologia e em préteses de quadril em ortopedia: juntas de tornozelo, cotovelo, ombro, pulso e
dedos; em cranioplastia e na reconstrucio das paredes orbitais; em implantes cocleares no caso de
surdez profunda; em reconstrugdo bucomaxilofacial; na substituigdo de ossiculos do ouvido médio

entre outras.

A grande maioria dos implantes a base de titdnio comercialmente puro, apresenta sobre a sua

superficie uma camada de titdnia estivel formada espontaneamente, facilitando sua interagfio com o



tecido vivo. Um implante necessita de uma estrutura superficial micromorfolégica (rugosidade e
porosidade), ndo sO para assegurar a ancoragem mecénica do osso na superficie, mas também para

ativar a osseointegracdo.

Sendo assim, faz-se necessario analisar as propriedades mecénicas da hidroxiapatita, um
fosfato de calcio de excelente biocompatibilidade, associada a zircOmia, alumina e titdnia, formando
compésitos cerAmica-cerdmica e realizar ensaios mecinicos importantes para a caracterizacdo e

escolha da aplicacdo desses materiais.

1.1. Objetivos

O objetivo geral do presente trabalho ¢ o desenvolvimento de materiais compdsitos
constituidos de hidroxiapatita, reforcada com zircOnia, alumina e titinia, para uso em restauragdes
4sseas e implantes craniomaxilofaciais. A hidroxiapatita utilizada foi desenvolvida no Laboratério
de Biomateriais do Departamento de Materiais da Faculdade de Engenharia Mecénica da

Universidade Estadual de Campinas (DEMA-FEM-UNICAMP).

Realizou-se um estudo do comportamento mecinico dos sistemas de hidroxiapatita depois da
adicdio de particulas de reforgo (zircénia, alumina e titdnia). Foram avaliadas as seguintes
propriedades mecénicas dos compositos: tenacidade a fratura, resisténcia mecénica & compressio e a
tragfio por compressdo diametral, considerando o compromisso entre estas propriedades, de maneira

a adequar o material para tal aplicagfio.

1.2. Justificativa

O desenvolvimento de biomateriais resulta de fundamental importincia, no sentido que desse
desenvolvimento prescreve-se uma melhoria no nivel de vida das pessoas, representada por um
aumento na expectativa de vida, na satide em geral e no bem estar da populacdo. Além disso, devem
ser considerados os aspectos econdmicos em se tratando de um pais de terceiro mundo e deficiente

em termos de satde piblica.



Estima-se que o mercado mundial associado a biomateriais envolva aproximadamente 35
bilhdes de dolares anuais e que tal mercado apresenta uma taxa de crescimento de 11% ao ano, o

que demonstra o grande interesse e necessidade por este tipo de produtos.

Tendo em vista a necessidade de melhoria da satide geral dos brasileiros, grande parte dos
biomateriais usado no Brasil ¢ importada, o que acaba por gerar gastos elevados por parte do
Sistema Unico de Satde (SUS) e da Previdéncia Social. Hoje, a maior parte do mercado brasileiro,
que movimentou cerca de R$ 30 milhdes em 2003, ¢ atendida por cerca de 40 fabricantes nacionais
de proteses. O diretor da drea de ortopedia da Associagdo Brasileira da Industria de Artigos e
Equipamentos Médicos, odontolégicos, hospitalares e de laboratorios (Abimo), Sr.Wagner Mazzoli,
garante que houve elevagdo de 30% na demanda em 2003, ritmo que se manteve em 2004 (palestra
proferida no Ill COLAOB, em Campinas, SP, julho de 2004).

O principal comprador de implantes e proteses no Brasil, como nio poderia deixar de ser, é o
SUS, que responde por 70% das encomendas. Convénios médicos e atendimentos particulares
respondem pelos outros 30% (MORAES, 2004). Desta forma, observa-se uma enorme necessidade
de desenvolvimento cientifico e tecnoldgico brasileiro na area de biomateriais, como forma de
atender as necessidades do povo brasileiro de melhoria da saide geral e de reducfio de custos dos

materiais envolvidos.



Capitulo 2

Revisdo da Literatura

Devido a doengas degenerativas ou acidentes, algumas partes do corpo humano podem perder
total ou parcialmente suas funcdes. A utilizagio de novas técnicas de andlises clinicas tais como
ressondncia magnética e tomografia computadorizada auxiliam na identificacdo das causas que
levaram a perda das funcdes. Entretanto, identificar as causas do problema nio é suficiente. E
preciso que se tome uma agdo corretiva que permita a recuperagdo da fungéio perdida de tal forma
que o paciente possa voltar a viver uma vida normal. Porém, muitas vezes o elemento responsivel
pela perda da fungdo nfio pode ser recuperado e s6 resta tentar substituir por outro. Nesses casos, se

utilizam os chamados biomateriais (BOSCHI, 1995).

O termo biomaterial pode ser interpretado de duas maneiras distintas; primeiro, como
materiais biologicos, que podem ser: homdlogos (quando originados do proprio individuo, como é o
caso das pontes de safena), autdlogos (quando originados de outras pessoas) ou heterélogos (quando
originados de animais ¢ aproveitados em implantes ou cirurgias); € segundo, como materiais
sintéticos para implantes cirargicos, que se dividem em metalicos (ferrosos e ndo ferrosos),
cerdmicos, poliméricos e compdsitos, que vem a substituir a fungfio original e uma parte dos

materiais biologicos.

A escolha de um material para ser usado como biomaterial passa, necessariamente, pela
andlise de um conjunto de requisitos que devem ser encontrados. O efeito do ambiente orgénico no
material (corrosdo e degradacéio) e o efeito do material no organismo sfo fendmenos que devem ser
estudados com muito cuidado, pois a eles estad associado a chamada “biocompatibilidade™. O termo
biocompatibilidade envolve dois fendmenos associados na mesma situagdo: implantes de materiais
n&o podem ser afetados pelo meio fisioldgico, e tecidos locais ou remotos e drgdos ndo podem sofrer
danos pela presenca desse material. Mas, essa definico nfo inclui efeitos mecénicos ou
geométricos. Estes requisitos so, na maioria das vezes fundamentais a qualquer biomaterial que
venha a estar dentro de uma intera¢do com o meio fisiolégico. No entanto, estes materiais s6 devem

causar disfun¢des no organismo ao longo do tempo.




Os biomateriais também podem ser bioinertes, bioativos e reabsorviveis: Qs materiais
bioinertes ou biotoleraveis sdo tolerados pelo organismo, porém ndo sdo capazes de ligar-se ao
tecido Osseo, formando-se uma capsula de tecido fibroso entre o biomaterial e o organismo; os
bioativos interagem com o corpo humano ligando-se fortemente aos tecidos; os biomateriais
reabsorviveis sdo aqueles consumidos pelo organismo apds determinado periodo, sendo substituidos

pelo tecido original.

A caracterizaco do biomaterial ndo habilita o seu uso como biocomponente, mas pode e deve
ser utilizada como uma pre-selecdo de condicdes a serem testadas nas etapas seguintes. Os materiais
“aprovados” nesta etapa terdo que passar por testes laboratoriais em cultura de células (testes in
vitro) e posteriormente por testes in vivo (em animais) e, por altimo, por testes clinicos. Porém, a
medida que se percorre este caminho, os testes se tornam mais caros e complexos, devendo ser

restringidos ao menor numero de condigBes possiveis.

Classicamente as aplicagles dos biomateriais sdo divididas em trés grupos que se destinariam
a substituigdo de tecidos moles, substituindo os tecidos duros e materiais para fabricacio de sistemas

cardiovasculares.

Durante os tltimos 50 anos, foram feitos avangos notdveis no desenvolvimento e no uso de
dispositivos biomédicos: implantes, préteses, engenharia de tecidos e érgdos artificiais. Estes
dispositivos tém sido confeccionados com textura que a cada dia imitam ou aproximam a
composicdo e estrutura dos tecidos bioldgicos, visando a sua restauragfo, em um ambiente de total
compatibilidade. Porém existem ainda muitos problemas a serem resolvidos no desenvolvimento

dos biomateriais (STOCUM, 2001).

2.1. Origem dos biomateriais

Em antigos textos orientais de medicina, j4 se encontravam provas detalhadas da utilizacio de
materiais como ouro, marfim, madeira e pedras preciosas em reimplantes de dentes e a recolocacdo
de algumas partes 6sseas. Essa pratica era mais comum entre os povos egipcios, chineses, romanos e
astecas a mais ou menos 2500 a.C. J& na América Central no fnicio do século VIII d.C os maias

talvez tivessem sido os primeiros a fazerem o uso de implantes aloplasticos, mas foi somente em
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1860 na Europa que um médico desenvolveu as técnicas de esterilizagdo e assepcia gerando

condi¢Bes reais que possibilitaram o uso de implantes aloplasticos.

Depois de algum tempo esses materiais foram substituidos por tecidos de origem animal, j&
que em 1685 na Inglaterra, Charles Allen, 14 se declarava contra 0s transpiantes de homem a homem
(autélogos), pois esse tipo de procedimento envolvia razdes sociais, uma vez que as familias pobres

trocavam seus orgdos e dentes com as familias ricas por alimento.

Hoje, ja sabemos que implantes heterologos (transplantes de origem animal) ndo sdo bem
vistos pela comunidade médica ja que na maioria dos casos esse tipo de transplante ¢ rejeitado pelo
organismo humano. Deve-se considerar também a transmissdo de doencas desses animais para o
transplantado; um exemplo bem atual é a encefalopatia espongiforme bovina ou “mal da vaca

louca™.

Na modernidade, as primeiras tentativas de emprego dos implantes aloplasticos endésseos fol
feita por Maggiolo, em 1807 quando ele idealizou uma raiz metélica de ouro que serviria de sustento
de um dente a pivd. A partir dai, no mundo moderno inimeros outros tipos de materiais (platina,
porcelana, cromo-cobalto, tantalo, titdnio, vitallium, biovidros, etc) foram utilizados no reparo de
partes 6sseas do corpo humano. As pesquisas referentes & obtencio de materials para a fabricacéio de
implantes foram fortemente estimuladas pela necessidade de minimizar-se danos fisicos causados

por conflitos militares (FRAKER, 1977).

O primeiro implante xendgeno (proveniente de partes de animais) € atribuido ac uso de 0sso
de cachorro para cobrir defeitos de crinio humanos. Em 1940 foram realizados 49 transplantes
autbgenos, particularmente em cirurgia maxilofacial. Em 1950 foram demonstradas as propriedades
de osteocondutividade da matriz do osso. Porém, esses tipos de enxertos, em alguns casos s¢
mostravam inadequados quanto a biofuncionalidade e biocompatibilidade. A partir dai, em 1980, a

pesquisa na produgdo de alternativas de enxerto dsseos sintéticos foi iniciada (HUBBLE, 2001).



A biocompatibilidade ¢ uma propriedade inerente a certos materiais inertes e indcuos
(biomateriais) que expostos intermitentemente ou continuamente aos fluidos orgénicos do corpo
humano, como sangue, liguido sinovial, etc, apresente aceitagfo e tolerancia dos tecidos envoltorios,
a sua presenca. No entanto, estes materiais ndo devem causar disfungdes no organismo ao longo do
tempo. Como exemplo, pode-se citar que a FDA (Food and Drug Administration), exige uma
seguranca funcional para que este seja liberado para implantes, uma seguranca funcional durante um

periodo maior do que 20 anos (CALLISTER et al; 1999).

No organismo humano as células brancas do sangue sSo excelentes indicadores da
compatibilidade dos materiais sintéticos junto ao tecido. Um exemplo sfo os monocitos, células
produzidas na medula dssea que colaboram com outras células brancas do sangue na remocio de
tecidos mortos ou danificados, destruicdo de células cancerigenas e regulagdio do sistema
imunoldgico contra “substancias estranhas”. Poucas horas ap6s entrarem na circulagdo sanguinea, os
monocitos, migram para os tecidos onde amadurecem em macréfagos. Os macrdfagos, por sua vez,
auxiliam as células do sistema imune, sobretudo porque t€m a capacidade de fagocitar células
grandes ou eliminar “corpos estranhos” prevenindo contra o alastramento de agentes infecciosos.
Por causa destas propriedades os macrdfagos muitas vezes sdo usados para determinar a resposta

biolégica a potenciais materiais para aplicagfio médica (ISHIDUKA erf al., 1999).

Quando um biomaterial ¢ implantado no tecido 6sseo ndo s6 a sua estrutura se toma parte
integrante da estrutura mecénica do corpo, mas, sobretudo, sua superficie assume um papel
preponderante nesta nova configuragiio mecénica. Assim localmente o desenvolvimento ésseo, ou
seja, o processo de ossificacdo ndo pode sofrer grandes perturbagbes ou descontinuidade, caso
contrario, a acfo conjugada de outros horménios do sistema enddcrino poderiam acionar

determinadas proteinas, desencadeando reagdes intensas de rejei¢do por parte do organismo.
2.4. Desenvolvimento e importincia dos biomateriais
Os biomateriais sdo interessantes tanto na area de satide como também na economia. (BURNY

et al., 1995). Provém ao paciente beneficios, como por exemplo boa funcionalidade da parte

substituida, longevidade e qualidade de vida. Dados divulgados pela National Institute of Health
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2.2. Biomateriais

Existe uma crescente demanda de materiais que promovam respostas controladas na reparacio
de partes do corpo humano danificadas com resultado de trauma ou perdas geradas por acidentes,
remocdo de tumores ou partes infectadas, problemas pela idade avangada ou portadores de

malformacgGes congénitas BRESSIANI (2000).

Atualmente, o emprego de biomateriais encontra-se de tal forma desenvolvido, que mais de 50
tipos diferentes de materiais sdo utilizados na producgio de mais de 40 tipos diferentes de implantes

complexos (HILL, 1998).

O principal objetivo do uso de biomateriais ¢ a restauragdo de funcdes dos tecidos e érgdos do
corpo humano. Quando se trabalha com biomateriais ¢ importante o entendimento da correlacio
entre propriedades, fungSes e estruturas dos materiais bioldgicos, dos materiais sintéticos e da

interacdo entre eles (PARK, 1990).

Em cada grupo de materiais podem ser encontradas composicdes e fatores inter-relacionados a
compatibilidade do implante, tais como a biocompatibilidade e a biofuncionalidade do material, a
forma e o tamanho do implante, o tipo de superficie do implante, as condigdes de carregamento as
quais a protese sera submetida no decorrer de sua utilidade, a espécie de tecido (mole ou duro) que
no resultado final se mostre mais apropriada que outros em determinadas aplicacdes cirfirgicas

(PARK, 1990).

2.3. Biocompatibilidade e biofuncionalidade

Além de o material ter biocompatibilidade ele ainda deve ter biofuncionalidade, ou seja, o
implante deve permitir o desempenho imediato e com éxito a fungdo especifica que este foi
destinado. Neste conceito, também estdo incorporados os problemas relacionados a degradaciio
quimica dos materiais, visto que o meio fisiolégico pode ser bastante agressivo, mesmo aos

materiais considerados bastante inertes quimicamente, levando a redugdo da eficiéncia do implante.



(1982) descreve que os pacientes tem aceitado os biomateriais como uma parte estabelecida do

tratamento médico.

A evolugdo dos biomateriais estd ligada diretamente a desenvolvimentos em ciéncia de
materiais, tecnologia, pesquisa, desenvolvimento e comercializacio de materiais novos e avancados

sendo um estimulo para inovagdo no uso de biomateriais.

2.5. Tipes de biomateriais

Os biomateriais abrangem uma classe ampla de substincias naturais ou sintéticas, com
propriedades mecanicas, fisicas e quimicas adequadas & recuperagio das fungdes originais dos
tecidos, orgdos ou sistemas (WILLIANS; 1994). Os materiais sintéticos sio divididos em metais e
suas ligas, polimeros, compoésitos e os materiais cerdmicos que sdo mais relevantes no presente

trabaiho.

Os materiais metalicos apresentam alta resisténcia mecénica a tracio, ao mmpacto, & fadiga e ao
desgaste, mas possuem algumas desvantagens exibindo baixa biocompatibilidade, corrosio em mejo
fisiolégico, alta densidade e diferenga de propriedades mecanicas com relago aos tecidos. Como
exemplo desses materiais podemos citar a platina, prata, agos 316, 316L. ligas Co-Cr, titAnio e ligas
Ti6Al4V e Ti6A17Nb que sfo aplicados em eletrodos, fios, placas, parafusos, cravos, grampos,

pinos, proteses articulares, implantes dentarios, etc.

Os materiais poliméricos também sfo largamente empregados como biomateriais devido a
facilidade de fabricacio, baixa densidade e boa biocompatibilidade. Os biomateriais poliméricos sfo
materiais largamente estudados atualmente; constituem grande interesse para a pesquisa cientifica,
mas ha restrigGes no emprego destes, pois apresentam baixa resisténcia mecénica, degradacdo
dependente do tempo, dificuldade para estabilizagio. Como exemplo desses materiais podemos citar
o polietileno, poliuretano, polimetacrilato de metila, politetrafluoretileno, Nylon, Dracon, silicone e
acido polilatico. Esses polimeros sio aplicados em superficies articulares, vasos, cartilagens,

cimento ortopédico, sutura, substituigio de tecidos moles, placas de reparacio Ossea, etfc.
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Os compositos ainda constituem materiais pouco explorados cientiﬁcamente, mas sabe-se que
exibem boa biocompatibilidade, inércia quimica, sfo resistentes & corrosio e a maioria deles
possuem alta resisténcia a tragdo. Ha desvantagens quanto a estes materiais devido a dificuldade de
fabricacdo e um custo elevado. Os compdsitos mais utilizados atualmente sio o teflon-carbono,
carbono-carbono e nylon-poliuretano que s8o empregados como cartilagens, na substituicio de

tecidos moles, em odontologia e ortopedia.

Os materiais cerdmicos abrangem uma grande variedade de substincias naturais e sintéticas
tais como vidro, tijolos, pedras, concreto, abrasivos, vidrados para porcelana, isolantes dielétricos,
materiais magnéticos no-metdlicos, refratarios para altas temperaturas, cermetos, cerdmica branca,
esmaltes e muitas outras. A caracteristica comum dessas substancias é serem constituidas por ions
metalicos e ndo- metalicos. Esses materiais sdo caracterizados pela alta resisténcia & compressio e

baixa resisténcia a tracdo (VAN VLACK, 1973).
2.6. Biocerimicas

A utilizagfio de cerdmicas como biomateriais remonta a 1894, quando um médico relatou o
uso do gesso {CaSO4 ¥ H0) como um possivel substituto para ossos. Este material apresenta uma
resisténcia mecanica muito baixa € € completamente reabsorvido pelo organismo, resultando em
uma rapida fragmentacio e degradacfo. Tais propriedades pouco atrativas praticamente excluiram a

utilizacdo do gesso como biocéramica implantavel (KAWACHI e al, 2000).

Existe uma crescente demanda para o desenvolvimento de materiais que possibilitem a
regeneragdo de partes do esqueleto humano. Materiais cerdmicos sfo usados em aplicagdes
biomédicas porque podem oferecer propriedades desejaveis como biocompatibilidade, dureza e boa
resisténcia mecénica e alguns possuem composicio que acelerem a proliferacio de ossos
(osteocondutores). As aplicagdes biomédicas principais para as cerdmicas se concentram mais nas

areas de ortopedia, odontologia e cardiologia (CAMPBELL, 2003).

No reparo do esqueleto humano, a necessidade de materiais para o preenchimento de defeitos

¢ grande, por exemplo, na reconstrugfio crénio-facial, que € o objetivo do presente trabalho, na
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revis@o de implantes de ortoplasia, apés a remogfo de cistos Osseos, perda de osso por traumas,

infecgdes ou reabsorcdo (ZAVAGLIA, 1993).

