UNIVERSIDADE ESTADUAL DE CAMPINAS
FACULDADE DE ENGENHARIA QUIMICA
AREA DE CONCENTRACAO EM CIENCIA E TECNOLOGIA DE
MATERIAIS

“BIOMATERIAIS: ESTUDO DA DEPOSICAO DE
HIDROXIAPATITA POR VIA POLIMERICA SOBRE
SUPERFICIES DE Ti cp MODIFICADO POR FEIXE DE
LASER”

Autor: Alexandre Antunes Ribeiro
Orientador: Prof. Dr. Jodo Sinézio de Carvalho Campos

Campinas — Sao Paulo

Dezembro/2007



FICHA CATALOGRAFICA ELABORADA PELA
BIBLIOTECA DA AREA DE ENGENHARIA E ARQUITETURA - BAE -
UNICAMP

Ribeiro, Alexandre Antunes

R354b Biomateriais: estudo da deposicao de hidroxiapatita
por via polimérica sobre superficies de Ti cp modificado
por feixe de laser / Alexandre Antunes Ribeiro.--
Campinas, SP: [s.n.], 2007.

Orientador: Jodo Sinézio de Carvalho Campos.
Tese (Doutorado) - Universidade Estadual de
Campinas, Faculdade de Engenharia Quimica.

1. Materiais biomédicos. 2. Biopolimeros. 3.
Hidroxiapatita. 4. Compositos poliméricos. 5. Titanio.
I. Campos, Jodo Sinézio de Carvalho. II. Universidade
Estadual de Campinas. Faculdade de Engenharia
Quimica. III. Titulo.

Titulo em Inglés: Biomaterials: hydroxyapatite deposition study via
polymeric process on cp Ti surfaces modified by laser
beam

Palavras-chave em Inglés: Biomaterials, Polyvinylidene fluoride,

Hydroxyapatite, Titanium
Area de concentragdo: Ciéncia e tecnologia de materiais
Titulacdo: Doutor em Engenharia Quimica
Banca examinadora: Julio Roberto Bartoli, Cecilia Amélia de Carvalho
Zavaglia, Celso Xavier Cardoso, Antonio Carlos
Guastaldi

Data da defesa: 03/12/2007

Programa de Pos-Graduagao: Engenharia Quimica



UNIVERSIDADE ESTADUAL DE CAMPINAS
FACULDADE DE ENGENHARIA QUIMICA
AREA DE CONCENTRACAO EM CIENCIA E TECNOLOGIA DE
MATERIAIS

“BIOMATERIAIS: ESTUDO DA DEPOSICAO DE
HIDROXIAPATITA POR VIA POLIMERICA SOBRE
SUPERFICIES DE Ti cp MODIFICADO POR FEIXE DE
LASER”

Autor: Alexandre Antunes Ribeiro
Orientador: Prof. Dr. Jodo Sinézio de Carvalho Campos

Tese de Doutorado apresentada a
Faculdade de Engenharia Quimica da
Universidade Estadual de Campinas, como
parte dos requisitos exigidos para a
obtencdo do titulo de Doutor em
Engenharia Quimica.

Campinas — Sao Paulo

Dezembro/2007



Tese de Doutorado defendida por Alexandre Antunes Ribeiro e aprovada em 03 de
Dezembro de 2007 pela banca examinadora constituida pelos doutores:

Prof. Dr. Jodo Sinézio d&fCarVdlho Campos (Orientador)
DTP/FEQ/UNICAMP/Campinas-SP

/w 246 L Balks,

(_/Prof. Dr. Jilio Roberto Bartoli (Titular)
DTP/FEQ/UNICAMP/Campinas-SP

M%&Uab&/

Profa. Dra. Cecilia Amélia de rvalho Zavaglia (Titular)
DEMA;’FEQ;’UNlCAMP:’CampmaS -SP

-

Prof. Dr. Celso Xavier Cardoso (Titular)
DFQB/FCT/UNESP/Presidente Prudente-SP

Prof. Dr. Antonio Cilos Guastaldi (Titular)
DFQ/IQ/UNESY/Araraquarpa-SP

LN




Este exemplar corresponde a versao final da Tese de Doutorado em Engenharia Quimica.

Prof. Dr. Jodo Sinézio de Carvalho Campos (Orientador)

Obs.: A assinatura do orientador consta na versao original.

11



Dedico este trabalho aos meus pais Haroldo e
Elena, aos meus irmdos Luciane, Daniel e
Rafael pelo amor, apoio e compreensdo que
foram imprescindiveis na superacao dos
momentos mais dificeis.

v



AGRADECIMENTOS

Ao Prof. Dr. Jodo Sinézio de Carvalho Campos pela amizade, confianga e orientacdo neste

trabalho.
A CAPES pela bolsa de estudo concedida.

Ao Prof. Dr. Antonio Carlos Guastaldi e sua equipe do Departamento de Fisico-Quimica do
Instituto de Quimica da UNESP/Araraquara-SP pelo fornecimento das placas de Ti cp,

disponibilidade de laboratdrio e colaboragao para a realizagao deste trabalho.

Ao Dr. Francisco José Correa Braga da empresa CONSULMAT/Sao Carlos-SP pelas idéias

iniciais do trabalho e fornecimento de hidroxiapatita.

Ao Prof. Dr. Lisandro Pavie Cardoso do Departamento de Fisica Aplicada do Instituto de
Fisica Gleb Wataghin da UNICAMP/Campinas-SP pela realizagdo das analises

preliminares de difracao de raios-X.

Ao Engenheiro Adilson José Alves e sua equipe da empresa 3M/Sumaré-SP pela

disponibilidade e realizagdo dos testes de resisténcia a adesao.
A minha familia e tios pelo apoio e incentivo durante o trabalho.

A UNICAMP ¢ ao Departamento de Tecnologia de Polimeros, pela oportunidade

profissional e colaboracdo para com a realizag@o deste trabalho.

Ao grande amigo Marco Pardo pela concessdo de seu computador, apoio, incentivo,

paciéncia e parceria.

As amigas Angela e Virginia pelas valiosas discussdes e sugestdes dadas no transcorrer do

trabalho.

A todos os colegas do Grupo FISPOL, aos professores e amigos de departamento da

Faculdade de Engenharia Quimica da UNICAMP.

A secretaria Maria Teresa do Departamento de Tecnologia de Polimeros e demais

funciondrios da Faculdade de Engenharia Quimica da UNICAMP pelos servigos prestados.

Enfim, os meus sinceros agradecimentos a todos aqueles que direta ou indiretamente

colaboraram para a realizacdo deste trabalho.



A palavra é metade de quem a pronuncia, metade de quem a ouve.

(Michel de Montaigne)

vi



RESUMO

RIBEIRO, ALEXANDRE ANTUNES. Biomateriais: estudo da deposi¢io de
hidroxiapatita por via polimérica sobre superficies de Ti cp modificado por feixe de laser.
Campinas-SP: Faculdade de Engenharia Quimica, Universidade Estadual de Campinas,
2007. 169p. Tese (Doutorado).