As bioceramicas t€m sido empregadas na forma densa e porosa. A quantidade ¢ distribuico
de porosidade nos materiais cerdmicos influenciam fortemente a resisténcia, médulo de elasticidade,
resisténcia a oxidaglio, resisténcia ao desgaste e outras propriedades importantes. Apesar do
aumento da porosidade diminuir a resisténcia mecénica do material isoladamente, a existéncia de
poros com dimensdes adequadas podem favorecer o crescimento de tecido através deles, fazendo
com que ocorra um forte entrelagamento do tecido com o implante, aumentando, por conseguinte, a
resisténcia do material in vivo. Na forma macroporosa, os implantes aceleram o processo de cura, ja
que permitem o crescimento progressivo de coldgeno e seguinte mineralizacdo de tecido dsseo

através dos poros abertos e interconectados (ZAVAGLIA, 2003).

Desde seu surgimento no mercado, no inicio dos anos 80, as cerdmicas de fosfato de calcio,
especialmente a hidroxiapatita, foram considerados os materiais por exceléncia para a remodelagiio ¢
reconstrugdo de defeitos Osseos. Esta preferéncia se deve principalmente por suas inigualaveis
propriedades de blocompatibilidade, bioatividade e osteocondutividade, o que significa que ao
serem implantadas no sitio ésseo, ndo induzem resposta imunoldgica; sdo capazes de ligar-se
diretamente ao tecido Osseo e permitem o crescimento do osso ao longo de sua superficie

(LEGEROS, 1991).

Materiais cerdmicos sdo usados em cirurgia de reconstrugio, sendo classificados em dois
grandes grupos: bioinerte e bioativo; cerdmicas bioinertes nfo t€m quase nenhuma interagfo com o
tecido vivo. Cerdmicas bioativas sdo capazes de aderir ao tecido ésseo vivo; vérios fosfatos de
caleio e certas composicOes cerdmicas exibem tal caracteristica (VALLET, 2004; GONZALEZ,
2004).

E conhecido que a osteoconducdo € quase sempre observada nas cerdmicas, sobretudo quando
estas possuem composi¢do e / ou porosidade similares & estrutura dssea (CORNELL et al, 1998).
Par@metros microambientais tais como circulagdo de fluidos e a interacio das cerimicas com
proteinas ¢ células, afetam os processos fisicos ¢ quimicos de dissolugdo (precipitagiio). A

performance do implante depende preponderantemente do processo de difusfio idnica e da taxa de



nucleacdo da hidroxiapatita na interface implante/osso relacionada a capacidade de transporte de
substincias quimicas nesta 4rea junto ao implante. Este mecanismo de criagfio de uma nova interface
(osteogénese) ¢ acompanhado no inicio por uma difusdo idnica (Ca®™ ¢ PO™) onde parece haver uma
relacfio univoca entre a taxa de liberagdo dos fons e as propriedades biocerdmicas ao longo do tempo

(YOKOBORI, 1998).
2.7. Hidroxiapatita: similaridade com o tecido 0sseo

Basicamente podemos dizer que o tecido dsseo € constituido por trés componentes basicos:
dgua, coldgeno e uma fase inorginica. Esse componente inorginico da matriz 6ssea € composto
fundamentalmente de calcio e fosfato. Inicialmente o célcio e o fosfato sdo depositados como sats
amorfos para mais tarde serem rearranjados numa estrutura cristalina semethante a hidroxiapatita
[Caio(PO4)s (OH).] devido & grande superficie de troca idnica da microestrutura cristalina da matriz
mineral, muitos outros ions, como Na, K, Mg e CO; também podem ser encontrados em diferentes
proporgdes. Dependendo da ingestdo de fluor, quantidades variaveis de fluorapatita, também podem
estar presentes. Esta é a diferenca da hidroxiapatita sintética para a hidroxiapatita natural. A
hidroxiapatita estequiométrica tem-se 39,9% em peso de calcio, 18,5% de fosfato e 3,38% de

hidroxila (OH), ou seja, ausente de ions.

De Jong foi o primeiro a observar a semelhanga entre os padrdes de difragéo de raios X da fase
mineral dos ossos e da hidroxiapatita, em 1926. Entretanto, a fase mineral dos ossos nfo possui uma
composigio muito bem definida, além de mostrar variagdes durante os estdgios de maturacéo ¢
envelhecimento dos tecidos duros (GEESINK,1988).

Devido & sua capacidade de atuar como reserva de célcio e fosforo, a hidroxiapatita € o
material utilizado pelos vertebrados para compor os esqueletos. Esse material representa a fase
mineral de ossos e dentes, que é responsavel por dar estabilidade estrutural ao corpo, protegendo
drgios vitais como o pulmio e o coragfo ¢ funcionamento como um dep6sito regulador de ions. Tal

fase representa 5% do peso total de um individuo adulto (KAWACH]I, 2000; VALLET, 1997).

A célula unitaria hexagonal da hidroxiapatita contém 10 ions calcio localizados em sitios néo

equivalentes, quatro no sitio I (Ca;) e seis no sitio II (Cay). Os ions célcio no sitio I estéio alinhados
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em colunas, enquanto os ions célcio do sitio Il estio em tridngulos equildteros. Os cations do sitio |
estiio coordenados a 6 dtomos de oxigénio pertencentes a diferentes tetraedros de PO, & também a 3
outros dtomos de oxigénio relativamente distantes. A existéncia de dois sitios de ions cilcio traz
consequéncias importantes para as hidroxiapatitas que contém impurezas catibnicas, pois suas
propriedades estruturais podem ser afetadas dependendo do sftio ocupado pelo cétion da impureza
(MAVROPOULOS, 1999).

Figura 2.1- A estrutura da hidroxiapatita-célula unitaria (KAY er al, 1964).

Uma maneira conveniente de classificar os compostos de fosfato de célcio ¢ através dos
grupos com razbes Ca/P definidas. A formula quimica da hidroxiapatita e Cayg {(PO9s(OH), e sua
razfio 10/6= 1,67. Geralmente varios tipos de fosfato de calcio, tendo diferentes razdes variando de
0,5 a 2,0 podendo ser sintetizados misturando-se solugfes com ions calcio e fosfato sob condicles
4cidas ou alcalinas. Devido 4 presenga de fons substituintes na hidroxiapatita natural, a razio Ca/P
de hidroxiapatita natural e sintética difere do valor estequiométrico, juntamente com a estrutura
cristalina (BAVARESCO, 2000).

Materiais como a hidroxiapatita aumentam a proliferacfio celular e a atividade osteogénica e
trazem implicagbes terap@uticas importantes para uso em regeneragio e reconstruciio do esqueleto e
a substitui¢io das articulagdes. A diferenciagfio de células ésseas ¢ significativamente aumentada na
presenga deste tipo de fosfato de calcio (OREFICE ef af, 1998).
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A hidroxiapatita é um material largamente usado em implantes cerimicos e ja foram usados
em reconstituicdes Osseas do crénio. E um material que reage muito bem ao tecido vivo,
apresentando uma grande afinidade com o osso evitando reagdes indesejaveis ao paciente (HOMES
et al, 1988). Esse material ¢ amplamente usado como dente artificial e osso (AKAOQ et al, 1981;
NOMA, 1993). Porém sua tenacidade & fratura e dureza € baixa, ndo podendo ser empregada em
alguns casos. Sendo assim, ¢ necessario acrescentar um outro material com caracteristicas

mecanicas boas (NOMA et al, 1993).

Dois tipos de cerdmicas de hidroxiapatita tém despertado interesse cientifico: uma altamente
porosa e uma densa. Ambas exibem excelente biocompatibilidade depois da implantacdo. As
cerdmicas de hidroxiapatita porosa com porosidade de até 60% sdo completamente convertidas a
tecido dsseo natural. A aplicagdo deste material, entretanto, € restrita a regifies onde o esqueleto nfio
esteja sendo solicitado mecanicamente, ou ainda como preenchimento de cavidades dsseas, pois

apresenta baixa resisténcia mecanica (KROON, 1992).

Segundo JARCHO et al (1976), a hidroxiapatita densa ¢ compativel com os tecidos 0sseos e
exibe pequena ou nenhuma biodegradagiio depois de um periodo de 6 meses apos a implantagdo.
Este comportamento ¢ esperado pelo fato da hidroxiapatita ser o principal constituinte mineral de

todos os tecidos duros.

2.8. Métodos de sintese da hidroxiapatita

Dois tipos de hidroxiapatitas devem ser consideradas: as sintetizadas em altas temperaturas ¢
que apresentam boa cristalinidade ¢ cristais grandes, e as hidroxiapatitas sintetizadas em baixas
temperaturas que apresentam baixa cristalinidade e cristais pequenos. A hidroxiapatita precipitada
por via Umida possui caracteristicas similares as do tecido Osseo e dentdrio, diferente da

hidroxiapatita sintetizada a altas temperaturas.

Existem 5 métodos de sintese da hidroxiapatita. Para a obtenciio de um pd cerdmico com

caracteristicas adequadas aos processos de sintese, ¢ necessario obter particulas de hidroxiapatita
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com composi¢do estequiométrica bem definida, muito fina e com uma distribui¢do granulométrica
estreita. O primeiro método e o mais usado é o de sintese por via umida. Esse método é mais
adequado para producio de material em pequenas quantidades. E possivel obter hidroxiapatita
cristalina e também a ndo-cristalina. Ha dois tipos de processos tipicos no método por via imida: o
primeiro € um processo que envolve uma reagfo neutra de acido e solugdes alcalinas, o outro

envolve a reagdio de sais de calcio e sais de fosfato.

Abaixo estdo representadas as formulas quimicas destes compostos:

10 Ca Cl; +6H3P04Ca;o(PO4)s(OH),+18H:0

Reacdo entre sais de fosfato e célcio:

10CaCly+NapPO4+2H20=Cajo (PO4)s(OH): + 12Na Cl1 +8HC1

10 Ca (NO3);+6(NH4):HPO4+2H;0=Ca; o(PO4)s(OH) + 12 NHNO3+8HNO;

A sintese de hidroxiapatita por este método resulta em um p6 com particulas pequenas (menor

que 10um) e cristalinidade similar aos tecidos naturais (AOKI, 1998).

O segundo método mais utilizado € o método de sintese por via seca. Este método é mais
adequado para preparar hidroxiapatita cristalina empregando uma reacio no estado sélido. A
brushita, CaHPO4. 2H;0O e o carbonato de cdlcio sfo empregados na reago de preparagdo de

hidroxiapatita dando origem 2 seguinte reago:
6CaHPO,2H,0 +4CaCO5=Cayg (PO4) (OH)4CO,-14H0

A hidroxiapatita sintetizada por este método é muito fina e apresenta uma excelente

cristalinidade.

O terceiro método é o hidrotérmico. E muito usado quando se deseja monocristais de
 hidroxiapatita. Um grupo de pesquisa conseguiu preparar um cristal de hidroxiapatita com 0,3 mm.
Eles Obtiveram esses cristais controlando condi¢bes de temperatura de 300°C e utilizando uma
pressio de 85 kg/cm?. Outro grupo de pesquisa sintetizou cristais de hidroxiapatita com as seguintes
dimensdes: 7x3x3mm’ ¢ sintetizou-se também um cristal de § mm de comprimento usando uma

autoclave. As dimensdes dos cristais dependem da temperatura de reagdo e pressdes aplicadas.
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Um outro método pouco usado € o método alcodxido. E bastante adequado na produgfo de
filmes finos de hidroxiapatita. Como exemplo podemos citar o nitrato de cdlcio hidratado e o
trimeti] fosfato que sfio usados na reagfo de obtengdo de hidroxiapatita. Esses materiais sdo
dissolvidos em solventes como o etanol ou formamida. Esses solventes sdo evaporados e a mistura
de nitrato de célcio hidratado e o trimetil fosfato sfo submetidos a uma temperatura que varia de 500

a 1000°C produzindo uma hidroxiapatita policristalina. A formula para esta reagfo € a seguinte:

Ca (NO3)2 4H,0+ (CH;0)3PO= CA14(PO4)s(OH)

O método por fluxo é utilizado para obter hidroxiapatita monocristalina, entretanto, a
hidroxiapatita pura ndo € obtida através desse método. Esses monocristais, incluindo fluorapatita,
clorapatita e boroapatita tém sido sintetizados por esse método usando CaF;, CaCly e B,O3(AOK],
1998).

2.9, Qutras bioceramicas

Além da hidroxiapatita, outras cerdmicas também despertam o interesse em aplicagles
médicas. Algumas cerAmicas idnicas, como a alumina e a zircOnia s3o bastante empregadas em

biomateriais.

2.9.1. Zirconia

A importancia de se estudar a utilizagfo de cerdmicas de zircOnia em aplicagdes de implantes
se deve 4 sua natureza bioinerte, bem como as suas excelenies propriedades mecénicas no que
concerne a altas resisténcias & fratura e tensfo e baixos valores de moédulo de Young (LEGEROS,
1991; SILVA, 1990; HEIMANN, 1997).

O didxido de zircOnio ou zircénia (ZrQO;) exibe trés formas polimorficas diferentes, podendo

ser encontrado nas fases monoclinica, tetragonal ou cubica, sendo que hé existéncia de uma forma

ortorrOmbica, estavel a altas pressdes.
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A fase monoclinica € estdvel 4 pressdo atmosférica, da temperatura ambiente até
aproximadamente, 1170°C, quando sofre uma transformacéo reversivel para a fase tetragonal, a qual
¢ acompanhada por uma variagio de volume consideravel (3-3%), o que torna impossivel a

fabricac@io de pegas ceramicas de zirconia pura (SANTOS, 1993).

Figura 2.2: Estrutura monoclinica da zircdnia (ZOLOTAR, 1995)
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A fase tetragonal, por sua vez, é estavel até temperaturas ao redor de 2370°C. A partir dai,

ocorre a transformacfio para a fase cubica, que se mantém até o ponto de fusiio da zircdnia (2680°C).

Figura 2.3: Estrutura tetragonal da zirconia (ZOLOTAR, 1993).

No resfriamento a seqiiéncia de transformagfo € inversa e a estrutura novamente se reverte
para monoclinica. A transformagdo de fase t=>m ¢ de natureza martensitica e vem acompanhada de
uma forte e anmisotropica expansdo térmica sendo linear em 4% e desvios de distensdo de
cisalhamento de 16%. Esta caracteristica impede a fabricagfo de produtos cerdmicos obtidos a partir
de ZrO, pura, pois, a este nivel de variagfio dimensional o produto sinterizado {ragmenta-se no seu
resfriamento pds-sinterizacdo. A solugfio para estes problemas consiste na estabilizacfio parcial ou
integral de uma das fases da zirconia, isto ¢ possivel com a substitui¢do sélida na estrutura da ZrOs,

o0 que, geralmente ¢ obtido com CaO, MgO e Y,0;.

A zircdnia (ZrO;) é também um material extremamente inerte em meios fisiologicos, maior
tenacidade a fratura com relagfo s outras cerdmicas estruturais, maior resisténcia mecénica a flexdo
e menor modulo de elasticidade. Os tipos utilizados de zircOnia para implantes sdo dois: zircénia
tetragonal estabilizada com ftria (TZP) e zircOnia parcialmente estabilizada com magnesia (Mg-
PSZ). A tabela 2.1 compara as propriedades das cerdmicas de alumina e zircdnia usadas em

implantes.
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Tabela 2.1. Propriedades das matérias-primas segundo a NBR-ISO 6474 ¢ ASTM F 603-83.

- Propriedade | .. Unidade ~ALO; TZP | Mg-PSZ
Pureza % > 997
Y.03;/MgO %o <0,3 3 mol
Densidade g/cms 3,98 6,05
Tamanho de um 3,6 0,2-0,4
grio (médio)
Resisténcia a MPa 595 1.000 800
flexdo
Resisténcia a MPa 4,250 2.000 1.850
compressio
Modulo de GPa 400 150 208
elasticidade
Dureza HV 2.400 1.200 1.120
Tenacidade a MN/m™* 5 7 8
fratura Kj¢

O PSZ (zircoénia parcialmente estabilizada) e o TZP (zircdnia tetragonal policristalina)
constituem os sub-grupos mais importantes. A primeira delas, denominada zircdnia parcialmente
estabilizada € produzida atraves da adi¢do de éxido de calcio, magnésio ou itrio em quantidades
msuficientes para estabilizar 100% da fase ctibica. O material assim obtido ¢ sinterizado no campo
de estabilidade de fase cubica seguido por um tratamento térmico em temperaturas correspondentes
a coexisténcia das fases tetragonal e ctbica por tempo suficiente para ocorrer a precipitacio de uma
certa quantidade da fase tetragonal (37%), mas nfio longo o bastante para promover o crescimento
dos gréios acima do tamanho critico, a partir do qual a transformagfio tetragonal-monoclinica ¢
esponténea. F comum encontrar na microestrutura desses materiais uma pequena fracdo da fase

monoclinica (1,5%).
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Figura 2.4: Grafico temperatura versus % de fase tetragonal da zircénia (ZOLOTAR, 1995).
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A zircOnia tetragonal policristalina, a TZP, ¢ obtida através da adigdo de dxidos de itrio ou
cério, em quantidades suficientes para estabilizar 100% da fase tetragonal. A zirc6nia seria um
candidato natural a substituir a alumina em aplicagSes onde o material seja submetido a cargas e
abrasiio, como seria o caso das esferas e acetdbulo dos implantes de quadril. Entretanto, a zirconia

ainda ¢ um material de utilizacio controversa. As controvérsias dizem respeito a trés aspectos:

1) possivel reducBio da resisténcia mecdnica do material quando submetido a meios
fisiologicos

2) desgaste mais acentuado quando em meio fisiologico

3) radioatividade do material.

Baseado nas excelentes propriedades mecéanicas, a zirconia € muito aplicada como proéteses e
material para reparo, porém esse material € bioinerte, ou seja, ndo interage com o tecido 6sseo. Faz-
se necessario associa-lo a outra biocerdmica (PICONI, 1999; MACCAURO, 1999). Sendo assim, a
hidroxiapatita, sendo um material bioativo pode compor uma das fases de um possivel compdsito.
Este material possui baixa dureza e tenacidade 4 fratura (SHEN, 2001}, porém a formacéo de um
compésito hidroxiapatita-zirconia constitui um material que pode ser aplicado devido a jungdo das

suas propriedades (KIM er af, 2002; RAMACHANDRA, 2602; KANNAN, 2002).

2.9.2. Alumina

O uso comercial em larga escala de cerdmicas com alto teor de alumina teve inicio na década
de 30, consolidando-se por volta da segunda guerra mundial com sua utilizacdo em isoladores de

velas de ignicfo, substituindo a porcelana e em produtos para uso laboratorial.

O aumento da utilizagio da alumina estd diretamente relacionado ao desenvolvimento da
tecnologia de fornos de alta temperatura e de técnicas de conformagfio adequadas a produgdo de
pecas com formas mais complexas. Por outro lado, a descoberta, em meados da década de 30, do
efeito do MgO como aditivo de sinteriza¢go, dificultando o crescimento de grios de alumina durante
a sinterizagfo, contribuiu para o desenvolvimento de cerdmicas de microestruturas otimizadas com

propriedades mecénicas elevadas. A partir dai, as cerfmicas de alta alumina tem encontrado
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aplicagOes nas mais diversas dreas, destacando-se as aplica¢des para fins estruturais, como guias-fio,
eixos, selos mecénicos, ferramentas de corte, tubos para protegio de termopares, cadinhos, meios de

moagem, bicos pulverizadores, cabecas de pistdo, etc (FORTULAN, 1999).

A alumina estd presente na natureza em abundéncia nos feldspatos, na mica e em um grande
nimero de alumino-silicatos. A principal fonte de alumina isolada na natureza (sem a presenca de
oufros 6xidos) sdo os minérios de bauxita, nos quais ela aparece na forma hidratada, isto é, como um
hidroxido de aluminio. S#o conhecidos atualmente quatro formas de alumina hidratada. Sio elas:
didsporo (a-Al0;.3H,0), a bohemita (y-AlLO3.H>0), a gibsita ( A-AL0O3.3H,0) e a bayerita (n-
ALOs H»O). A literatura registra a existéncia de sete fases cristalograficas de alumina anidra,
obtidas através da desidratagdo (calcinacdo dos hidroxidos de aluminio), de acordo com a

temperatura (BENETAZZO, 2003).

Dentre as vdrias fases cristalogréficas da alumina, as fases alfa, beta ¢ gama sfo as que
apresentam maior aplicacdo pratica. A y-Al;O; € utilizada principalmente como catalisador e suporte
para catalisadores, em funcdo de sua grande 4rea especifica (100 a 200m%/g). A alumina beta
encontra aplicagdo como eletrolito sélido, devido as suas propriedades como condutor i6nico. A o-
ALOj; cuja é4rea especifica pode chegar até 20m*/g, ¢ utilizada em uma grande variedade de
aplicagfes termomecénicas, em fungio de suas excelentes propriedades fisico-quimicas, tais como

alta refratariedade, estabilidade quimica e dureza (HUBNER et al, 1984).

O ponto de fusdo da alumina € extremamente alto (2050°C) e também exibe baixa
condutividade elétrica, o que a torna um excelente isolante elétrico € ha facilidade de conforma-la

em uma variedade de formas, de acordo com a aplicacdo desejada.

Cerdmicas de alumina com um tamanho médio de griio menor que 4 um e pureza superior a
99,7% apresentam boa resisténcia a flexdo e excelente resisténcia 4 compressdo. Estas e outras
propriedades estdo resumidas na Tabela 2.2 para um material cermico comercial para implante,
bem como os padrdes da International Standards Organization I1SO-6474 para implantes de alta
pureza e base da alumina. Extensivos testes tém mostrado que implantes de alta pureza que atingem
ou excedem os padrdes da ISO apresentam excelente resisténcia & fadiga estatica e dindmica e

resistem ao crescimento subcritico de trinca e falha por impacto.
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As cerdmicas avancadas tém sido utilizadas notoriamente como cabeca femoral na industria
biomédica mundial. As cerimicas avancadas estruturais, principalmente a base de alumina, tém
participado de projetos de engenharia em componentes sujeitos a solicitagles complexas. A
combinacdo Unica das propriedades destes materiais tem atribuido a tais situagdes especials a selegdo

preferencial univoca destas cerdmicas (FORTULAN, 1997).

Tabela 2. 2 — Propriedades de biomateriais comerciais de alumina e o padrio da ISO-6474.

ALO,

Si0 + Na,O % <0,02 <0,1
Densidade Glem? >3.97 23,94
Porosidade % <0,1 -

Tamanho médio de gréo m 3.6 4,5

Resisténcia a flex&o MPa <500 <450
Resisténcia a compressio MPa 4100 -
Acabamento Hm 0,02 -
superficial
Mddulo de elasticidade GPa 380 -
Tenacidade & fratura K1C MPam j A 4-6 -
Coeficiente de expansio X.10%/ ¢ g -
térmica

Condutividade térmica W /m'K 30 -
Dureza GPa 22 -
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Um tamanho médio de gro superior a 7 zm pode reduzir as propriedades mecinicas em

aproximadamente 20%, alta concentragdo de aditivos de sinterizagio é proibitiva, pois estes

permanecem nos contornos de grio, levando a degradacio da resisténcia mecéinica.

Segundo ZAVAGLIA (1993), a primeira cerdmica com uso muito difundida neste periodo foi
a alumina densa, que se apresenta como bioinerte. Este material devido 2 sua boa
biocompatibilidade e elevada resisténcia mecénica vem sendo usado com freqiiéncia até hoje em
proteses ortopédicas que substituam 0ssos ou partes deles que sdo submetidos, na sua atividade
funcional, a esforgos elevados. Este material é usado principalmente como ponto de apoio de carga
em proteses de quadril e implantes dentais (implantes intra-0sseos para fixagdo de dentes artificiais),
em fungdo da combinaciio da resisténcia 4 corrosio, boa biocompatibilidade {(bioinerte), alta

resisténcia a abras@o ¢ alta resisténcia mecanica 4 compresséo.

A utilizacdo de cerdmicas de alumina de elevado desempenho, visando prevenir falhas ao
longo do tempo, € extremamente importante em proteses ortopédicas, uma vez que as cirurgias de
revisdo destes materiais sdo extremamente traumdticas, além do fato de que pessoas mais idosas

apresentam maiores riscos de vida quando submetidas a intervengdes cirtirgicas.

Existem ainda outras aplicagdes nfio tio extensamente utilizadas para a alumina densa
policristalina quanto para implantes intra-Gsseos em odontologia e em préteses de quadril em
ortopedia: juntas de tornozelo, cotovelo, ombro, pulso e dedos; em cranioplastia e na reconstrucio
das paredes orbitais; em implantes cocleares no caso de surdez profunda; em reconstrucio

craniomaxilofacial; na substituicdo de ossiculos do ouvido médio entre outras.

S&o conhecidas aplicagbes também para a alumina monocristalina (safira) como biomaterial,
uma vez que esta apresenta resisténcia mecinica cerca de 3 vezes superior  alumina policristalina
além das caracteristicas de biocompatibilidade da alumina policristalina. Entretanto, os custos de
produgdo e os tamanhos relativamente reduzidos das pecas produzidas inviabilizam a sua utilizagdo
muais extensa. A safira encontra aplicagbes em odontologia principalmente como implante intra-

osseo. A utilizagdo de pinos policristalina para dentes artificiais se encontra em desuso atualmente,
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em virtude da utilizagfio de ligas de titdnio, além do inconveniente de serem fTageis, caracteristica

inerente aos materiais cerdmicos, o que provoca inimeros problemas de fratura.

A alumina apresenta boas propriedades mecinicas se comparada & hidroxiapatita, além de

exibir estabilidade extremamente alta com tecidos humanos (HAMANO, 1984).
2.9.3. Titinia

O titAnio (Ti) € o nono elemento mais abundante da Terra; € um elemento que possui uma
forte afinidade por oxigénio, fazendo com que a maior parte ocorra na forma de dxido. Sendo assim,
esse elemento quimico forma compostos com estados de oxidagdo +2, +3, +4. Sendo o estado +2
correspondente a perda de dois elétrons 4s ¢ os estados de oxidag@o mais altos correspondem a
perda de um ou dois elétrons 3d (lembrando que essencialmente nos estados de oxidagdio mais altos,
os elétrons nfio sdo completamente perdidos, mas compartilhados com atomos mais eletronegativos.
Essa perda de elétrons da origem ao 6xido de titdnio ou titdnia que € um soélido branco utilizado

como pigmento em tintas, plasticos e outros materiais.

O 6xido de titdnio ocorre naturalmente em diversos minerais, um dos quais encontra-se 0
rutilio que possui um indice de refragdo maior que o diamante, mas ¢ muito macio para ser usado
como pedra preciosa Essa caracteristica permite que se obtenha granulometrias muito finas no
processo de moagem. Além disso, ndo ¢ um produto téxico, ¢ bastante estével e barato (BRAUN ez
al, 1998).

A grande maioria dos implantes a base de titdnio comercialmente puro, apresenta sobre a sua
superficie uma camada de titdnia estavel formada espontaneamente, dificultando sua interagéio com
o tecido vivo. Um implante necessita de uma estrutura superficial micromorfoldgica (rugosidade ¢
porosidade), nfo s6 para assegurar a ancoragem mecanica do osso na superficie, mas também para
ativar a osseointegra¢do. Assim sendo, muitas pesquisas buscaram essa superficie estrutural
depositando uma camada de titdnia, muito mais reativa; € a partir dai que surge o interesse em
descobrir as propriedades desse material para fins bioldgicos quando combinado a hidroxiapatita
podendo vir a formar um biomaterial com propriedades intermediarias (GEORGE, CLAUSER,
VACCARI, 1997).
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2.10.Processamento cerimico

2.10.1) Caracteristica dos pés para prensagem

Os resultados finais atingidos durante a sinterizagfio sfio fortemente influenciados pelas
caracteristicas do po: tamanho e distribuicdo de tamanho de particula, forma de particula, estrutura e

condicfo de superficie além do processamento cerdmico.

Um bom escoamento dos pds € importante para se obter uma densidade uniforme de
preenchimento e permitir maiores velocidades de compactacfio. Pos que apresentam boa densidade
de enchimento, na forma de grinulos aproximadamente esféricos com superficie lisa, s30 os mais

indicados para a operacdio de prensagem devido a sua elevada fluidez.

Pés aglomerados na forma de granulos preenchem mais facilmente a matriz, pois podem sofrer
deformagdes que resultam em melhor empacotamento e conseqilentemente maior densidade a verde

(REED, 1987; MESQUITA, 2001).

A mistura de tamanho de particulas para atingir uma elevada densidade de compactaciio é uma
pratica comum no processamento de cerdmicas com alta densidade final. Na fig 2.5, pode ser visto
que a densidade de compacta¢do aumenta com o aumento da razdo entre os tarnanhos das particulas.
As forgas de adesfo entre particulas ¢ a floculagéo retardam ¢ movimento das particulas e dificultam
a compactag@o (REED, 1987).
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Figura 2.5 — Compactac@o de esferas finas no intersticio de particulas grosseiras

(a;=comprimento da particula maior; a;= comprimento da particula menor) (MORAES, 2004).
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2.10.2) Mecénica da compactacio

Um sistema de particulas no interior de uma matriz rigida submetido a compressio uniaxial é

apresentado na figura 2.6

Figura 2.6 — For¢as normais e tangehéi"éis nos contatos entre particulas (MORAES, 2004).

As forcas nos pontos de contato entre as particulas podem ser decompostas em normal (N) e
tangencial (T). As particulas sdo comprimidas de forma ndo uniforme, de tal forma que as particulas
na forma de fibras ou placas podem fletir, sofrer rota¢io e translagio. Estes movimentos levam a
uma distribuicdo de tensdes, causando redugdo ou em algumas, o aumento de volume e distor¢do na

forma, provocando uma deformagio pléstica e também fratura do corpo cerdmico.

Durante a compactagio a tensdo aplicada ¢ transmitida através dos pontos de contato entre as
particulas, provocando deformag@o do granulado por deslizamento e rearranjo das particulas. Essas
deformagdes reduzem a porosidade e aumentam o numero de contatos intergranulares. A
compactacdo ocorre pela fratura e a deformagfo do granulado, o que reduz o volume de intersticios

e elimina os poros no meio do granulado deformado, promovendo uma maior condensagio das

particulas ceramicas (RICHERSON, 1992; REED, 1987).
Na compactacio dos pds cerdmicos sio considerados trés estagios. Sdo eles:

1) Densificacdo superior a partir da densidade de enchimento devido aoc escorregamento e

rearranjo dos granulos;
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2) Deformacio e fratura dos granulos reduzindo o volume dos intersticios intergranulares;

3) Este estagio se inicia quando a maioria dos grandes poros (intergranulares) desaparece. A
pressdo aplicada, que neste estagio é a mais elevada, promove o deslizamento € o rearranjo das
particulas ou fragmentos de fratura no interior dos grénulos (intragranulares), levando a uma melhor
densificagfio do corpo cerdmico. As mudangas na forma dos granulos e na distribui¢io bimedal de

tamanho de poros durante a compactagdo pode ser vista na fig. 2.7.
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Pe!s;sreﬁmw“?::w‘f ‘ Y’“’%ﬂtsrgramﬁms

R

NE: RS .r

B ._Y Ko §
L -Q?.eg.a%_ ngads

Figura 2.7- Alteragdes microestruturais durante a compactagdo (MORAES, 2004).

Durante a prensagem, a compressdo elastica dos granulos comeca no estdgio 2 a aumenta no
estigio 3. A energia elastica armazenada produz um aumento nas dimensdes da peca prensada
durante a eje¢lio, conhecido como efeito mola. Este efeito pode causar defeitos no corpo cerdmico
durante a sua ejecdo da matriz. A lubrificacdio das paredes da matriz, e das condigdes superficiais da

matriz pode diminuir a presséo de ejecdo e reduzir o desgaste da matriz.

Ligantes e plastificantes podem melhorar a adesfio de particulas, promovendo maior
resisténcia a0 manuseio do corpo verde. Este deve ser capaz de resistir a solicitagdio mecénica
durante a ejecdio e a manipulaco sem apresentar falhas e deve ter uma microestrutura uniforme. Os
principais defeitos em compactos prensados a seco so a laminagfo e o escoamento (fig 2.8). Estes
defeitos sdo decorrentes de tensGes produzidas pelo efeito mola diferencial durante a ejecio. O
efeito mola diferencial surge devido a existéncia de gradientes de pressfo interna gerados pelo atrito
com as paredes da matriz, gradientes de energia elastica armazenados devido a granulos e quando o

efeito mola do compactado for maior que o da matnz (MORAES, 2004).
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Figura 2.8 — Defeitos nos compactos prensados a seco (MORAES, 2004).

2.10.3) Sinterizacio — Aspectos tedricos

Sinteriza¢do € um processo no qual pequenas particulas sdo ligadas por difusdo no estado
solido. Neste processo, o tratamento térmico imposto resulta na transformaciio de um compacto

poroso em um produto cerdmico coerente ¢ denso.
O processo de sinterizagdo ¢ controlado por:
a) pressao;
b) atmosfera de sinteriza¢do (oxidante, redutora ou inerte);

¢) pelas propriedades caracteristicas do compacto (densidade a verde, estrutura de poros,

tamanho e distribuigdo de particulas);
d) temperatura (incluindo as taxas de aquecimento e resfriamento);
e} tempo de permanéncia na temperatura de sinterizacdo (patamar)

Os processos de sinterizacdo podem ser classificados de acordo com o fluxograma geral
apresentado na fig. 2.9 (MARCHI, 1997). O presente trabalho envolve o processo de sinterizacdo

sem pressdo no estado solido multifasico.
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Figura 2.9 — Fluxograma geral dos processos de sinterizagdo (MORAES, 2004).

A sinterizacio do estado sélido € definida como sendo um processo de remogéio de poros
localizados entre particulas agrupadas e acompanhada por contragdo “shrinkage” do componente

combinado com o crescimento e formacdo de ligagGes fortes entre particulas adjacentes.

A forga motriz da sinterizagfo do estado sélido ¢ a redugdio de drea de superficie (energia de
superficie) na qual ocorre uma substituicio de superficies mais energéticas sélido-vapor, existente
nos poros, por superficies de menor energia sélido-sélido dos contornos de gréo. Portanto, quanto
mais fino for o pé do compacto verde, maior serd a for¢a motriz para sinterizagdo, pois maior serd a

energia de superficie a ser reduzida.

O estagio inicial da sinterizagfio compreende o rearranjo das particulas do po e a formag&o de
pescocos (microestrutura com grande gradiente de curvatura) no contato entre elas. Devido ao
melhor empacotamento das particulas, pode ser obtida uma densificagéo de 50 a 60% da densidade

teorica neste estagio.

O estagio intermedidrio caracteriza-se pelo crescimento do tamanho dos pescogos. A
quantidade de porosidade ¢ consideravelmente reduzida e isto faz com que os centros das particulas

se aproximem, causando confrago no componente.



A densidade chega a aproximadamente 90% da tedrica. Neste estagio, sio formados os
contornos de grdo, que se movimentam de modo que alguns griios cresgam a custa dos outros. Este
estagio perdura enquanto existirem canais interconectando os poros (porosidade aberta), ¢ termina
quando os poros se tornarem isolados (porosidade fechada), aprisionando o gas do ambiente de

sinterizacdo.

O estagio final é caracterizado pela eliminagdo lenta dos poros fechados por difusio de
vacdncias ao longo dos contornos de gréio. Devem ser criadas condi¢des para que os poros fiquem

atrelados ao contorno de gréo por:

a) serem mais facilmente eliminados por difusdo pelo contorno de griio. que age como

desaparecimento de vacéncias, desta forma promovendo um ganho de massa especifica.

b) Inibirem o crescimento do grio pelo bloqueio dos contornos de griio, ou seja, reducio de
sua mobilidade (KINGERY, 1960).

Assim, ndo ¢ vantagem a eliminacio dos poros no inicio da sinterizacdio, pois a capacidade
de bloqueio dos contornos fica diminuida sem a presenca dos poros. Se houver um crescimento
excessivo de gréo, ha risco de se deixar poros isolados, no interior dos grios, os quais serdo dificeis

de serem eliminados, pois a difuséo pela rede cristalina é lenta (MARCHI, J. 1999).

2.11.Resisténcia Mecanica

Cerdmicos apresentam muitas qualidades atrativas incluindo estabilidade quimica, elevada
dureza, resisténcia ao desgaste ¢ elevado ponto de fusdo. Estas propriedades sio essenciais para o
uso de cerdmicos em componentes que s3o aplicados em condi¢des ambientais extremas. Devido a
sua fragilidade, falha catastréfica sob niveis de tensdes relativamente baixos é um problema critico

no design de estruturas utilizando cerdmicas. A natureza basicamente fragil dos cerdmicos resulta de



suas ligagdes idnicas e covalentes as quais fornecem um limitado ndmero de sistemas de
deslizamento independentes, os quais sdo necessarios para se atingir uma deformagfo plastica
homogénea comumente observada nos materiais metalicos. Devido 4 auséncia de mecanismos de
deformacfio plastica, a ponta de uma trinca em um material fragil ¢ considerada como sendo
atomicamente aguda e € usualmente considerado que ela se estende através de um processo de

ruptura de ligagdes atdmicas.

O desenvolvimento de tecnologias para a produgio de novos materiais tem sido motivado pela
demanda de materiais que executem novas funcfes ou desempenhem antigas fungdes de forma mais
adequada. A elaboracfio de materiais cerdmicos avangados teve inicio na década de 70 e tém
alcangado resultados promissores, verificando-se inclusive, uma continua evolugdc no
desenvolvimento e uso destes materiais voltados para aplica¢des estruturais. Tais melhorias foram
realizadas através da disponibilidade de pés finos de elevada pureza bem como a incorporagdo de
mecanismos de aumento da tenacidade tais como a transformac@o de fase do tipo martensitica

induzida por tensdo, microtrincamento, reforgos de fibras e whiskers, etc.

A resisténcia dos materiais cerdmicos esta diretamente relacionada ao tamanho do defeito mais
critico existente no material testado. O defeito mais critico € aquele que, devido ao seu tamanho,
orientacdo e localiza¢io no volume avaliado do material, apresenta a maior probabilidade de fratura,
ou seja, aquele defeito cuja extremidade se encontra o maior fator de intensidade de tensfo, ou seja,
a resisténcia mecénica de um material pode ser descrita como o nivel de tensfo na qual ocorre a
fratura. Uma vez que os materiais fraturam em diferentes niveis de tensdo, sob carregamentos
diferentes (compressdo, tragdo ou flexdo), ¢ necessario especificar o teste utilizado na obtenco de
um determinado valor para a resisténcia mecdnica do material. Apesar de existirem diferentes
ensaios e muitas geometrias de testes e corpos-de-prova aplicaveis aos materiais convencionais, sua
aplicabilidade ndo ¢ direta para os materiais frageis. A necessidade de obtengdio de dados confidveis
torna uma escolha de uma metodologia complexa no sentido de se evitar erros que venham a

mascarar 0s resultados (PIORINO, 2000).

Os materiais cermicos, em fungio principalmente do tipo de ligacio quimica apresentam
altos valores de resisténcia tedrica. A resisténcia & compressdo dos cerdmicos € alta porque 08

defeitos inerentes ac material (defeitos superficiais, poros, inclusdes, grios grandes gerados durante
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0 processamento), permanecem fechados durante a solicitagdo em compressdo, sendo necessario

entdo outros mecanismos que ir3o consumir mais energia para fraturar o material.

Por outro lado, quando o material cerdmico € solicitado em tragfo, apresenta resisténcia bem
menor porque permite a abertura e crescimento dos defeitos internos, os quais atingem um valor
critico que leva & fratura do material. O ensaio de tragfo submete um volume maior, de maneira
uniforme a carga aplicada. Porém, a confeccio do corpo de prova é dificil e de alto custo e

susceptivel a erros experimentais (ANSTIS er al, 1981).