A area de biomateriais tem direcionado estudos para o desenvolvimento de materiais
sintéticos ou artificiais que tenham propriedades semelhantes as do tecido 6sseo humano.
Dentre as diversas alternativas, uma das mais utilizadas é o recobrimento de substratos
metalicos com bioceramicas. Esta técnica possibilita combinar a biocompatibilidade, as
propriedades mecanicas e a resisténcia a corrosao do titanio comercialmente puro (Ti cp),
com a excelente biocompatibilidade das bioceramicas de fosfato de calcio, especialmente a
hidroxiapatita (HA). O processo utilizado neste trabalho, denominado de “via polimérica”,
¢ uma das técnicas mais flexiveis e promissoras, pois possibilita combinar trés materiais
biocompativeis (metal-polimero-ceramica) facilmente encontrados no mercado, sendo o
polimero o material transportador/fixador da HA na superficie do metal. Este trabalho teve
como objetivo estudar a caracteristica fisico-quimica dos recobrimentos de polimero
polifluoreto de vinilideno (a-PVDF) e composito a-PVDF/HA, obtidos pelo processo “via
polimérica”, sobre a superficie de titdnio comercialmente puro (Ti cp) pré-modificada por
irradiacdo por feixe de laser. A preparagdo dos recobrimentos se deu pela mistura de o-
PVDF dissolvido em dimetilacetamida (DMA) com emulsao de HA também em DMA. Em
seguida, espalhou-se a mistura sobre amostras de Ti cp e deixou-se em estufa para secar.
Assim, amostras de Ti cp recobertas somente em uma das superficies com filme composito
o-PVDF/HA, nas propor¢des em massa de 100/00 e 60/40, foram obtidas e caracterizadas
por microscopia eletronica de varredura (MEV), espectroscopia por dispersao de energia de
raios-X (EDS), difragdo de raios-X (DRX), andlise de tamanho de particulas da HA
utilizada, medida de espessura, angulo de contato, teste de absorcao de agua, ensaio de
flexdo em trés pontos, teste de resisténcia a adesdo e fotografia das amostras. Os resultados
mostraram que a metodologia utilizada proporcionou um recobrimento fortemente aderido

e uniforme, com pouca variagdo de espessura ao longo da superficie recoberta.

PALAVRAS-CHAVE: Biomateriais, polifluoreto de vinilideno, hidroxiapatita, titanio.
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ABSTRACT

RIBEIRO, ALEXANDRE ANTUNES. Biomaterials: hydroxyapatite deposition study via
polymeric process on cp Ti surfaces modified by laser beam. Campinas-SP: Faculdade de
Engenharia Quimica, Universidade Estadual de Campinas, 2007. 169p. Thesis (Doutorado).

The biomaterials area has been focused on the development of synthetic or artificial
materials that have similar properties to the human bone tissue. Among the diverse
alternatives, one of the most used is the metallic substrate coated with bioceramics. By this
technique it is possible to combine biocompatibilty, mechanical properties and corrosion
resistance of commercially pure titanium (cp Ti) with the excellent biocompatibility of
calcium phosphate bioceramics, specially the hydroxyapatite (HA). For this purpose, the
polymeric method is one of the more flexible and promising techniques because it permits
to combine three biocompatible materials (metal-polymer-ceramic) easily found in the
market, being the polymer the HA-transporter/fixer material on the metal surface. The aim
of this work was to study the physical-chemical characteristics of polivynilidene fluoride
(a-PVDF) and a-PVDF/HA composite coatings, obtained by polymeric process, on cp Ti
substrate surface pre-modified by laser beam irradiation. The preparation of coatings was
done for mixturing a-PVDF pellets shape dissolved in dimethylacetamide (DMA) with
HA/DMA emulsion. Soon afterwards, the mixtures were spread on the cp Ti samples and
left to dry in an oven. Commercially pure titanium plates coated on only one of surfaces
with a-PVDF/HA composite filme, in proportions of 100/00 and 60/40 in weight, were
obtained and characterized by scanning electron microscopy (SEM), energy dispersive
spectroscopy (EDS), X-ray diffractometry (XRD), particle size analysis of the used HA,
thickness measure, contact angle, water absorption test, three-point bend test, adhesion
resistance test and photograph of the samples. The results showed that the used method
provided a uniform and strongly adhered coating with little thickness variation along the

coated surface.