2.11.1. Propriedades mecénicas

A determinagfo das propriedades mecénicas de um material é realizada por meio de varios
ensaios. Esses ensaios podem ser destrutivos, quando promovem a ruptura ou a inutilizagio do
material ou ndo destrutivos em caso contrario. Na primeira categoria estdo classificados os ensaios
de tragdo, impacto, dobramento, flexfio, tor¢fio, fadiga, compressdo ¢ outros. O ensaio de dureza,

que em certos casos pode ndo inutilizar a pega ensaiada, também estd incluido nessa categoria.

A escolha do ensaio mais interessante ou mais adequado para cada material depende da
finalidade deste, dos tipos de esforgos que esse material vai sofrer e das propriedades mecanicas que
se deseja medir. Dois fatores determinantes para a realizacio de um dado tipo de ensaio mecéanico
sdo a quantidade e o tamanho das amostras a serem testadas. A especificagfio do produto deve
mencionar estes fatores, bem como a maneira de retirar as amostras para os testes, a fim de que o0s
mesmos sejam representativos do material a ser ensaiado, devido a possibilidade de variagdes nas

propriedades, conforme a regifio do material de onde foi retirada a amostra.

2.11.1.1. Microdureza Vickers

A propriedade mecénica denominada dureza ¢ largamente utilizada na especificagio de
materiais, nos estudos e pesquisas mecénicas e metalurgicas e na comparacio de diversos materiais.
Entretanto, o conceito fisico de dureza nfo tem um mesmo significado para todas as pessoas que
tratam com essa propriedade. Define -se dureza como a resisténcia & penetraciio de um material duro

no oufro.



A medida de microdureza ou dureza fornece informagdo sobre a resisténcia em relagdo a
deformacdo plastica, ao desgaste, ao corte, ao risco ou a penetragdo de um material em outro. A
diferenca entre microdureza e dureza nio ¢ bem definida, pois depende do tipo de carga e do
aparetho utilizado. No entanto, medidas de microdureza sdo consideradas quando se empregam
cargas menores a 1 kgf e as impressdes s3o microscopicas. Entretanto, medidas de dureza sdo
consideradas com cargas que variam de 1 a 120 kgf. Ambas medidas utilizam como penetrador uma
ponta de diamante que é praticamente indeformavel e como todas as impressdes sdo semelhantes
entre si, ndo importando o seu tamanho, a dureza Vickers (HV) € independente da carga, isto €, o
namero de dureza obtido é o mesmo qualquer que seja a carga usada para materiais homogéneos, o

qual fornecera a mesma informagfo (SOUZA, 1974).
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Figura 2.10. llustracfio do penetrador e a impressio

Como todas as impressdes sfo semelhantes entre si, ndo importando o seu tamanho, a dureza
Vickers (HV) € independente da forga utilizada que varia de 1 a 120 kgf. A forga ¢ tal que provoque
uma impressio regular, sem deformacio e compativel para a medida de suas dimens&es no visor da
maquina. O formato da impresséo ¢ um quadrado e 1é-se o comprimento das diagonais d1 e d2. Tem

se entdo

d=(dl+d2)/2 (Equacdo 2.1)

O tempo de aplica¢do da carga varia de 15 a 30 segundos.
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A dureza Vickers é dada por:
HV = carga=1.8544 P/ d’ (Equagdio 2.2)

Onde:
P = ¢ a carga aplicada
Area da superficie do quadrado= (d)?

d = é o didmetro médio das diagonais

Existem tabelas que fornecem o valor da dureza em fungfo da carga utilizada e da diagonal
da impressdo. Esse método € muito versatil e pode ser usado em qualquer material, tratado ou nio
termicamente. Gracas ao grande ntimero de cargas utilizadas ele pode ser utilizado em pecas de

pequena espessura. E muito recomendado para trabalhos rigorosos de laboratdrio.
2.11.1.2. Tenacidade a fratura

A determinago da tenacidade ¢ uma das formas de caracterizar as propriedades mecanicas de
materials cerdmicos. No caso de materiais aditivados com particulados esta medigdo permite

verificar a eficacia dos aditivos na matriz ceramica.

A mecénica da fratura estabelece que a fratura do material acontecerd, quando o fator de
intensidade de tensdo K na ponta da trinca ou defeito, atinge um valor critico (peculiar ao material),
que representa a sua tenacidade a fratura, ou seja, € a capacidade que esse material tem de resistir a

propagacfio de um defeito existente (trinca).

A tenacidade a fratura, Kic, de um material ¢ um pardmetro importante ¢ necessirio para
prever o desempenho mecénico de materiais estruturais. Mesmo que nfo seja possivel obter um
valor absoluto para 0 Ky de cada material, a comparacio entre os valores relativos auxilia no
entendimento do processo de introdugdo de aditivos numa matriz cerdmica, permitindo escolher

dentre os aditivos, os de melhor desempenho.
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Quando a tenacidade a fratura de um material ¢ conhecida, sabe-se exatamente que o valor da
combinacfio tensdo/comprimento de trinca aplicado a esse material causaria a propagagdio desse
defeito, que na pratica significa falha catastrofica. Esse pardmetro pode ser determinado ou estimado
utilizando varios métodos disponiveis na literatura. Um deles ¢ o método da impressdo de dureza,
que consiste em fazer uma impressdo de dureza Vickers em um material fragil, estimando-se a
tenacidade & fratura do material a partir das dimensdes das trincas geradas na impressio (LI, 1989).
O método, simples e rapido, ¢ bastante utilizado na determinaciio da tenacidade a fratura de

materiais cerdmicos ha quase cinco décadas.

Ao se fazer a impressio cria-se uma zona, logo abaixo do penetrador, deformada
plasticamente, que € totalmente envolvida por uma segunda zona deformada elasticamente. Esse
processo cria um campo de tensdes que leva a formagio de trincas no material que circundam a

impressio (LANKFORD, 1982).

Existem diversos modelos utilizados para determinar a tenacidade & fratura a partir das
dimensdes da impressdo e das trincas geradas. Um deles, que foi utilizado neste trabalho, ¢ aquele

proposto por Niihara (NITHARA er al., 1982), expressado mediante a equagdo 2 3:

0,5 a4 N X
Ky = 0.0131[13?"} [EE_J (Equagdo 2.3)

Faco E/H.~ 13.4 e tenho:

Kic= 0’03701(}{"?/00,5 (Eauacio2. 4)

Onde, Hv é a dureza Vickers (GPa), P € a carga de impressdo em kgf e | ¢ o comprimento da

trinca em pm.

2.11.1.3. Resisténcia 4 compressio e resisténcia a traciio por compressio diametral

Ensaio de compressédo € a aplicagio de carga compressiva uniaxial em um corpo de prova. A

deformagcio linear obtida pela medida da disténcia entre as placas que comprimem 0 cOrpo versus a
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carga e compressdo consiste na resposta desse tipo de ensaio, basicamente utilizado nas industrias de
construcdo civil e de materiais cerdmicos. Além disso, fornece resultados de analise estatistica,
permitindo quantificar o comportamento mecénico do concreto, da madeira, dos compésitos e de
materiais de baixa ductilidade. Na industria de conformagdo, o ensaio de compressio ¢ utilizado
para parametrizar condi¢bes de processos que envolvam laminagdo, forjamento, extrusio e

semelhantes.

Podemos observar o esfor¢o de compressdo na construgfo mecénica, principalmente em

estruturas € em equipamentos como suportes, bases de maquinas, barramentos etc.

As vezes, a grande exigéncia requerida para um projeto € a resisténcia a compressdo. Nesses
casos, o projetista deve especificar um material que possua boa resisténcia & compressio, que nio se
deforme facilmente ¢ que assegure boa precisdo dimensional guando solicitado por esforcos de

compressao.

O ensaio de compressdo € o mais indicado para avaliar essas caracteristicas, principalmente
quando se trata de materiais frageis, como ferro fundido, madeira, pedra e concreto. também

recomendado para produtos acabados, como molas e tubos.

De modo geral, podemos dizer que a compressdo é um esfor¢o axial, que tende a provocar um

encurtamento do corpo submetido a este esforgo.

Figura 2.11: Corpo-de-prova submetido a uma for¢a axial para dentro, distribuida de modo

uniforme em toda area transversal do corpo-de-prova.

39



Os resultados do ensaio de compressdo sdo influenciados pelas mesmas varidveis do ensaio
de tragio (temperatura, velocidade de deformagdio, anisotropia do material, tamanho de gréo,
porcentagem de impurezas e condigdes ambientais) (GARCIA, 2000; SPIM, 2000; SANTOS, 2000).

O ensaio de tragio por compressdo diametral consiste em comprimir o material até este se

romper, porém a amostra é ensaiada no sentido horizontal segundo seu didmetro.

Forca anlicada no sentido vertical

VI //

(=
.

T]‘

Forca aplicada no sentido vertical

Corpo-de-prova

Figura 2.12: Corpo-de-prova submetido a uma forca axial para dentro, distribuida de modo

uniforme em toda area diameiral da amostra.

2.12. Cranioplastia

A face é a parte mais visivel da anatomia humana, desta forma o cirurgido estético deve
dedicar atenc@o especial para o planejamento de qualquer cirurgia para a restituigdo da face. O
desenvolvimento das proteses faciais tem sido influenciado pela melhoria das técnicas cirtrgicas e ¢
desenvolvimento de novos materiais. Os primeiros avangos nessa drea ocorreram apds a Segunda
Guerra com o surgimento das resinas acrilicas e nas décadas de 60 e 70 com a introdug¢&o do silicone
¢ dos elastdmeros. A utilizagio dos implantes osseointegrados em proteses faciais teve inicio na
década de oitenta, sendo difundido mundialmente a partir da década de noventa (WOLFAARDT er
al, 2003).
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2.12.1- Andtomo-patologia dos traumas agudos

Os traumas agudos, ocasionados a partir do impacto de uma forca especifica e excessiva sobre
0 osso, podem ser provocados por acidentes relacionados a interacdo com o meio e as atividades
laborais, e por agressdes fisicas interpessoais. De acordo com a classificacio de Steinbock (1976),
séo divididos da seguinte forma: fraturas, esmagamentos, luxacdes, e ferimentos nos ossos causados
por instrumentos cortantes (STEINBOCK, 1976). No presente trabalho serfio enfatizados as fraturas

€ eslagamentos:

De uma forma geral, as fraturas causadas por traumas ocorrem como o resultado da
incidéncia de um estresse anormal sobre o osso. Este esforco pode ser dindmico, quando € aplicada
uma for¢a repentina e intensa, ou estatico, quando a forga torna-se mais intensa gradualmente até a

ocorréncia da fratura (ADAMS, 1976).

O esmagamento, por sua vez, geralmente acontece na forma de depressio na tabua externa
do cranio, podendo atingir também a tdbua interna, e algumas vezes se encontra associado & linhas
de fratura (STEINBOCK, 1976).

Assim como as outras fraturas, este tipo de lesio também pode apresentar dificuldades no
diagnostico diferencial no caso de um trauma peri-mortem. Os esmagamentos ocorridos em vida e
seguidos de remodelagio dssea podem apresentar desde arredondamento das arestas agudas da
fratura, em um estagio inicial de cicatrizagdo, até a total remodelacio da area, quando permanece

apenas uma suave depressio no 0sso.

Experiéncias com cadaveres mostraram que uma forca de 73 Newtons ¢ bastante para causar
uma fratura simples (MOORE, 1999). Se o impacto excede o limite elastico do cranio, acontecerd a

fratura.
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Nos acidentes automobilisticos, a cabega € submetida a forgas vérias vezes maiores do que a
aceleragdo da gravidade (G =9.8m/s%). A forga do impacto pode ser determinada pela equacio

F=m.a, onde m representa massa e a aceleragfo.

Portanto numa colisdo a 50 km / h, a cabeca de um adulto serd submetida a uma forca de 80 G,
se a cabeca pesar aproximadamente 7 kg, a forga na face nesta situagfo especifica sera de 7kg x 80

=560 kgf, o que excede os limites de fratura da maior parte do esqueleto facial.

Uma colisdo a 50 km/h pode facilmente resultar numa forca de 80 G o que € suficiente para

promover fratura dos 0ssos nasais, zigoma, ramo mandibular e seio frontal.

2006
B80.G
Cifc

506G

006
1006

Figura 2.13: Crénio submetido a vérias forgas (SANTOS, 1996).
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Como o trauma em geral, os traumas craniomaxilofacial e cranio-encefalico tem o acidente de

trinsitc como principal etiologia, além do cincer, doengas genéticas como o querubismo e o

aumento da violéncia e detrimento das armas de fogo e incidentes com armas brancas (SANTOS,
1993).

ajorigem da deformacio: b)falha 6ssea: parte lateral do  ¢) fraturas e afundamento de

querubismo cranio cranio

d)lesfio proveniente de acidente

com arma de fogo

e) Tumor facial (cincer)

Figura 2.14: Exemplos de defeitos craniofaciais (HOME PAGE: CenPRA-PROMED, figuras
resgatadas no dia 25 de janeiro de 2005).

O querubismo (figura 2.14 a) ¢ uma patologia osteofibrosa hereditaria que afeta
exclusivamente os maxilares e provoca um aumento bilateral indolor da parte inferior da face
{PROMED, 2000).
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Na figura 2.14 b, o paciente teve a parte lateral do crénio retirada para acomodar o cérebro,
que inchou ap6s uma cirurgia para drenagem de um hematoma. Quando o cérebro voltou ao

tamanho normal, foi preciso usar um implante para cobrir a falha éssea (PROMED, 2000).

Na figura 2.14 ¢, o paciente apresentava fraturas e afundamento de diversos ossos da face,
decorrentes de um acidente automobilistico. Havia perda quase completa da viséio no otho esquerdo

e grande preocupagio com o resultado estético (PROMED, 2000).

Entendendo a saide como um estado de bem estar fisico, espiritual e social do homem, poucas
sio as doencas de tio graves repercussdes psicologicas quanto as deformidades crinio-faciais.
Pacientes portadores dessas anomalias freqlientemente se afastam do convivio social e por vezes
ficam em completo isolamento. Esses fatos provocam um sério desajuste do individuo e seus
familiares, no ambiente em que vivem, principalmente quando se trata de criangas. O tratamento do
desfigurado facial é complexo e muito caro. Casos muito graves exigem intmeras cirurgias
incluindo enxertos de pele, osso ¢ cartilagem. A correcfio das deformidades da mandibula e maxilar
exige colocagio de aparelhos especiais nos dentes e um cuidadoso planejamento antes da cirurgia,
para que 0s 0$s0s possam ser mantidos no lugar durante o processo de cicatrizag@o. Na maioria dos
casos de deformidades congénitas da face, os pacientes necessitam de atendimento médico desde o
nascimento até a adolescéncia. Para se ter uma idéia mais clara da importancia do problema do
desfigurado crinio-facial, apresentamos algumas outras estatisticas:

-Em cada 50 nascimentos, um apresenta ma-formagio;

-Em cada 700 recém-nascidos, um apresenta 1abio leporino ou fissura palatina;

-Em cada 20.000 recém-nascidos, um apresenta auséncia de uma ou das duas orelhas;

-Dos 34.052 acidentes automobilisticos ocorridos no ano de 2000, somente na cidade de Sdo
Paulo, encontramos 70% das vitimas, das quais muitas sfo gravemente deformadas (TIZIANI,
1998).

-Somente no ano 2002, no Estado de S#o Paulo, houve 387.905 acidentes do trabalho, dos

quais muitos apresentaram deformidades que necessitam de cirurgia reparadora.

De acordo com BRESSIANI (2000), o mercado nacional de implantes ortopédicos arrecada

US$ 64 milhdes anuais, que corresponde a uma média de 24 mil implantes de prétese total de
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quadril por ano no Brasil. S3o muitas as vantagens da utilizagio das cerdmicas em implantes de
crinio:

» Néo apresenta os problemas dos transplantes de origemn natural

» N&o produz reacdo exotérmica na aplicagio {como € o caso de polimeros)

» Material bioativo ou bioreabsorvivel

+ Pouca exigéncia mecénica a menos da mandibula

» Facilidade de processamento

Mas, ha algumas desvantagens:

* Pouco adequada a grandes lesbes cranianas

« Pouca resisténcia a impactos

*+ Nos casos de aplicagdo em grandes lesdes deve-se cuidar até o fechamento da lesdo o que
leva muito tempo

» Custo amda elevado

A necessidade de novos materiais nas cirurgias de cranioplastia é evidenciada por
conseqiiéncia dos traumas. Deve-se considerar que em todo o trauma, seguimentos do sistema
nervoso podem ser comprometidos, ja que sua estrutura se encontra difundida pelo corpo humano,
porém ¢ no seguimento céfalo-cervical que o trauma pode comprometer a integridade fisica e

funcional do sistema nervoso mais severamente, até provocando decurso fatal (SANTOS, 1993).
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Capitulo 3

Materiais e Métodos

A figura 3.1 apresenta um fluxograma do desenvolvimento experimental realizado neste

trabalho.
Pgeparacﬁo da hidroxiapatita
Pelo método Padoin Pelo método Bavaresco
g |
Avaliagio por Microscopia Eletronica de Varredura, Difratometria de Raios X,
Ensaio de Archimedes, Medida de tamanho de particulas (Mastersizer) e
Espectroscopia de Fluorescencia de Raios X
r i
Preparacdo dos compositos -(moagem dos pés, avaliagiio granulométrica, mistura
{porcentagem em peso) e homogeneizaclio).
Composito Composito Composito
Hidroxiapatita- Hidroxiapatita- Hidroxiapatita-
zircnia alumina titinia
- ~_ L .
Hap/ [ Hap/ [ HAp HAp/ [ HAy [ Hap/ Hap/ [ HAp/ [ HAp
30% 40% 50% 30% 40% 30% 30% 40% 30%
Zr0; Zr, 0, AL Al;Os ALD; TiO, TiO, TiO,

U U U

Prensagem dos pds (uniaxial e isostatica)

L

Secagem e Sinterizagao dos corpos-de-prova

1 1l

Avaliacio das propriedades fisicas dos Avaliagdo das propriedades mecénicas
compositos dos compositos

i {1

Compédsitos escolhidos para continuidade do
trabalho (ensaios “in vitro™ e “ir vivo™).

Figura 3.1: Fluxograma do desenvolvimento experimental trabalho ( Observagio:

porcentagens dos compositos sdo em peso)
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3.1. Materiais utilizados
3.1.1. Pés cerdmicos
3.1.1.1. Zirconia

A zircdnia comercial utilizada foi da seguinte marca: TOSOH 3Y, com procedéncia da

TOSOH CORPORATION, Lote n°Z302322P e Densidade real de 6,3 g/cm3.
3.1.1.2. Alumina

A alumina empregada neste trabalho foi fornecida pela Alcoa S.A. (A 1000SG), com tamanho

meédio de particulas de 0,4 um e area especifica superficial em torno de 15 mZ/g.
3.1.1.3. Titania

A titdnia comercial usada na formagfio do compésito foi fabricada pela Kronos (Industria de
Abravisos Ltda).

3.1.2.Métodos de sintese de hidroxiapatita
3.1.2.1. Método de sintese de hidroxiapatita segundo Bavaresco(BAVARESCO,2000)

Foram utilizados 78,7 g de nitrato de calcio (Ca(NOs).4H;0), 26,4 ¢ de monohidrogénio
fosfato dibasico (NHs)HPOs) e amonia (NH4OH) , 4gua destilada, éter e acetona em quantidade
suficiente para basificar o meio das solugdes em pH 12. A H,O utilizada para a sintese dever estar
livre de CO,, para evitar a formag8o de carbonato de célcio na precipitagio.

Duas solugdes (1) e (2) sdo realizadas:

e Para a solugdo (1), adiciona-se o nitrato de célcio em 300ml de H,O quente (50° C).

» Para a solucdo (2), adiciona-se 26,4 g de monohidrogénio fosfato dibdsico em 500 ml de

H»O (4 mesma temperatura da solugio 1).
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Ajusta-se o pH de ambas as solugdes para pH 12 com aménia. Dilui-se com HyO quente a
solucdo (1) até um volume total de 600 ml e a solugfo (2) até um volume total de 800 ml. Se

necessario, filtram-se as solucfes para retirar as impurezas.

A precipitacio ¢ feita pela adi¢do controlada de porgdes constantes da solucdo de
monohidrogénio fosfato sobre a de nitrato de célcio sob agitagdo constante € a uma temperatura de
50 °C durante 30 minutos. Apos o término da adi¢io, o excesso de sobrenadante da suspenséo €
retirado e o precipitado resultante é rapidamente filtrada a véacuo por funil de Buchner e lavada em
seguida com sucessivas por¢des de dgua aquecida a fim de eliminar o nitrato de aménio como

subproduto.

O precipitado é vertido e agitado em acetona (substincia menos polar que a dgua), suficiente
para a formagfio de sobrenadante. A acetona, sendo menos polar que a dgua, minimiza a tensdo
superficial responsavel pela adesdo entre as particulas do p6, responsivel pela formagio de

agregados.

Apés filtragem do precipitado, esse deve ser novamente vertido e agitado em acetona.
Novamente filtrado, o precipitado devera ser vertido e agitado em éter de petrdleo (substdncia mais
polar) e, em seguida filtrado a vacuo. Repete-se esse procedimento por mais uma vez e, em seguida,

o precipitado ¢ deixado secar, até adquirir o aspecto de poé.

O precipitado é finalmente transferido para um cadinho de porcelana e colocado em estufa a
uma temperatura de aproximadamente 150 °C por 7 horas, para promover a cristalizagio do

material.
3.1.2.2 Método de sintese de hidroxiapatita segundo Padoin (PADOIN, 2001).

A hidroxiapatita obtida por este método segue procedimento descrito por Ciinet (CUNET et
al., 1997):

Uma solugdo 0,096M de (NH4),HPO, é gotejada a uma velocidade de 1 ml a cada 2,5 a 5
minutos em uma outra solugdo 0,16M de Ca(NOs), com aquecimento constante de 60°C. O pH €

ajustado em 10 com NHsOH. Apés a mistura de ambos, ¢ feito um envelbecimente do precipitado
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durante 2 horas em seu ponto de ebuligio num compartimento fechado. Apds, filtra-se o precipitado

em funil simples e lava-se trés vezes com agua destilada.

3.1.3. Aditivos

Utilizou-se como defloculante o Darvan C, que se caracteriza por ser uma solu¢do aquosa de
polimetacrilato de amédnia. O produto apresenta-se na forma liquida a temperatura ambiente e possui
uma coloracfio d&mbar claro e tem pH entre 7,5-9,0 (solucdo 5%). Este defloculante muda de fase a
temperaturas acima de 100°C e possui densidade de 1,11 g/cms.

Quantidade de defloculante para cada compésito:

Compésitos zircdnia-hidroxiapatita (50 gotas (1,5g))

Compositos alumina-hidroxiapatita (40 gotas (1,2g))

Compésitos titAnia-hidroxiapatita (30 gotas (0,9g))

Como desmoldante utilizou-se 20 gotas de PVAI em solugo (0,6 g) ( Fabricante VETEC Jem

cada uma das misturas. Este desmoldante € colocado na barbotina juntamente com o defloculante.

3.2.Caracterizacio dos pos ceramicos

3.2.1. Difraciio de Raios X

A difragBo de Raios-X pelos cristais resulta de um processo em que os raios X sio dispersos
pelos elétrons dos atomos sem mudanca de comprimento de onda (disperséo coerente ou de Bragg).
Um feixe difratado € produzido por dispersdo s6 quando algumas condigBes geométricas expressas
pela lei de Bragg sdo satisfeitas. A difragfo resultante de um cristal, compreendendo posicdes e
intensidades das linhas de difragio, é uma propriedade fisica fundamental da substancia, servindo

nio s6 a identificagdo como também ao estudo de sua estrutura (ARAUTO, 2000).

Raios X s80 ondas eletromagnéticas e, como tais, acompanhadas por um campo elétrico em
flutuagdo periddica. Um elétron de um 4dtomo, influenciado pelos raios X, ¢ excitado pelo campo
elétrico flutuante, tornando-se uma fonte de ondas eletromagnéticas de mesma freqgiiéncia e mesmo

comprimento de onda que os raios X incidentes. Assim, o elétron dispersa o feixe incidente. As

49



ondas dispersas pelos diversos elétrons do dtomo combinam-se, dai podendo-se dizer que o 4tomo
difrata a radiacfio X. A intensidade da dispersdio é dependente do numero de elétrons no tomo, mas,
como os elétrons sdo distribuidos em todo o seu volume e ndo em um ponto, a intensidade varia com
a direcio. Entretanto, em termos de geometria de difragfio, o dtomo € considerado uma fonte pontual
de dispersdo. Quando um feixe de raios X atinge um conjunte de atomos (por exemplo, em uma

estrutura cristalina), cada atomo difrata raios X (ARAUJO, 2000).

Rzioz-X incidentes Rzioz-X difratados
- !
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s}’\. . 1}& \V,/"
e e Thy &
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Figura 3.2: Feixe incidente sobre uma linha de 4tomos igualmente espagados.

Cada atomo dispersa a radiagido X produzindo um novo conjunto de ondas esféricas que se
combinam e cuja resultante tem a direco da tangente comum as ondas. A combinagio coerente das
ondas dispersas é denominada difragdo. A tangente mais simples seria a paralela a frente de ondas. E
a difracdo de ordem zero ou feixe direto. A difracdo de primeira ordem seria aquela com diferenga
de um comprimento de onda, ou seja, reunindo o primeiro conjunto de ondas com o segundo, com o
terceiro, etc. De maneira semelhante, uma tangente que componha ondas com diferencas de dois
comprimentos de onda constitui a difragio de segunda ordem e, resumindo, a difragfo de ordem N ¢
constituida para composi¢do de ondas com diferenca de fase de n comprimentos de onda (ARAUJO,

2000).

Raios-X incidentes Fuoios-X difrotodos
A
. . s
n —
»— . 4 »
a2

L 4 + * 4

Figura 3.3: observag#o do intervalo interatdmico que mede ¥ comprimento de onda
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Agora podemos escrever a chamada Lei de Bragg (que bem podia ser chamada de Lei dos
Bragg). Na figura 3.3, a diferenca de caminhos ¢ 2 d sen8, onde B ¢ o 4ngulo entre a direcdo dos
raios X ¢ o plano de atomos do cristal. A interferéncia sera construtiva e, portanto, havera um feixe
difratado apenas no caso em que essa diferenca de caminhos for um ntmero inteiro de

comprimentos de onda dos raios X. Isto €, se

2dsenB =n A (Equacio 3.1)
(n = inteiro), havera um feixe difratado. Essa é a Lei dos Bragg.

Para a verificagfio dos picos correspondentes aos materiais empregados na formacio dos
compdsitos utilizou-se um difratdmetro disponibilizado pelo IFGW/ UNICAMP, modelo Philips
PW 1710 com radiacdo Fe K alpha, que possui monocromador de grafite para feixe secundério. As
medidas (varreduras theta-2theta) foram realizadas com 40 kV e 30 mA, 0,02 graus/passo ¢ o tempo

de contagem foi de 1 segundo.
3.2.2. Espectroscopia de Fluorescéncia de Raios X

A determina¢dio dos elementos quimicos presentes nos compositos foi feita através da
Espectroscopia de Fluorescéncia de Raios X. Esta técnica tem aplicaciio em andlises de constituintes

presentes em quantidade extremamente pequenas,

A espectroscopia de fluorescéncia de Raios X € um método instrumental ndo-destrutivo para
andlises elementares quantitativas e qualitativas baseado na medida dos comprimentos de onda e

intensidades das linhas espectrais emitidas pela excitagio secundaria dos elementos.

Isto €, o raio X primdrio irradia a amostra. Pela difragio dos raios X secundarios, chamados
raios X fluorescentes, através dos espectrdmetros e pela medida das linhas espectrais secundérias (o
foton emitido para dentro do detector) que tém comprimentos de onda caracteristicos para cada
elemento e intensidades relativas a sua concentragfio, as analises quantitativas e qualitativas podem

ser realizadas.



As seguintes unidades sfo requeridas para a espectrometria de Raios X:

i)  Gerador de Raios X

Uma unidade projetada para gerar alta voltagem estavel (10 a 100 kV) a ser aplicada no tubo
de raios X.

ity EspectrOmetro

Uma unidade projetada para realizar o trabalho espectral nos raios X fluorescentes emitidos
pela amostra

i1} Painel do circuito eletrdnico

Uma unidade projetada para contar e gravar sinais detectados pelo espectrOmetro.

Foi realizada uma analise semiquantitativa para determinar a presenca de impurezas nas
amostras. Esta analise € possivel porque a intensidade dos raios X fluorescentes depende do teor dos
elementos. Uma vez que as analises qualitativas s3o sempre medidas relativas, uma amostra padrdo
(referéncia) ou outro meio analitico indireto € necessario. Entre os fatores que afetam a precisdo das
medidas pode-se citar a rugosidade da superficie da amostra, a variago estatistica dos raios X e a

interagdo dos raios X com os elementos contidos na amostra.

O equipamento utilizado nas analises foi o X-Ray Fluorescence Spectrometer-modelo RIX

3100/2100- RIGAKU do DEMA/FEM/UNICAMP.



Figura 3.4: Esquema do equipamento de Espectroscopia de fluorescéncia de Raios X

3.2.3. Analise Granulométrica

O aparelho utilizado para a andlise granulométrica foi o mastersizer S, que trabalha com
tecnologia laser. Fle consegue medir a quantidade de particulas microscopicas existentes em uma
amostra e as quantifica em diversas faixas de tamanbos diferentes. A utilidade do aparetho ¢ facilitar
o trabalho de separagfio de misturas. Um feixe de laser € dirigido a uma amostra qualquer e através
da difragfio da luz nas particulas presentes na amostra, pode-se determinar a volumetria das mesmas.
Seu potencial de medi¢do alcanga de 0,2 a 2000 microns. O Mastersizer mede o material particulado
no ar ou meio liquido. Os equipamentos também sfo muito importantes na apreciagiio de operagfes

de moagem e classificacio de minerais.
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Realizaram-se ensaios de medida de tamanho de particulas no equipamentc Mastersizer S,
modelo 5 MAM 5005 da marca Malvern da FEQ/UNICAMP, que wutiliza tecnologia a laser para
realizagéio das medidas mostrado na figura 3.5:

Figura 3.5: Equipamento de medida de tamanho de particulas: Mastersizer S

3.2.4. Microscopia Eletronica de Varredura

Uma ferramenta de investigag80o mais recente e extremamente 10til € a microscopia eletrdnica
de varredura (MEV). A superficie de uma amosira a ser examinada € rastreada com um feixe de
eléirons e o feixe de elétrons refletido (ou retroespalhado) é coletado e entfio mostrado a mesma taxa
de varredura sobre um tubo de raios catédicos (semelhanie a fela de vma TV). A imagem na iela,
gue pode ser fotografada, representa as caracteristicas da superficie da amostra. A superficie pode
ou nfo estar polida e ter sido submetida a atague guimico, porém ela deve, necessariamente, ser
condutora de eletricidade; um revestimento metalico muito fino deve ser aplicado sobre a superficie
de maieriais ndo - condutores. S#o possiveis ampliagSes que variam entre 10 e mais de 50.000
didmetros, da mesma forma que também sfio possiveis profundidades de campo muito grandes
{CALLISTER, 2002).

Para a obtenclio de fotomicrografias dos compdsitos fot utihizado wm microscépio eletrbnico
de varredura modelc JEOL JXA 840 A do DEMA/FEM/UNICAMP. Para a metalizagio das
amostras utilizou-se o metalizador SPUTER COATER BAITEC SCD 050 com corrente de 40 mA
por 200 segundos.
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3.3 Processamento cerdmico

3.3.1 Preparagio das composicbes

3.3.1.1 Moagem

3.3.1.2 Moagem em moinho de bolas

Utilizou-se um moinho de bolas, disponibilizado pela Universidade Federal de Sio Carlos
(figura 3.6), onde os materiais foram separados e deixados em jarros nesse moinho por 72 horas.

Esse tipe de moagem niio foi adequado para nosso objetivo, pois o tamanho de grido médio obtido
apos 72 horas ndo estava fino o suficiente.

Figura 3.6: Moinho de bolas

3.3.1.3. Moagem em moinho Aftritor

Para tentar solucionar o problema encontrado com o moinho de bolas, foi decidido usar outro
moinho: o Moinho Atiritor, modelo 01-STD da Union Process Inc (figura3. 7) também gentilmente
disponibilizado pela Universidade Federal de Sdo Carlos/ Departamento de Engenharia de
Materiais. A rotagio méxima ¢ de 500 rpm, sendo que as moagens foram realizadas a 350 pm (70%
do total). O moinho Attritor opera com velocidades mais altas, volumes menores € conceniragfes de

energia localizadas mais altas que o moinho de bolas (ROGERS ez al, 1999).
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O meio de moagem utilizado foi bolas de ZrO; com 6mm de diimetro. A relagio massa/bola
foi de 1:2, com 40% de sélidos na suspensfio (em meio alcoélico) e o tempo de moagem foi de

aproximadamente de 72 horas.

Figura 3.7- Moinho Attritor

3.3.1.4. Moagem em Moinho Vibrador

Para se obter melhor densificaclo das cerAmicas, deve-se buscar particulas bem finas, entre
zero e tum. Desta forma, foi necessaria a ufilizacfic de um moinho mais adequade, no caso, o

moinho vibrador (Figura 3.8).

Para desaglomeracio e moagem da hidroxiapatita, zircOnia e titAnia utilizou-se de trés jarros
de capacidade 300ml {jarro de polietileno de alta densidade) contendo cada vm lkg de elementos de
moagem (esferas @ 8mm). Adicionou-se 150g de suspensfio {dgua destilada mais hidroxiapatita,
zirgbnia e titAnia em cada jarro) a 30vol% em pd e 3g de Darvan C. Moeu-se em moinho vibrador
por 110 horas. A vanfagem do moinho vibrador em relaglo ao Aftritor, disponibilizado pela
UFSCAR, € que € possivel moer todo o material de uma s6 vez, pois o moinho Attritor processa

pequenas quantidades por vez.

Nio foi necessario o processo de moagem para a alumina, pois seu tamanho de particula se

mostrou adeguade, como recebido do fabricante.
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Figura 3.8: Moinho Vibrador

3.3.2. Secagem dos pods ceramicos

Apos cada uma das moagens, as composi¢des foram colocadas por aproximadamente 72 horas
em estufa QUIMIS-Q 316.B.22, na temperatura de 80°C.

3.3.3. Desaglomeracio

Para desaglomeragfio da hidroxiapatita utilizou-se de 50g de p6 de hidroxiapatita, 120g de
dgua destilada e 3g de Darvan C; tudo isso misturado por 48 horas em moinho vibrador, dentro de
um jarro de 300ml de HDPE contendo lkg de elementos de moagem, no caso, cilindros de zirconia
(0 8mm, h 3mm; em média). O objetivo desse processo € obter particulas de tamanhos entre 0 e 1
pm, com a finalidade de se obter a maxima tenacidade & fratura, pois uma microestrutura para fins

estruturais deve ter tamanho de grdo em torno de 1-2um.
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No caso da zircdnia, o processo é o mesmo. Porém as quantidades de materiais sdo diferentes.

Adiciona-se ao jarro 240g de ZrO,, 105g de 4gua destilada e aproximadamente 2g de defloculante.

A dispersio da alumina foi feita misturando-se 120 g de alumina, o que corresponde 30 ml em
volume e 70 ml de agua destilada o que corresponde a 70 g de dgua, mantendo a propor¢io de 30%
em volume de soélidos. A barbotina foi, entdo, colocada em frasco contendo meio de moagem ¢

colocada em moinho vibrador por 12 horas.

Ap6s a secagem, os pds foram desaglomerados em gral e pistilo de agata. O peneiramento das
composigdes foi feito em peneiras com abertura que variaram de 0,250 a 0,044 mm, com ajuda de

um pincel grosso para desaglomerar o po.

3.3.4. Preparacao da barbotina

A conformacdo dos materiais cerdmicos pode ser realizada por diferentes técnicas, dentre as
quais podem ser citadas a colagem de barbotina, a colagem em fita, prensagem uniaxial ¢ isostatica,
injecio e deposiciio por eletroforese (FORTULAN, 1999). Todas estas dependem da mistura do pé
com um fluido em alguma etapa do processamento. Na preparagdo de suspensdes, onde o material
adquire a fluidez suficiente para a conformagfio, hé a mistura dos pds com os aditivos necessarios 4
sua homogeneizac#o, tais como dispersantes e ligantes; e, em alguns casos, a moagem das matérias-

primas.

As caracteristicas da barbotina influenciam o arranjo das particulas no corpo a verde, o que,
por sua vez, determina ¢ comportamento da sinterizagdo e as propriedades finais da pega fabricada.
Assim, a barbotina tem que ser homogénea e estdvel, e essas caracteristicas necessitam ser
preservadas durante todas as etapas do processamento. Portanto, para se obter um produto de boa
qualidade, é necessério inicialmente o entendimento dos mecanismos de estabilizagdo e das

caracteristicas reologicas da barbotina.

A estabilidade de uma suspensio com respeito a coagulagdo (floculacdo) € determinada pelas
forcas de atragio e repulsfo entre as particulas, o que depende de suas caracteristicas fisico-quimicas

e da interface particula-solvente. A estabilidade da suspenso € atingida quando as forgas repulsivas
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séo suficientemente grandes para superar as for¢as de atracio. Para se obter uma barbotina estdvel
sdo usados dispersantes (defloculantes) que, adsorvidos pelas particulas, aumentam a magnitude da
repulséo. A forga de atragdo estd sempre presente, devido 2 tendéncia das particulas de estarem em
contato umas com as outras atraves da forga de Van der Waals, que é fungiio basicamente das
propriedades dielétricas das particulas e do solvente. A interagfio repulsiva é fundamentalmente
produzida por dois mecanismos diferentes. Um € a repulsdo eletrostatica, como resultado da
formagéo de uma dupla camada elétrica em torno de cada particula de pé dispersa em um liquido
polar. Um outro mecanismo € a estabilizacdo estérica, na qual polimeros de cadeias longas

adicionados 4 barbotina sdo adsorvidos sobre a superficie da particula (OLIVEIRA, 1999).

Os solventes s3o usados no preparo da barbotina para dissolver os componentes organicos
adicionados a barbotina (dispersantes, ligantes e plastificantes). Eles devem ser quimicamente
inertes em relagfio aos pds cerdmicos utilizados, ter um baixo ponto de ebulicsio (termolise a
temperaturas mais baixas) e uma baixa viscosidade (melhor escoamento na colagem). Como
solventes podem ser usados 4gua ou liquidos organicos, como etanol, isopropanol, acetona, e

metiletilcetona, em concentragdes normalmente de 30 a 50% em massa (HEINRICH, 1991).

As caracteristicas da barbotina s&o naturalmente determinadas pelas propriedades de seus
constituintes (matriz cerdmica, solvente, dispersante, ligante e plastificante) e da interacio entre
eles. Sdo estudados no presente trabalho quatro tipos diferentes de pds cerdmicos. A quantidade
desses pos, na barbotina varia em geral de 40 a 50% em massa (HEINRICH, 1991). Os parAmetros
importantes que devem ser controlados num pé cerdmico usado sfio o tamapho médio de particula e
sua distribuigdo, a area superficial e o nivel de impurezas (MISTLER ez al, 1978; ROOSEN, 1988).