KEYWORDS: Biomaterials, polyvinylidene fluoride, hydroxyapatite, titanium.
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CAPITULO I - INTRODUCAO E OBJETIVO E JUSTIFICATIVAS
1.1 - INTRODUCAO

Com o intuito de melhorar a qualidade de vida e aumentar a longevidade, o0 homem
vem desde muito tempo utilizando materiais naturais ou sintetizados para suprir ou
substituir 6rgdos ou tecidos deteriorados no corpo humano. Sao relatadas substitui¢des de
dentes por marfim ou dentina animal desde culturas antigas como a egipcia e inca. Os
romanos, chineses e astecas, ha aproximadamente 2000 anos, usaram ouro para substituir
dentes, certamente por se tratar de uma das mais elementares necessidades de nossa

espécie, a alimentagao.

Estimulados por estes significativos avancos e na busca de melhores resultados,
nossos ancestrais também utilizaram vidro e madeira para substituir os dentes. No entanto,
somente no inicio do século XIX foram iniciados estudos sistematizados de pesquisas para
encontrar materiais com caracteristicas adequadas para restauragdo e substitui¢cdo dos
tecidos Osseos. A procura iniciou-se com materiais de origem bioldgica, como o caso dos
enxertos 0sseos, os quais sdo classificados como: autdégenos, o 0sso ¢ removido do mesmo
individuo em que o enxerto serd usado; isdgenos, tecido dsseo removido de um individuo
da mesma espécie, gémeos idénticos, por exemplo; aldogenos, tecido removido do cadaver
de um individuo da mesma espécie, porém nao relacionado geneticamente com o receptor €
xendgenos ou hetero-enxertos, tecido retirado de um doador de uma espécie diferente do
receptor, por exemplo, tecido animal implantado em receptor humano., HENCH (1993) e

RATNER (1996).

Outras pesquisas foram e estdo sendo realizadas com o objetivo de dispor de
materiais de origem sintética com caracteristicas que permitam diminuir ou mesmo
eliminar o uso de materiais de origem biologica. No final do século XIX na Franga, Plaster
foi pioneiro no uso de materiais para substituir o 0sso, como o amalgama que foi a Unica
alternativa para restauracdes dentarias durante 150 anos. O uso de materiais sintéticos e a
aplicacdo de estruturas de engenharia alcancaram significativo crescimento a partir da
segunda metade do século XX. As duas grandes guerras mundiais ofereceram importantes
ligdes de compatibilidade de materiais com o corpo humano: polimetilmetacrilato e

poliéster, HENCH (1993) e RATNER (1996).



Na necessidade de encontrar materiais confidveis para serem utilizados como
biomateriais, em especial em relacdo as propriedades mecanicas, a area dos biomateriais em
sua constante evolugdo cientifica tem estudado novos materiais, que apresentem um
conjunto de propriedades que permitam o desempenho e aplicagdes ndo atingidas pelos
materiais convencionais ou tradicionais a serem empregados como biomateriais de
implantes ortopédicos e odontologicos. Esses materiais sdo confeccionados a partir de
metais, ceramicas, polimeros, vidros e compdsitos e devem apresentar requisitos essenciais
como: biocompatibilidade (capacidade de funcionar com uma resposta apropriada do
hospedeiro em uma aplicagdo especifica), biofuncionalidade (capacidade de desempenhar
uma funcdo desejada, semelhante ao qual estd substituindo) e processabilidade,

WILLIAMS (1986) e KAWACHI (2000).

Em odontologia e ortopedia, os metais tém sido intensamente utilizados na maioria
dos implantes que suportam grandes cargas. Dentre os materiais metalicos, o titdnio
comercialmente puro (Ti cp) tem sido utilizado com grande éxito por tratar-se de um
material biocompativel, resistente a corrosdo e com propriedades mecanicas que se

assemelham as ligas auricas, IDA (1982), PARK (1984), TAIRA (1989) e BEHR (2003).

Como caracteristica desse tipo de metal, temos a sua densidade (4,5 g/cm3) que ¢
consideravelmente menor do que a do ouro ¢ do cobalto-cromo (19,3 ¢ 8,5 g/cm3,
respectivamente), o que explica a sua leveza. Uma outra caracteristica desse metal ¢ a sua
minima condutividade térmica, que passa a ser um fator relevante na protecao dos tecidos
circunvizinhos ao implante, além de sua bicompatibilidade que possibilita uma intima
aposicdo de fluidos fisioldgicos, proteinas e tecido mole e duro sobre a superficie,

BRANEMARK (1987).