Na preparagdio da barbotina para a formagio do compésito hidroxiapatita-zircénia foi feita
uma mistura de 40,90g de cada um dos materiais em peso, o que corresponde a 14,9 ml de ZrO, e
7,3 ml de hidroxiapatita em volume, perfazendo um total de 21,9 ml de material em forma de po.
Para completar o volume adequado na preparagiio da barbotina, foram adicionados 51,1 ml de agua
destilada. Essa mistura foi inserida em um jarro da marca Nalgene de 500 ml, mais adequado a
moagem, contendo 600 g de bolas de zirconia (elementos de moagem) em moinho de bolas por 12
horas. E necessario a combinagdo do uso de defloculante associada & mistura mecénica para garantir
uma adequada homogeneizag¢do da mistura ZrQ,-HAp (FORTULAN, 1 999).
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Para os compdsitos hidroxiapatita-alumina e hidroxiapatita-titinia, o procedimento e
quantidades de materiais foram os mesmos, exceto para a quantidade de defloculante citada no item

3.3.3 do presente trabalho.
3.3.5. Conformacgio dos corpos-de-prova {prensagem uniaxial e isostatica)

Na confeccio das amostras utilizou-se prensagem uniaxial e posteriormente, prensagem
isostatica. Na prensagem uniaxial, 0 pé é compactado em um molde metdlico através de uma
pressdo que € aplicada ao longo de uma tinica diregfo. A pega conformada assume a configuragio
do molde e do cursor da prensa através do qual a pressdo € aplicada. Para tal etapa foi utilizado um
molde cilindrico de aco inox 310 apresentando uma cavidade no centro de 10 mm de didmetro.
Dentro dessa cavidade, por outro lado, se encaixava um cilindro sobre o qual foram colocadas as
porg¢ées de material, enquanto que pelo outro lado do molde se encaixava outro cilindro sobre o qual
foram exercidas as cargas. A fim de se obter amostras padronizadas quanto s dimensdes, foram
pesadas quantidades iguais da mistura: 2,4 g para cada amostra em se tratando de corpos-de-prova
para ensaio de compressdo e 2,0g para os corpos-de-prova destinados a ensaio de compressac
diametral. As cargas foram exercidas por meio de uma prensa hidriulica operada manualmente. Esta
prensa tem capacidade para até 15 t. A carga utilizada na preparago das amostras foi de 1 t por
aproximadamente 60 s. A prensagem uniaxial foi utilizada devido a disponibilidade de moldes

metalicos no laboratorio e por ser um método mais barato.
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Figura 3.9 — Prensa uniaxial

Na prensagem isostética, o material, agora j4 em forma de pastilhas prensadas uniaxialmente,
estd contido em uma bexiga de borracha ou preservativos de latex nfio lubrificados, e a pressio é
aplicada por um fluido, isostaticamente (isto €, ele aplica a mesma magnitude de pressdo em todas

as dire¢des). A carga utilizada na prensagem isostética foi de 2556K gf (250,4MPa).

Figura 3.10 — Prensa isostatica
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3.3.6. Sinterizacio

Antes da sinterizagdio, os corpos-de-provas foram apoiados sobre uma placa de alumina
pulverizada com hidroxiapatita para ndo haver contaminacdo na superficie de contato entre a

amostra ¢ a placa.

Logo em seguida, os corpos-de-prova dos compositos obtidos foram sinterizados a 1200°C
em um forno modelo Lindberg Blue-M, de temperatura maxima de 1700 °C, gentilmente

disponibilizado pela Universidade Federal de Séo Carlos-Departamento de Engenharia de Materiais.

3.3.7. Preparaciio das amostras (lixamento e polimento)

As amostras foram embutidas em resina acrilica. Na seqiiéncia, suas superficies foram
devidamente aplainadas por lixamento e polidas. Os ensaios foram realizados em politriz automatica
MINIMET 1000, adaptada para fixagio das amostras. Através dos movimentos aleatérios
produzidos, pode-se evitar desgastes em diregdes preferenciais. Como meio abrasivo, utilizou-se
lixas de carbeto de silicio, cuja seqli®ncia de lixas foi de (mesh) #100, #320, #400, #800, #1200 ¢
#2400 em meio aquoso por 5 minutos, seguido de polimento com panos para materiais nfo-ferrosos
de 6pm e 1pum com suspensdo de alumina a 0,05 micra por 10 minutos e posteriormente vibradas no
ultra-som por 3 minutos em meio aquoso para remogdo de eventuais residuos. Outros parametros

fixados foram a velocidade de rotagdo (50 r.p.m) e a carga aplicada (SN).

Logo em seguida, as amostras embutidas passaram por um processo de metalizacdo, sendo
recobertas por uma camada de aluminio (20-40 nm) pelo método de evaporagdo térmica de
aluminio, para melhor visualiza¢do da microestrutura e para facilitar a leitura do comprimento das
trincas formadas na etapa de medida de dureza. Esta etapa foi realizada no Laboratério de

Preparacdo e Caracterizacdo de Materiais/ IFGW/UNICAMP.
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3.4. Caracterizacio da microestrutura e propriedades dos materiais sinterizados

3.4.1. Avaliacdo das propriedades fisicas

3.4.1.1. Cilculo da densidade e porosidade através do métodoe de Archimedes

No presente trabalho, o material encontra-se na forma de po. Apés a compactacdo ou
conformacdio dessas particulas pulverizadas na forma desejada, existirfio poros ou espacos vazios
entre as particulas do p6. Durante o tratamento térmico posterior, a maior parte da porosidade sera
eliminada; entretanto, ¢ freqiiente o caso de este processo de eliminagdo de poros ser incompleto e
alguma porosidade residual ird permanecer. Qualquer porosidade residual tera uma influéncia
negativa tanto sobre as propriedades eldsticas como sobre a resisténcia (CALLISTER et al, 2002). A
partir desse conceito sera utilizada uma técnica bésica de caracterizacfio de materiais, ou seja, a
determinacdo da densidade e porosidade através do principio de Archimedes; onde pretende-se

detectar as diferencas de densidade entre os compésitos seguindo a norma ASTM C373-88.

A densidades aparentes, densidades tedricas, absorcdo de 4gua, volumes aparentes e a
porosidades aparentes das pastilhas foram avaliadas pelo método de Archimedes em 4gua destilada
para as amostras do compésito hidroxiapatita-zirconia, hidroxiapatita-alumina e hidroxiapatita-
titdnia, uma vez que estes permitem a imersdo de pastilhas sinterizadas sem que ocorra a

desagregacdo das mesmas.

O método de Archimedes consiste em medir a massa do corpo de prova seco (Mq), massa do

corpo de prova umido (Mqu) e apés 24h, medir a massa do corpo de prova imerso na dgua (M;).

Mgq - massa do corpo de prova seco.

Mqu - massa do corpo de prova umido.

Aa - absorgéio de agua.

Mi - massa do corpo de prova imerso na 4gua.
Pa - porosidade aparente.

N

As equacdes utilizadas foram:
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Aa=(Mqu-Mg/Mq) X 100 (Equagio 3.2)
Pa = (Mqu-Mg/Mqu-Mi) X 100 (Equagio 3.3

3.4.1.2. Avaliacio da superficie de fratura através de Microscopia Eletronica de

Varredura

Para a visualizagio da superficie de fratura das amostras ja prensadas e sinterizadas, utilizou-

se um Microscépio Eletrénico de Varredura modelo LEO 440i, Leica da FEQ/UNICAMP.
3.3.Caracterizacio das propriedades mecinicas

3.5.1. Determinacio dos valores de Microdureza Vickers

Os ensaios de dureza Vickers foram feitos segundo a norma ASTM C 1327-99 (ASTM, 1999).
Utilizou-se um microdurdmetro Buehler modelo Micromet 2100. Foram feitas 7 indentagbes em
cada amostra de cada compésito (30%, 40%, 50% particulado em peso) com uma carga de | kgfe
um tempo de aplicagio de carga de 15 segundos para os compositos hidroxiapatita-zircOnia e

hidroxiapatita-alumina. Para o compdsito hidroxiapatita-titania foi utilizada uma carga de 0.3 kgf.

3.5.2. Determinacio da tenacidade 4 fratura pelo método de impressdo Vickers

Foram feitas 7 indentacdes em um durémetro modelo Micromet 2100 Series-Microhardness
testers, fabricante Buehler para o caso da medida de dureza do compoésito hidroxiapatita-titdnia. O
tempo de aplicacdo de cada indentacfio foi de 15 segundos com uma carga de 1 kgf. Os ensaios
foram feitos segundo a norma ASTM C 1327-99 (ASTM, 1999).Para os compésitos hidroxiapatita-
zircénia e hidroxiapatita-alumina utilizou-se uma carga de 5 kgf em um durdmetro modelo Heckert

(VEB Leipzig), para gerar as trincas.
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3.5.3. Microscopia ética das amostras para verificacio das indentacdes e trincas

Como a microscopia 6tica, 0 microscopio eletrdnico é utilizado para estudar a microestrutura;
sistemnas Oticos e de iluminagfio sdo seus elementos basicos. Para materiais opacos a luz visivel
(todos os metais e muitos materiais cerdmicos e poliméricos), apenas a superficie do material estd
sujeita a observacio e o microscopio Otico deve ser usado em uma modalidade de reflexdo. Os
contrastes na imagem produzida resultam das diferencas na reflexividade das varias regides da
microestrutura. As investigagdes desse tipo sdo frequentemente chamadas de metalogréficas, uma

vez que os metais foram os primeiros materiais a serem examinados utilizando-se esta técnica.

Em alguns materiais cerdmicos ¢ necessario fazer um ataque quimico ou tratamento térmico,

para a revelacfo das microestruturas.

Para a revelagiio das indentaces e trincas formadas utilizou-se um microscopio 6tico Neophot

Carl Zeiss com analisador de imagens Q500MC, Leica do DEMA/FEM/UNICAMP.
3.5.4. Ensaio de compressio e compressio diametral

O material que possui boa resisténcia & compressdo deve ser aquele que ndo se deforme

facilmente e que assegure boa preciséo dimensional quando solicitado por esforcos de compressdo.

O equipamento utilizado foi o TestStar I1 MTS do DEMA/FEM/UNICAMP e velocidade do
ensaio foi de 0,01mm/s, com célula de carga de 100 kgf para as amostras do composito a 30% e
célula de carga de 1000 kgf para as composigdes de 40 e 50% em peso de cada particulado.
Utilizaram-se corpos-de-prova em forma cilindrica de (10 mm de didmetro e 18 mm de espessura (e)
para o caso das amostras destinadas ao ensaio de compressdo seguindo a norma ASTM 773)
(ASTM, 1999). Os corpos-de-prova feitos para ensaio de compressio diametral possuem 10 mm de

didmetro e 2 mm de espessura (e).

A resisténcia & tragdo por compressio diametral foi medida no mesmo equipamento utilizado
para a determinacdo da resisténcia & compresséo, com taxa de forca aplicada igual a 41,833 N/s (1
MPa/min), de acordo com a norma ASTM C496-96.

65



Primeiramente mediu-se a altura (H) do corpo-de-prova com o paquimetro, em quatro
posi¢des diametralmente opostas. Adotou-se a altura fazendo uma média antmeética dos valores

obtidos nas medicdes das trés leituras.

Logo em seguida, mediu-se o didmetro (D) do corpo-de-prova com o paquimetro, em trés

posi¢des paralelas, adotando como didmetro, o valor da média aritmética das trés leituras.

A carga foi aplicada progressivamente, com uma velocidade de deformacéo de 0,8+0,1 mm/s,
até que acontecesse a ruptura, por separagdo das duas metades do corpo-de-prova segundo o plano

diametral vertical.

3.5.5. Calculo da resisténcia i tracio por compressio diametral

Este método de ensaio de determinaciio da resisténcia & tragdo por compressdo diametral,
conhecido mundialmente como Brasilian Test, foi desenvolvido pelo brasileiro Fernando Lobo
Carneiro Barboza em 1968. Os célculos de resisténcia a tracio por compressido diametral foram
feitos segundo a norma da ABNT - NBR 7222/94.
A equaco utilizada para tais célculos é:

Tensio=(2P)/(x. LD), (Equagdo 3.4)

Onde P ¢ a carga de rupturae w vale 3,14,

D é o didmetro da amostra e L a altura do corpo-de-prova.

Os corpos-de-prova sfio os mesmos utilizados para o ensaio de compressdo diametral. Todos os

procedimentos para a realizacdo do ensaio estdo descritos na norma citada.
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Capitulo 4

Resultados e Discussdes

Neste capitulo sdo apresentados e discutidos os resultados referentes as diferentes etapas do
trabalho: sintese dos pés cerdmicos, propriedades fisicas dos compésitos estudados, bem como as
propriedades mecénicas. A partir destas discussdes, serdo escolhidas composigdes mais adequadas

para a continuidade do trabalho.

4.1. Caracterizacio dos pos

4.1.1. Sintese de hidroxiapatita (discussio dos 2 métodos)

O método segundo Bavaresco mostrou-se mais adequado em relacdo ao método de Padoin. O
primeiro método garantiu uma hidroxiapatita mais pura e a metodologia a ser seguida para a
obtenc@io do po € relativamente simples. Na etapa de sintetizagio da hidroxiapatita encontrou-se
uma certa dificuldade em acertar o pH que deveria estar em 12. Para tal condicfio, foi necessario
adicionar & solugo uma grande quantidade de amdnia. Sendo assim, foram feitas vérias filtragens
para a eliminaco da amobnia que ndo ¢ interessante no caso de materiais a serem implantados no

corpo humano.

O método segundo Padoin, apesar de ser mais simples que o método Bavaresco se mostrou
inadequado para aplicagdes biomédicas, pois se detectou na hidroxiapatita a presenca de residuos
provenientes da sintese da mesma; s30 eles: amdnia, acetona e éter. Além disso, o processo de

obtengéio do pé € bastante demorado.

Ambos os processos de obtengéo da hidroxiapatita por via imida apresentam a vantagem de

serem relativamente baratos (R$ 50,00 cada 500g).
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4.1.2.Moagem dos materiais

Foi disponibilizado gentilmente pela DEMa/UFSCAR, o moinho Attritor, que possul grande
eficiéncia, porém processa pequenas quantidades de material. Sendo assim, o processo de moagem
foi todo realizado em moinho vibrador, que comporta grandes volumes de material. Este

equipamento foi gentilmente disponibilizado pela EESC/USP.

4.1.2.1.Tamanho de particulas

Para a hidroxiapatita (figura 4.1) verifica-se que 50% do volume da amostra analisada estd
formado por particulas com tamanho menor que 5.64 pm apo6s 110 horas de moagem. O didmetro
médio (volume) foi de 1,74 pm. Antes da moagem a hidroxiapatita apresentava uma meédia tamanho
de particula igual 79,25 um.

Volume (%) o Volume (%)
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Figura 4.1: Medida de tamanho de particula da hidroxiapatita. a) antes da moagem; b) depois da

moagem.
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Para a zircénia observou-se que 50% do volume da amostra analisada estd formado por
particulas com tamanho menor que 3.98 um e que didmetro médio (volume) foi de 0.39 um apos
110 horas de moagem. Antes do processo de moagem a zircOnia apresentava tamanho médio de

particulas igual a 23,45 pum.
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Figura 4.2: Medida de tamanho de particula da zirconia. a) antes da moagem; b) depois da moagem.

O grafico apresentado na figura 4.3 indica a distribui¢@o de tamanho de particulas da alumina
obtida através do equipamento Mastersizer 2000. Verifica-se que 50% do volume da amostra
analisada estd formado por particulas com tamanho menor que 3.85 um. O didgmetro médio (volume)

foi de 0.43 um.
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Figura 4.3: Medida de tamanho de particula da alumina.(no houve moagem para a alumina)

A moagem da titania foi realizada por 96 horas em moinho vibrador; pode-se observar através
do grafico de distribuicdo média de particulas(figura 4.4) que 50% do volume da amostra analisada
estd formado por particulas com tamanho menor que 0.56 um e que didmetro médio (volume) obtido
foi de 0.34 um, apos 110 horas de moagem.Antes da moagem a titdnia apresentava um tamanho

médio de particula igual a 19,26 um.
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Figura 4.4: Medida de tamanho de particula da titdnia. a) antes da moagem; b) depois da moagem.

A grande diferenga de tamanho de particula da zircénia e da hidroxiapatita se mostra
interessante na formagdo do compésito, pois para se elevar o fator de empacotamento e obter
maiores densidades na sinterizagio € necessario utilizar misturas com particulas de granulometria
diferente (agregados de tamanhos dispersos)Nesse tipo de mistura, as particulas pequenas se

localizam nos intersticios das grandes.

Para um fator de empacotamento elevado e uma porosidade baixa deve haver na mistura,
particulas finas suficientes para preencher os espagos porosos entre as particulas grosseiras do
agregado. Desta forma o compdsito apresenta baixa permeabilidade e alta resisténcia mecénica
(VAN VLACK, 1973) Uma referéncia que ilustra bem este ponto é o trabalho de Burger e Richter
(2001). Eles prepararam um composito de particulas de zircOnia em matriz de alumina. As particulas
de zirconia teriam tamanhos entre 0,2 e 0,6um; até 3 a 4 vezes menores que as particulas de
alumina. Com base nisso, espera-se que os corpos sinterizados apresentem propriedades mecénicas
adequadas para tal finalidade. Entretanto, sabe-se que as propriedades dos materiais compdsitos
dependem de uma grande quantidade de variedades e uma relago de tamanho das particulas dos pos

sinterizados pode ser suficiente para garantir, por exemplo, uma maior tenacidade 2 fratura e um
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desempenho adequado em condigdes fisioldgicas. E necessdria a realizac8o de mais pesquisas nesse

sentido, variando a relacfio de tamanho de particulas nos pés.

Conclui-se que o procedimento adotado para a moagem em moinho vibrador se mostrou
bastante adequada, uma vez que os pds cerdmicos (zircOnia, alumina, titAnia) apresentam tamanho
de particula entre 0 e 1 pm. Este intervalo de tamanho ¢ o mais adequado para se obter corpos—de-

prova que apresentem melhor tenacidade 4 fratura.

4.1.3.Processamento cerimico dos compdsitos

A metodologia empregada no preparo da barbotina mostrou-se satisfatéria, pois pode-se
verificar que os compositos hidroxiapatita-zirconia, hidroxiapatita-alumina e hidroxiapatita-titinia
apresentaram-se bem semelhantes e homogeneizados No anexo I encontram-se medidas de
viscosidade e graficos referentes a esta ctapa do trabalho. Observou-se que a suspensio de ALO;
requereu menor quantidade em massa de defloculante Darvan C, em relagdio ao composito
hidroxiapatita-zircdnia analisado pelo ensaio de viscosidade (ANEXO I). Tal efeito pode ser devido,
principalmente, ao tamanho de particulas da alumina, o que facilita o recobrimento desta pelo
defloculante. Além disso, devido o Darvan C ser um defloculante anidnico, este gera uma repulsio
entre suas moléculas e ag particulas de AlLO; que tem predominio de cargas superficiais negativas

na faixa acima de pH 9.
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4.1.4. Prensagem uniaxial ¢ isostitica (conformagio dos pds cerdmicos)

Neste trabalho a prensagem dos corpos-de-prova foi realizada em duas etapas: prensagem
uniaxial e prensagem isostitica. O objetivo de tal metodologia foi o de se obter amostras com baixa
porosidade.Primeiramente foi utilizada a prensagem uniaxial para confecgdo das amostras. Este
método permite obter varios corpos-de-prova com apenas uma matriz (ou molde meta’diéo). Em
seguida as amostras pré-conformadas foram submetidas A prensagem isostatica, para que a

porosidade remanescente fique ainda menor.

4.1.5. Sinterizacio

Para verificar a temperatura mais adequada de sinterizagio da hidroxiapatita, ensaios
preliminares efetuados a temperaturas de 300, 1000, 1100, 1200 e 1500°C foram realizados.
Constatou-se através de difratometria de Raios X que a temperatura de 300°C nio foi suficiente para
sinterizar 0s corpos-de-prova, pois os picos caracterfsticos da hidroxiapatita nfio ficaram evidentes.
Nas temperaturas de 1000, 1100 e 1200°C a sinterizagfo foi completa. Observa-se que 4 medida que
a temperatura aumenta, os picos ficam mais intensos. A figura 4.5 mostra a evolucio das fases

cristalinas em fungfio da temperatura para a hidroxiapatita tratada termicamente.
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Figura 4.5: Difratogramas da hidroxiapatita mostrando a variagfio dos picos com o aumento

da temperatura de sinterizacgdo.

Para a sinterizacéio a 1500 °C, o material se decompde aparecendo outros picos referentes a
decomposicio em fosfatos de cilcio que ndo caracterizam tal material. Isso ja foi observado por

Hench, que recomenda que sejam usadas temperaturas inferiores a 1300 °C (HENCH, 1993).
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Figura 4.6: Comparagio da hidroxiapatita padrio ¢ da hidroxiapatita sinterizada a 1500°C.(a):
digratograma da hidroxiapatita padriio, (b): difratograma da hidroxiapatita sinterizada 4 1500°C.

Tendo em vista o fator limitante da temperatura de sinterizagio da hidroxiapatita que deve ser
inferior a 1300°C, para a sinterizagio dos compbsitos a temperatura escolthida foi de 1260°C,
embora para a zircinia a faixa de temperatura de sinterizagiio varie entre 1380.0 a 1840, para a
alumina pura varie de 1018,5 a 1358 como visto na tabela 4.1 e a titania, a terperatura de
sinterizago varie de 912,5 a 1216,6, pode-se concluir que a sinterizaciio ndo foi completa. Sendo
assim, analisando todas as propricdades avaliadas neste trabalho, observou-se que o processo de
sinterizagio ndo foi muito adequado, pois como a hidroxiapatita foi sinterizada a 1200°C, os
compositos também tiveram que ser sinterizados a esta mesma temperatora evitando assim a
decomposiciic da hidroxiapatita. Isto pode ser visto no difratograma da figura 4.6. Pode-se verificar
na tabela 4.5 as temperaturas de sinterizacio de cada material estudado, partindo da idéia de que a
temperatura de sinterizago deve ser de 1/2 a 2/3 da temperatura de fusdo do material.
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Tabela 4.1: Temperaturas de fusfo e patamar de sinteriza¢iio dos materiais estudados.

Materiais Temperatura de Patamar de
fusio em °C sinterizaciio em °C
ZrQ; 2760 1380,0 a 1840
ALO; 2050 1018,5a 1358
TiO, 1825 912,5a1216,6
HAp 1760 1200 a 1350

4.2. Avaliaciio das propriedades fisicas dos compdésitos

4.2.1. Espectroscopia de Fluorescéncia de Raios X

Esta técnica foi utilizada de maneira complementar & difragio de raios X, detectando as
impurezas presentes nas amostras. Na realizago deste ensaio verificou-se que os compositos
apresentavam impurezas em quantidades irrelevantes para o caso de uma possivel influéncia nos
resultados referentes 4s propriedades mecénicas. Elementos quimicos como Si, Al, S, Sr e As foram
identificados nos compdsitos 30, 40 e 50% zircdnia em hidroxiapatita. Para os compositos com
30,40 e 50% de alumina em hidroxiapatita foram encontrados Si, Zr, Sr, e § como impurezas. Para
os compdsitos 30, 40 e 50% de titAnia em hidroxiapatita foram encontradas as seguintes impurezas:

Al, Si, Zr e Sr. Isto se deu devido & utilizagio de reagentes que se apresentaram contaminados.

Tabela 4.2: Resultados semi-quantitativos dos compésitos HHAp/ZrO; por fluorescéncia de Raios X

Elemento Quimico | (massa%o)
O 36.9138
Zr 26.5024
Ca 25.6050
P 8.5415
Y 1.4396
Al 0.7963
Si 0.0806
S 0.0628
As 0.0305
Sr 0.0276

Tabela 4.3: Resultados semi-quantitativos dos compdsitos HAp/Al,O3 por fluorescéncia de Raios X
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Elemento Quimico | {(massa%)
0 48.44472
Ca 30.6631
p 10.44740
Al 9.2009
Si 0.7305
iy 0.2082
Ti 0.1415
Na 0.1201
Sr 0.0325

S 0.0117

Tabela 4.4: Resultados semi-quantitativos dos compdsitos HAp/TiO, por fluorescéncia de Raios X

Elemento Quimico | (massa%o)
O 42.8473
Ca 31.1090
Ti 12,2468
P 12.0975
Al 0.6690
Si 0.3637
Na 0.2759
Zr 0.1913
Y 0.1644
Sr 0.0350

4.2.2. Microscopia Eletronica de Varredura (superficie de fratura)

Para os compdsitos HAp /ZrO,, verifica-se através das figuras 4.7, 4.8 e 4.9 que com o
aumento da porcentagem de zircdnia, o material tem sua porosidade reduzida, mas nio tdo

significativamente se comparado ao compdsito HAp /TiO,.

7



Figura 4.7 Micrografias da superficie de fratura do compésito HAp /30% ZrO,.(a) aumento original
de 2500X. (b) aumento original de 5000X.

Figura 4.8: Micrografias da superficie de fratura do compésito HAp/40% Zr0,. (c) aumento original
de 2500X. (d) aumento original de 5000X
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Figura 4.9: Micrografias da superficie de fratura do compésito HAp /50% ZrQ,. (g) aumento
original de 2560X. (h) aumento original de 5000X.

Os compositos HAp/Al,O3 também tiveram uma variagio na porosidade. Isto pode ser visto nas
figuras 4.10, 4.11 e 4.12 abaixo. Verifica-se que & medida que se adiciona alumina  hidroxiapatita,

a porosidade diminui sensivelmente assim como nos compésitos HAp/ZrO;.

Figura 4.10: Micrografias da superficie de fratura do compésito HAp /30% ALO;. (i) aumento
original de 2500X. () aumento original de 5000X.
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Figura 4.11: Micrografias da superficie de fratura do compdsito HAp /40% ALQ;. (1) aumento
original de 2500X. (m) aumento original de 5000X.

Figura 4.12: Micrografias da superficie de fratura do composito 50% HAp /ALO;. (n) aumento
originat de 2500X. (o) aumento original de 5000%.

Pode-se verificar através das figuras 4.13, 4.14 e 4.15, a seguir que a porosidade aumenta 4
medida que a porceniagem de titAnia aumenta.
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Figura 4.13: Micrografias da superficie de fratura do compésito 30% HAp /TiO,. (p) aumento
original de 2500X. (q) aumento ori ginal de 5000X.

Figura 4.14: Micrografias da superficie de fratura do compésito 40% HAp/TiO,. () aumento
original de 2500X. (s) aumento original de 5000X.

t)

Figura 4.15: Micrografias da superficie de fratura do compésito 50% HAp /TiO,. (1) aumento
original de 2500X. (u) aumento original de 50003
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A verificagio da porcentagem de poros em cada compésito através do programa UTHSCSA

Image Tool. A tabela 4.5 mostra as porcentagens de porosidade de cada um dos compositos.

Comparande os nove tipos diferentes de compoésitos apresentados na tabela 4.5, € possivel
verificar que os compositos hidroxiapatita-50% zircdnia e hidroxiapatita-30% titania apresentam-se

menos porosos.

Tabela 4.5: Porcentagens de porosidade de cada compdsito.

Materiais Meédia da
Porosidade (%)

HAp/30%ZrQ; 14,74
HAp/40% Zr(), 10,98
HAp/50%Zr0O; 7,73
HAp/30%AL0O; 9,90
HAp/40%A1L0; 11,92
HAp/50%ALO; 14,13
HAp/30%TiO; 6,26
HAp/40%TiO, 6,75
HAp/50%TiO, 7,86

4.2.3. Difracéio de Raios X: identificacdo das fases cristalinas

A seguir s#o apresentados os difratogramas de raios X dos compésitos estudados:
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Figura 4.16: Difratogramas dos compositos de 30, 40 e 50%Zr0O,/HAp respectivamente, sinterizados
4 1200°C.
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Figura 4.17: Difratogramas dos compositos de 30, 40 e 50%AL0; /HAp respectivamente,
sinterizados & 1200°C.
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Figura 4.18: Difratogramas dos compobsitos de 30, 40 e 50%Ti0O»/HAp respectivamente,

sinterizados a 1260°C.

Através dos difratogramas das figuras 4.16, 4.17 e 4.18 pode-se verificar que os picos ficam
mais intensos & medida que se adiciona os particulados de zirc6nia, alumina e tithnia a
hidroxiapatita. Os picos correspondentes as impurezas nfo sio detectados, pois estiio em

porcentagens menores que 2% do total de material constituinte do compésito; sdo valores que o

difratdmetro nfio consegue detectar.
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4.3. Caracteriza¢io e determinacio das propriedades do material sinterizado

O conjunto de medidas realizadas a seguir visa caracterizar o material dos corpos-de-prova
de forma que os resultados e o comportamento observados durante os ensaios possam ser explicados

e associados a suas peculiaridades.

4.3.1. Composicbes analisadas

Nessa avaliagfo, procurou-se identificar ¢ eliminar amostras com falhas ou defeitos, capazes
de alterar as condicSes de ensaio propostas. Falhas nas etapas de prensagem e sinterizago, assim
como irregularidades na geometria podem ser identificadas visualmente e posteriormente

eliminadas.

Foram entfio separados 9 lotes de compositos com § amostras em cada composigdo para a
realizacio dos ensaios. Segundo normas ASTM, sfo necessarios no minimo 5 amostras para a
confiabilidade dos resultados referentes aos ensaios de compressfio, compressiio diametral ¢

tenacidade a fratura (ASTM, 1993).

4.3.2. Porcentagem de absorciio de dgua e porosidade aparente dos corpos-de-prova

De acordo com a tabela 4.6 que apresenta os resultados do ensaio de Archimedes para todas as
amostras, pode-se observar que para os compositos HAp-ZrO; a porosidade aparente € menor para o
compdsito HAp-50% Zr(. Para os compésitos HAp-30 e 40 % ZrO; ndo h4 uma diferenca muito

significativa nesses valores.
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Para os compdsitos HAp-30% AlyOs a porosidade é menor se comparada ao compésito HAp-
40% ALO; O compodsito HAp-30% ALO; apresenta-se bastante poroso com cerca de 60% de

porosidade aparente.

Os compositos HAp-TiO, apresentaram porcentagens de porosidade aparente bem baixas em
relagdo aos outros compdsitos estudados, apresentando porcentagens que variam de 1 a 9%
aproximadamente para os compositos HAp-30,40 e 50% TiO,. Os compositos HAP-50% TiO,
apresentam 1,2% de porosidade aparente, o que confirma um processo de prensagem e sinterizacio

adequados para tal material.
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Tabela 4.6: Resultados do ensaio de Archimedes para uma média de 5 amostras (ASTM C373-

88) dos compositos hidroxiapatita-zircOnia, hidroxiapatita- alumina e hidroxiapatita-titdnia.
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Mg - massa do corpo de prova seco.

Mqu - massa do corpo de prova timido.

Aa - absorgfo de agua.

Mi - massa do corpo de prova imerso na 4gua.

Pa - porosidade aparente
4.3.3. Volume aparente, Densidade teérica e Densidade aparente

O volume aparente representa o volume do material sélido mais o volume dos poros

fechados (cm?). Foi calculado pela expressio:

Va=(Mgu--Mi) / p m20(m) (Equagdo 4.1)

Onde p mo € a densidade da dgua na temperatura T,

A massa especifica aparente ou densidade aparente é o quociente da massa de cada corpo-de-

prova seco pelo volume aparente (g/cm”). Foi calculada pela expressio:

Me=M+V, (Equacio 4.2)

A densidade tedrica do compdsito € a soma das porcentagens de cada material constituinte do

composito multiplicado pela densidade tedrica de cada material:

Precrica™ 7o do material Wxpy+% do material Zx%p;+% do material YXXPy.oo.. (Equagio 4.3)
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Tabela 4.7: Valores obtidos para compositos hidroxiapatita-zircénia, hidroxiapatita-alumina e

hidroxiapatita-titinia: Volume aparente, densidade aparente e densidade teorica.

TR (T (G i - s
HAp/ 40% ZxO; 0.58 3.8 1.9
HAp/ 50% ZrO; 0,55 42 2.0
HAp/ 30% ALOs 031 3,1 1.2
HAp/ 40% ALO; 0.71 30 21
HAp/ 50% ALO; 0.55 33 17
HAp/ 30% TiO; 032 31 15
HAp/ 40% TiO; 041 30 1.8
HAp/ 50% TiO; 0.40 34 55

Abaixo, estdo relacionados & porcentagem da densidade aparente em relacdo & densidade

teodrica de cada compésito:

HAp/ 30% ZrO;  -A densidade aparente ¢ 44,4% da densidade tedrica
HAp/ 40% ZrQ,  -A densidade aparente € 50% da densidade tedrica
HAp/ 50% ZrQ,  -A densidade aparente ¢ 47,9% da densidade tedrica
HAp/ 30% ALO;  -A densidade aparente € 38,8% da densidade tedrica
HAp/ 40% ALO;  -A densidade aparente € 65,4% da densidade tedrica
HAp/ 50% ALO;  -A densidade aparente € 51,2 % da densidade teodrica
HAp/30% TiO;  -A densidade aparente ¢ 48% da densidade tedrica
HAp/ 40% TiO;  -A densidade aparente é 55,4% da densidade tedrica
HAp/ 50% TiO;  -A densidade aparente ¢ 74,2 % da densidade tedrica

90



4.4 Propriedades Mecanicas

4.4.1. Valores de Microdureza Vickers

Na tabela 4.8 s@o apresentados os valores de microdureza Vickers obtidos com aplicagio de
uma carga de 1 kgf para os compésitos hidroxiapatita- zircénia e hidroxiapatita- alumina; para os
compositos hidroxiapatita-titinia a carga aplicada foi de 0,3 kgf para as diferentes composicdes

analisadas.

Realizando o ensaio de microdureza Vickers, foi possivel verificar que os compésitos de 50%
em peso de zirconia e 50% de hidroxiapatita apresentam valores mais elevados de dureza (tabela
4.8), enquanto que os compositos hidroxiapatita-alumina apresentaram valores relativamente baixos
em compara¢do aos outros compésitos. Nio se observa uma grande diferenca de dureza quando se

varia a porcentagem de alumina em hidroxiapatita.

A escolha da carga de indentagdio ¢ decisiva na medida de dureza e tenacidade a fratura por
indentagdo Vickers, pois a quantidade de carga aplicada pode afetar na formacfio da trinca e da
indentacdo. Ao utilizar-se uma carga de lkgf para os compésitos hidroxiapatita-titdnia houve uma
descaracterizacio da indentagdo, ndo permitindo assim, a medigdo das diagonais que deveriam ser
formadas. A carga foi gradualmente diminuida para 0.9, 0.8, 0.7, 0.6, 0.5 e 0.4 kef; em todos os

casos observou-se o mesmo comportamento.
No caso dos compositos hidroxiapatita- zircnia e hidroxiapatita- alumina, a carga de lkgf

mostrou-se adequada, uma vez que a indentagfo ficou nitida ao se observar microscopio Gtico,

permitindo assim, as medidas das diagonais.
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Para a obtencdio das trincas utilizou-se cargas de 5 kgf para os compdsitos hidroxiapatita-
zircdnia e hidroxiapatita- alumina e 1kgf para os compésitos hidroxiapatita-titdnia. De acordo com
Lin & Duh (2002), tanto a dureza quanto o K;c variam com a carga aplicada, logo os valores obtidos
de microdureza Vickers apresentados na tabela 4.8 variam de acordo com a carga aplicada (LIN &

DUH, 2002).

Uma explicagiio vidvel para valores tdo dispersos ¢ que segundo Lin (2002), para cargas
inferiores a 9 kef ha um espalhamento dos dados, provavelmente devido a um menor comprimento

do indentador (LIN, 2002).

Pode ser observado também na tabela 4.8 que com o aumento da porcentagem de zircdnia,
alumina e titdnia em hidroxiapatita, aumenta-se também a microdureza. Este aumento ndo é tio
significativo, uma vez que todos os materiais apresentaram baixos valores de dureza sendo
inferiores aos materiais puros. Porém, elevadas durezas implicam em boa resisténcia ao risco e
desgaste, entretanto acarretam maior dificuldade de usinagem. Materiais que apresentam menores
valores de dureza seriam mais indicados para aplicacdes biomédicas como em préteses de cabega de
fémur. Estas proteses, em um procedimento final, necessitam ser usinadas para a obtencdo da forma

final adequada para adaptacdo na parte do corpo humano a ser reabilitada.

Os compoésitos com porcentagens de 30, 40% e 50% em peso de titdnia apresentam durezas
bastante elevadas se comparados aos outros compoésitos estudados, isso se deve 4 temperatura de
sinterizacdo que se mostrou bastante adequada, pois foi utilizada uma temperatura de 1200°C,
correspondente a 2/3 da temperatura de fusdo do material (1825°C), o que ¢ recomendado pela

literatura especializada.
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Tabela 4.8: Valores de Microdureza Vickers para os compositos hidroxiapatita-zircdnia,

hidroxiapatita-alumina e hidroxiapatita-titinia.

. Compésito -  Cargaaplicada.

s o emkegf -
HAp/ 30% ZrO, 1
HAp/ 40% ZrO, 443 1
HAp/ 50% Zr0, 139,3 1
HAp/ 30% ALO; 34,6 1
HAp/ 40% ALO; 63.2 | 1
HAp/ 50% ALO; 65,9 1
HAp/ 30% TiO; 413,2 0.3
HAp/ 40% Ti0O, 4169 0.3
HAp/ 50% TiO, 4402 0.3

Os dados de dureza sio inferiores aos de hidroxiapatita pura (600 HVN) ¢ compdsitos
hidroxiapatita-titinia (até 950 HVN para 50% de titdnia em amostra) preparados por Yokoyama e
colaboradores (YOKOYAMA et al., 2001). Também sfo inferiores aos reportados por Clément (390
HVN) para um vidro de composicéo 50% P,0s, 39% Ca0, 8% ZnO e 3% Ti0, (CLEMENT et al.,

2001). Provavelmente esses valores se devem 4 sinterizagfio incompleta dessas cerdmicas.
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As figuras 4.19, 4.20 ¢ 4.21 apresentam exempios de indentaces obtidas com carga de 0,3 kgf

em ensaio de Microdureza Vickers:

Figura 4.19: (a) Indentagio realizada na amostra de 30% de titdnia ¢ 70% em peso de
hidroxiapatita.(b) indentagfio feita na amostra de 40% de titinia e 60% em peso de hidroxiapatita. (c)
indentacéio realizada na amostra de 50% de titinia e 50% em peso de hidroxiapatita.

4.4.2. Valores de resisténcia 3 compressiio

Os valores de resisténcia & compressio sio mostrados nas tabelas 4.10 e permitem constatar
que com o aumento da porcentagem de zircOmia, alumina e titAnia hd também um aumento
imporiante na resisiéneia mecinica. Na tabela 4.9 verifica-se os valores de limite de resisiéncia
mecinica 3 compressdo encontrados na literatura em MPa. Estes valores se apresentam muito
superiores aos obtidos pelos compdsitos hidroxiapatitazirconia, hidroxiapatita-aluming ¢
hidroxiapatita-titinia. A razdo destas diferencas, também nesse caso, deve-se provavelmente &
sinterizacio incompleta.
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Tabela 4.9: Limite de resisténcia mecénica a compressio encontrados na literatura em (MPa)

(Matweb, Material Property; Data de acesso: 06/10/2004).

Zr0, 3000

ALO; 2600
TiO, 688
HAp 350-450

Tabela 4.10: Valores experimentais médios da resisténcia mecénica 4 compressio dos

compositos hidroxiapatita-zircdnia, hidroxiapatita-alumina e hidroxiapatita-titania (MPa).