A excelente resisténcia a corrosdo ¢ concedida pela presenca de uma pelicula de
oxido que ¢ formada na superficie do metal em milésimos de segundo de exposi¢do ao
oxigénio do meio ambiente. Esta camada, que atinge espessura de 30 A, isola o titanio dos
liquidos e fluidos do meio fisioldgico, sendo este fendmeno denominado passivagao,

NISHIOKA (2006).

Segundo BLACK (1971) nao ha material inerte, ou seja, todo implante colocado no
organismo vivo sofre corrosdo ou dissolucdo, interagindo de variadas formas com os

tecidos ao redor. Por outro lado, sabe-se que todo material estranho ao organismo vivo



incita reacdo inflamatoéria, cujo tipo e intensidade dependem de varios fatores, dentre eles a
composicdo quimica e fisica do material, o seu tamanho, a sua forma e as suas
caracteristicas de acabamento superficial, assim como a sua fungdo, SALTHOUSE (1983),

POHLER (1983) e SMITH (1983).

O aprimoramento dos implantes estd ligado aos avangos tecnoldgicos e ao
desenvolvimento de novos materiais. Apesar de existir diversos materiais disponiveis para
este fim, a busca ainda se faz necessaria com a finalidade de se obter materiais que incidem
poucas reagdes inflamatorias, que suportem os esfor¢os mecanicos sem sofrer fadiga, que
possam ser esterilizados pelos meios rotineiros, que possam ser moldaveis a superficie do

0ss0 € que, se possivel, estimulem a osteogénese.

Neste sentido, os materiais compdsitos tém sido amplamente divulgados como
possiveis biomateriais. Tais materiais sdo fundamentalmente constituidos por: uma parte
(fase) predominante denominada matriz e de outra denominada de carga. Sendo que os
materiais poliméricos sao a grande maioria das matrizes utilizadas na constituicdo de um
composito. No entanto, podem ser utilizados vidros, carbonos ou metais. Os materiais
utilizados como carga geralmente desempenham fungdes especificas, dentre estes materiais
destacam-se os vitroceramicos, ceramicas e metais. Por variar o tipo e a distribui¢do da
carga no composito, ¢ possivel obter uma ampla gama de propriedades mecanica e
bioldgica e, portanto, otimizar a estrutura do implante e sua interagdo com os tecidos
circunvizinhos. De fato, no proprio organismo, a maioria dos tecidos naturais ¢ constituida
de materiais compostos de 2 ou 3 fases, favorecendo as propriedades mecanicas e

estruturais para cumprir as fungdes fisiologicas necessarias, EVANS e GREGSON (1998).

Os materiais compdsitos tém um nimero de vantagens para serem utilizados em
implantes ortopédicos e odontoldgicos, incluindo, em particular, a possibilidade de variar
suas propriedades eléasticas (moddulo de elasticidade e rigidez) para permitir melhor
compatibilidade mecanica com o osso ¢ outros tecidos, mantendo alta resisténcia e
durabilidade. Esta possibilidade tem levado a difundir o interesse no uso de tais materiais
na substitui¢do de junta do quadril, de chapas e pinos intramedulares para fixacdo de
fratura. Outra vantagem destes materiais ¢ a possibilidade de reforcar materiais

convencionais tais como cimento 0sseo ¢ materiais de suporte, melhorando a durabilidade,

EVANS e GREGSON (1998).