HAp/ 30% ZrO, 22,8 0,03
HAp/ 40% ZrO, 35,0 0,42
HAp/ 50% ZrO, 34,8 0.15
HAp/ 30% ALO; 27.3 0,50
HAp/ 40% ALO; 28,1 0,70
HAp/ 50% ALO; 36.2 0.45
HAp/ 30% TiO; 13.8 0,05
HAp/ 40% TiO; 40,9 0,98
HAp/ 50% TiO, 53,6 0,96
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Os resultados da resisténcia a compressdo, obtidos através da média de todos os corpos-de-
prova, apresentaram-se coerentes, uma vez que com a aditivagio desses materiais (particulados com
altos valores de resisténcia & compresso) os valores de resisténcia mecanica sdo fortemente

afetados, podendo cair até cerca de 10 vezes de acordo com a fracdo adicionada(HENCH,1996).

4.4.3. Calcule da resisténcia a trac¢iio por compressio diametral

Existem varios métodos para determinacgio da resisténcia & tragdo dos materiais. O ensaio de
tragio direta ¢ usado principalmente em corpos-de-prova metalicos. Para realizar a tragfo direta em
concretos, argamassas, materiais cerimicos existe uma grande dificuldade na preparacdo do corpo
de prova, além da dificuldade de prender o corpo de prova na maquina de ensaio. Por isso ¢ que para
estes materiais, costuma-se utilizar o ensaio de tracéo indireta, isto €, tragfo por flexfo ou tracdo por
compressdo diametral. Nestes casos o corpo de prova ¢ submetido a flexdo ou compressio
diametral, mas as forgcas que atuam no corpo de prova que promovem a ruptura sdo esforgos de

tracio.

Na flexdo, a superficie do corpo de prova onde esta atuando o carregamento tem-se ¢ estado
de compressdo, mas na parte inferior da secfio transversal temos tracdo entfo se diz resisténcia a
tracio na flexdo. Por outro lado, no ensaio de compressdo diametral, o esforco atuante tende a
separar as duas metades do corpo de prova onde estd atuando esforgo de tragfio, entdio se diz

resisténcia a trago por compressio diametral.

96



Tabela 4.11: Limite de resisténcia mecénica & compressdo diametral dos compositos zircénia/

hidroxiapatita, alumina/hidroxiapatita e titdnia/hidroxiapatita em (MPa).

HAp/ 30% ZrO, 2.3 0,45
HAp/ 40% ZrO, 1,5 0,56
HAp/ 50% ZrO, 43 0,65
HAp/ 30% ALO; 6,8 0,41
HAp/ 40% AlLO; 7.0 0.25
HAp/ 50% ALO; 9.0 0.05
HAp/ 30% TiO, 48 081
HAp/ 40% TiO; 49 0.43
HAp/ 50% Ti0; 8.1 110

4.4.4.Valores de tenacidade 3 fratura

A tabela 4.12 apresenta os valores de tenacidade a fratura obtidos para os materiais analisados,

utilizando o método de indentagao Vickers e uma equacio reportada na literatura.

Pode-se observar que para os compositos hidroxiapatita-zirconia ndo ha uma variacdo muito
significativa entre eles, apresentado valores altos de tenacidade a fratura, resultado também

verificado por NITHARA et al, 1983 quando estudou o comportamento da zircénia e da alumina,

Em todos os casos, quando feita uma comparagiio entre os 3 tipos de compésitos estudados, os
valores de dureza aumentam gradualmente com o teor de cada particulado, assim como os valores

de tenacidade A fratura. Isso depende da equacfio utilizada no presente trabalho e sugerida por
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NIIHARA et al, 1983 que relaciona a dureza e a tenacidade como grandezas diretamente
proporcionais:

HV KIC

Para os compésitos hidroxiapatita- alumina e hidroxiapatita- titdnia 0 mesmo acontece, apenas
para as porcentagens de HAp/50% Al,O; e HAp/50% TiO,. Estes dois casos podem ser estudados
separadamente. Verifica-se que com o aumento do teor desses particulados em HAp a tenacidade &
fratura diminui inversamente proporcional a microdureza Vickers. Uma vez que o grau de
deformacio pode ser considerado como o da transformagéo, ou ainda, a dureza esta inversamente
correlacionada com a facilidade de transformacdo, uma relago inversa entre dureza e tenacidade a
fratura pode ser esperada, resultado também verificado por MORAES, 2004; LIN e DUH, 2002 e
CASELLAS et al, 2004.

Tabela 4.12: Tenacidade a fratura dos compdsitos hidroxiapatita- zirconia, hidroxiapatita- alumina, e

hidroxiapatita-titdnia em MPa.m””>.

Compésito | Tenacidade a fratura | Desvio Padrio
| (média em MPam"%) -
HAp/ 30% ZrO, 7,10 0,10
HAp/ 40% ZrO- 9.03 0,96
HAp/ 50% ZrO, 9,50 0,60
HAp/ 30% ALO3 10,50 0,26
HAp/ 40% ALO3 10.86 161
HAp/ 50% ALOs 7.60 0.45
HAp/ 30% TiO; 6.83 025
HAp/ 40% TiO; 6.46 011
HAp/ 50% TiO; 11,43 0.68
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O indentador Vickers produz dois tipos de sistema de trincas, um sistema de trincas radial/
mediano e um sistema de trincas do tipo Palmqvist. De forma geral, o material com baixa tenacidade
apresenta sistema radial/ mediano, enquanto que o material com alta tenacidade apresenta o sistema

Palmqvist (NITHARA, 1983).

De fato, a maioria dos materiais ird exibir ambos os sistemas de trincas dependendo da carga
aplicada. E possivel verificar a dependéncia do comprimento da trinca com a carga aplicada. Uma
maneira de verificar o sistema de trinca presente no material ¢ através da razdo c /a. Se for menor
que 2,5 € do tipo Palmgqvist, se for maior que 2,5 ¢ do tipo radial/mediano (NIITHARA et al, 1983;
WANG et al, 2002).

A tabela 4.13 apresenta valores obtidos para a razdo c/a e o valor médio dos comprimentos de

trincas (¢) medidas no microscopio 6tico com auxilio do analisador de imagens para cada amostra.

Tabela 4.13: Valores obtidos da razdo c/a para identificagdo dos tipos de trincas

Comprimento Metade da Razao c/a
Materiais das trincas(c) diagonal da
em pm indentacao (a)

HAp/30% ZrO, 276,0 265,3 1,0
HAp/ 40% ZrO, 221,6 248,6 0,9
HAp/ 50% ZrO, 158,5 218,5 0,7
HAp/ 30% ALO; 202,8 276,8 0,7
HAp/ 40% ALO; 194,2 195,9 1,0
HAp/ 50% ALO; 3304 342,6 0,9
HAp/ 30% TiO; 107,5 270,9 0,4
HAp/ 40% TiO, 200,8 257.8 0,8
HAp/ 50% TiO, 2113 236,7 0,9

De acordo com os dados obtidos para determinagio do tipo de trinca existente nos compositos,
foi verificado que todas as trincas sdo do tipo palmqvist, ou seja, apresentam razdo c/a menor que

2.5., concluindo assim, que os compésitos exibem de forma geral, boa tenacidade 4 fratura.
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Na figura 4.22 pode ser observado o aspecto tipico das trincas obtidas por indentagfio Vickers.
O valor do comprimento da trinca, inserido permite estimar a tenacidade a fratura das distintas
amostras. Os resultados, em MPa.m®  estiio especificados na tabela 4.6:

Figura 4.22: Trincas obtidas por impressic Vickers no composite de 30% de titinia e 70% de

hidroxiapatita em peso.

Estes valores podem-se comparar com os reportados por Yokoyama et al. para hidroxiapatita
pura densa ¢ para o compésito Ti (30%)-Hap: 0.6 MPam®> e 2.2 MPam®® respectivamente. Para seu
vidro, CLEMENT reportou o valor de 0.88 + 0.04 MPam®’, Pode-se observar que a adicgio de titinia
4 hidroxiapatita aumenta sua tenacidade 3 fratura.

i6e



Capitulo 5

Conchisdes

De modo geral pode-se concluir que nesta dissertagdo o objetivo principal foi alcangado, que
foi a obtengdo de materiais compésitos cerdmica-cerdmica, adequados para aplicacdo em
preenchimento de defeitos dsseos e proteses cranio-faciais, com caracteristicas mecanicas melhores

do que as da hidroxiapatita pura.

5.1) O procedimento cermico dos compositos foi efetuado com sucesso. Houve um bom
aprendizado durante a execugéio do trabalho experimental: processamento de pos, preparacdo de

barbotinas, conformagio, sinterizagdo e caracterizagio das propriedades.

5.2) Os dois métodos de sintese de hidroxiapatita utilizados foram satisfatorios, porém o método
segundo Bavaresco apresentou um produto final isenio de residuos quimicos (aménia, éter e

acetona).

5.3) Quanto a utilizag@o de aditivos, pode-se concluir que para o tipo de aditivo usado, Darvan C, é
necessario uma grande quantidade desse defloculante para a homogeneizagio do composito. Sendo
assim, faz-se necessario avaliar outros tipos de defloculantes para evitar gastos desnecessérios e ter

mais eficiéncia com menor quantidade dessa solucio.

5.4) Pode-se concluir que o processo de moagem mostrou-se bastante adequado, pois foi obtido a
granulometria adequada as caracteristicas que se desejava obter desses materiais. O moinho vibrador

€ um equipamento eficiente para moagem de pos cerdmicos.

5.5) A prensagem uniaxial se mostrou bastante adequada, apesar disso, deve-se tomar cuidado em
trabalhos futuros com a pressdo de prensagem que ndo deve ser muito alta, pois na parte
experimental observou-se laminacdo, deslocamento da tampa e deslocamento de aresta como
explicado no capitulo 2, item 2.11.2. A prensagem isostatica poderia ter sido mais alta; cerca de
600MPa, de acordo com a literatura consultada. Porém, isso ndo foi possivel por limitaghes

encontradas com a prensa isostatica.
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5.6) Através de difratometria de raios X, pode-se verificar a presenca de todas as fases cristalinas
que compdem os compésitos. Conclui-se que a medida que se aumenta o teor de zirconia, alumina e
titAnia em hidroxiapatita, os picos ficam mais intensos; isso indica um aumento na cristalinidade dos
materiais. A difratometria de raios X mostrou-se uma excelente ferramenta na determinagfo da

temperatura de sinterizag#o.

5.7} Os compdsitos HAp-ZrQ, mostraram um aumento na tenacidade a fratura com o aumento do
teor de zircOnia. As resisténcias mecénicas a compressio e & tragdo por compressio diametral

também aumentaram com o teor de zirconia.

5.8) Os compésitos HAp-TiO; mostraram resultados surpreendentes: boas caracteristicas mecénicas
(resisténcia 4 compressio e a tragio por compressdo diametral), baixa porosidade, elevada densidade
aparente e boa tenacidade & fratura. Esses materiais poderiam ser aproveitados em outras aplicagdes,

em que a tenacidade 2 fratura n3o for uma grande necessidade.
5.9) Os compésitos HAp-Al,O3; mostraram um aumento das resisténcias mecénicas & compresséo e 4
tracio com o aumento do teor de alumina. Porém, ndo houve um comportamento marcante com

relagfo a tenacidade & fratura com o aumento do teor de AlOs.

5.10) Os valores de tenacidade a fratura de todos os compésitos estdo satisfatérios, uma vez que a

tenacidade a fratura do tecido ésseo varia de 2 a 12 MPa.m®® (CAMPBELL, 2003).

5.11) Tendo em vista os resultados globais deste trabalho, foram escothidos para a execugéo de

ensaios “ in vitro” e ““ in vivo” os compésitos HAp- 50% ZrO; e HAp- 50%T10;
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Sugestoes para trabalhos futures

Para dar continuidade a este projeto, tem-se como plano de trabalho desenvolver por
prototipagem rapida ou por usinagem dois tipos de proteses crdnio-faciais do compésito 50%
hidroxiapatita-50% zirconia. Essas proteses serfio caracterizadas quanto a citotoxicidade (ensaios

“In vitro” e “in vivo™). Aspectos superficiais e caracterizagio mecénica também serdio avaliadas.

Outra idé¢ia seria fazer um compdsito hidroxiapatita-titAnia e zircénia com o objetivo de
aumentar ainda mais a tenacidade & fratura e melhorar outras caracteristicas que se mostraram

relevantes para o caso dos compdsitos hidroxiapatita- titAnia.

Uma sugestdo para estudos futuros seria um estudo mais detalhado dos compdsitos
hidroxiapatita-titania que apresentaram resultados relevantes quanto as propriedades mecinicas.

Para aplicag¢bes biomédicas seria necessario um estudo de tensdes no cranio.

Dentro dessas trés opgbes de trabatho, devem ser estudados ainda a sinterizagio dos
compositos escolhidos a 1300°C-1350°C, acompanhando a sinterizagio com ceramografia e
aumentar ainda mais a forca aplicada para o caso da prensagem isostatica. Devem ser estudados
também cada material puro, com relacfio aos pardmetros de processamento como por exemplo
outras pressdes de conformagdo isostatica e outras temperaturas de sinterizagdo. Analises

ceramograficas devem acompanhar esses estudos.
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ANEXO 1

A seguir sfo apresentados dados do Ensaio de viscosidade realizado no ParqTec-Séo Carlos
apenas do compésito hidroxiapatita-zirconia e da alumina. Esses ensaios foram feitos para serem
inclusos em um dos artigos publicados deste trabalho. O objetivo dessa etapa do trabalho foi

verificar a quantidade certa de defloculante a ser usado, observando a viscosidade.

Ensaio de viscosidade do compésito zirconia-hidroxiapatita e da alumina

Ap6s 12 horas de mistura, as suspensdes de alumina e da mistura hidroxiapatita-zirconia,
foram descarregadas e submetidas ao ensaio de medida da viscosidade variando a quantidade de
defloculante e utilizando um viscosimetro Brookfield, modelo RDV-1], trabalhando com spindle 4 a
20 rpm. A homogeneiza¢do de defloculante na suspensdo foi feita manualmente com uma espatula
devido a quantidade de material. Adicionou-se defloculante as suspensdes até€ a obteng&o da minima

viscosidade.

A seguir sfo mostradas as curvas das Figuras 1 e 2, referentes 4 defloculacdo para o
composito  hidroxiapatita-zirconia e alumina (A1000). Nota-se que hd uma diminuicdo da
viscosidade das suspensdes, quando da adicio do defloculante Darvan C. No caso do compdsito,
nota-se que a viscosidade minima da suspensdo que foi alcan¢ada ficou na faixa de 630 centipoise,
enquanto que para a alumina, o valor minimo da viscosidade foi 10 centipoise. Além disso, foi
necessaria uma massa menor de defloculante para a estabilizagAo da suspens@o da alumina. Era de
se esperar, entretanto, que a viscosidade da alumina fosse bem menor que a do composito, sem

adi¢fio de defloculante. Contudo, os valores s#o bastante proximos.

As Figuras 1 e 2 ilustram os graficos de distribuigfo de tamanho de particulas para ambos os
materiais. Pode-se visualizar que a alumina possui tamanho médio de particulas bem menor (Dsy =
0,6 um) em relagio ao composito HAP-ZrO, (Dse=12um). Por este motivo, a viscosidade inicial da
alumina nfo foi tfo baixa quanto o esperado, pois materiais com pequenos tamanhos de particulas
tendem a formar aglomerados, dentro dos quais a 4gua é aprisionada, aumentando assim a

viscosidade da suspensdo. Entretanto, a medida em que o defloculante ¢ adicionado, as moléculas do

114



polieletrolito sdo adsorvidas na superficie das particulas formando uma alta barreira potencial a

longas disténcias e estabilizacdio estérica, a curtas distincias, evitando a formagdo de aglomerados.
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Figura 1: Curva de defloculagio do compésito hidroxiapatita-zircdnia, com 30% em volume de

solidos, utilizando defloculante Darvan C.
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Figura 2: Curva de defloculacfio da alumina A1000, com 30% em volume de sélidos, utilizando

defloculante Darvan C.
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A eficiéncia maior do defloculante na Al,Os pode ser devido, também, ac Darvan C ser um
polieletrdlito anidnico, derivado do acido poliacrilico, neutralizado com sais de amdnia. Este tipo de
polieletrélito € mais eficiente quando a suspensdo apresenta pH acima de 7, pois neste caso as
particulas de alumina tém predominio de cargas negativas. Com a adi¢do de defloculantes anibnicos,
a viscosidade da suspensfio diminui, nfo apenas pelo efeito estérico, mas principalmente devido as

cargas negativas da superficie repelirem as cargas negativas do defloculante polieletrélito.

Na faixa de pH em que se encontra a Al;Os; (pH em torno de 9) o polieletrdlito estd, em
geral, dissociado com suas cadeias estendidas devido & repulsfo eletrostatica. Quando ocorre a
adsorgéo destes polieletrdlitos por parte das superficies das particulas ha o recobrimento de grande
drea, 0 que requer uma baixa concentrac@io de defloculante para diminuir a viscosidade da
suspensdo. Novamente, o tamanho das particulas € importante, pois particulas menores sdo mais

facilmente recobertas que particulas maiores.

Uma alternativa para sobrepor o efeito de adicio de grande massa de defloculante no sistema
hidroxiapatita-zircdnia seria a diminuicio do teor de solidos na suspensfo. Sabe-se que o aumento
do teor de sélidos na suspenséo torna a estabilizacio mais dificil uma vez que as forcas de atragfo
entre as particulas ¢ muito grande devido a proximidade entre as mesmas, e por conseqiiéncia,
requer que as forcas repulsivas sejam igualmente grandes. Portanto, pode-se empregar suspensfes
com teor de solidos abaixo de 40% para avaliar-se a defloculacio das mesmas quando adiciona-se

defloculante.

Observou-se que a suspenséo de Al;O; requereu menor quantidade em massa de defloculante
Darvan C, em relagéo ao compésito. Tal efeito pode ser devido, principalmente, ac menor tamanho
de particulas do primeiro material, o que facilita o recobrimento desta pelo defloculante. Além disso,
devido o Darvan C ser um defloculante aniénico, este gera uma repulsio entre suas moléculas e as

particulas de Al>O; que tem predominio de cargas superficiais negativas na faixa acima de pH 9.
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ANEXOII

Analise da superficie do compdsito hidroxiapatita-zircénia por MEV

D 25 mn H
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Fig 3: a) compdsito 30%ZrO,/HAP, aumento original del000x.b) compésito 30% ZrO»/HAp,
aumento original de 5000x.c) compdsito 40% ZrO,/HAp, aumento original de 10000x.d) composito
40% ZrQ,/HAp, aumento original de 5000x. e) composito 50% ZrO,/HAp, aumento original de
10000x.1) composito 50% ZrO,/HAp, aumento original de 5000x.

Analisando as figuras dos compositos mostrados acima, verifica-se que houve uma
diminuicdo da segregacfio da zircOnia adicionada em relacfio & matriz cermica de hidroxiapatita,

muito provavelmente devido a mudanca no método de moagem que se mostrou bastante adequado.

Pode-se notar também que com o aumento do teor de zircénia a porosidade vai diminuindo,
entretanto nfo ha uma densificacdo total dos corpos cerdmicos de compdsitos, visto que pode se
observar poros intergranulares nessas fotomicrografias, necessitando dessa forma, de uma maior

pressdo de prensagem e obtengfio de um p6 de hidroxiapatita mais fino.
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Figura 4: a) MEV da superficie da hidroxiapatita pura. b) Fotomicrografia da superficie de fratura da

hidroxiapatita.c) Zirconia pura (p6)com um aumento original de 250x. d) Zirconia pura com um

aumento original de 20000x.
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ANEXO III

Abaixo estdo as curvas caracteristicas do comportamento da forca com relagfio ao

deslocamento para o ensaio de compressio diametral da hidroxiapatita pura, zircdmia pura e para os

compdsitos HAp/30, 40 e 50% ZrO2.
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Figura 5: a) Forca maxima para a zircdnia pura b) Forga méxima para a Hidroxiapatita c) Forga
Miéxima para 2 amostra de 30% de ZrO; em matriz de HA. d) Forga Méxima para a amostra de 40%
de ZrO; em matriz de HAp.e) Gréfico 8.5: Forga Méxima para a amostra de 40% de ZrO, em matriz
de HAp.f) sobreposi¢iio de todas as curvas obtidas.
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