Proteses que substituam quadris lesados feitas de ligas de titdnio com cabecas de
alumina ou zirconia t€ém sido amplamente utilizadas no mundo todo, HENCH (1991).
Aproximadamente meio milhdo destes tipos de proteses ja foram implantadas e este nimero
aumenta na taxa de 100.000 por ano. Contudo, somente no Reino Unido, do total de 40.000
operacdes de substituicdo de quadril realizadas a cada ano, 18% sao operagdes de revisao.
Os problemas sdo devido a perda de fixacdo do implante por causa de sua bioinercia e/ou
concentracdo de tensdo relacionada a maior rigidez do implante do que a do osso natural.
Portanto, hd uma necessidade real de desenvolver uma “segunda geracdo” de implantes
bioativos que promovam regeneracao dos tecidos circunvizinhos, HENCH (1982),

BONFIELD (1995), TOWNLEY (1995).

O sucesso clinico do implante requer a obten¢dao simultinea de uma interface
estavel com o tecido conectivo (tecido encontrado nos tenddes, ligamentos, capsula dos
orgaos e derme) e um comportamento mecanico apropriado do implante com o tecido a ser
substituido, HENCH (1991). Para uma substituicdo adequada do tecido duro o implante
deve ser bioativo (promover uma ligacdo quimica na interface osso/implante), ter médulo

de elasticidade semelhante e resisténcia superior a do osso, TANNER (1994).

Os materiais bioativos e bioabsorviveis permitem uma resposta biologica especifica
na interface com o tecido vivo, possibilitando a formac¢ao de uma ligagdo quimica entre o
tecido e o proprio material, também chamada de bioadesio, BRANEMARK (1987) e
HENCH (1993). O implante necessita de uma estrutura superficial micromorfologica
(rugosidade e porosidade), ndo s6 para assegurar a ancoragem mecanica do 0sso na
superficie, mas também para ativar a osseointegragdo, conexao direta entre o 0SSO

neoformado e a superficie de um implante, BRANEMARK (1987).

Nos ultimos anos estdo sendo investigados e empregados diferentes métodos de
preparacdo e modificagdo de superficie, tais como: tratamento quimico, deposicdo de
oxidos (0xido de titanio) e deposicao de camadas bioativas ou mais especificamente de uma
associagdo de ambas, visando aumentar a area especifica dos implantes, melhorando o
poder de ancoragem e possibilitando a osseointegragio, ZAAT (1983) ¢ BERMUDEZ
(2002). A literatura apresenta um grande nimero de trabalhos indicando a natureza quimica
e morfoldgica da superficie e as reacgdes fisico-quimicas interfaciais, ZAAT (1983). Devido
ao grande problema de rejei¢do (encapsulamento por tecidos fibrosos) apresentado pelos

materiais bioinertes, porém com excelentes propriedades mecanicas e a fragilidade das
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bioceramicas de fosfato de célcio, mas com uma boa bioatividade, a alternativa para
minimizar estes problemas, enquanto ndo se encontra um material similar ao osso, foi
recobrir os implantes metalicos com bioceramicas, SUCHANEK(1998), NONAMI (1998),
HENCH (1998), CHAI (1999), MAO (1999), BROWNE (2000), METIKOS-HUKOVIC
(2003).

Vérios materiais ndo metalicos t€ém sido propostos como candidatos a ossos e/ou
dentes artificiais, mas nenhum tem apresentado amplas aplicacdes. Do ponto de vista da
biocompatibilidade, a hidroxiapatita (HA) tém mostrado ser o material ceramico mais
adequado para aplicacdo na area de implantes. Em sua forma natural, a HA (férmula
quimica Ca;o(PO4)s(OH),;) € o principal constituinte mineral dos dentes e 0ssos. As
bioceramicas de HA ndo exibem efeito de citotoxidade. Isto mostra a sua excelente
biocompatibilidade com os tecidos duros e também com tecidos da pele e do musculo.

Além disso, a HA pode se ligar diretamente ao osso, HENCH (1991) e AOKI (1991).

Recobrimentos de hidroxiapatita em ligas de titdnio (coatings) estdo sendo
utilizados na restauracdo dssea em hospitais do mundo todo. A modificacdo de superficie
com hidroxiapatita (HA) produz um suporte funcional e quimicamente adequado possuindo
grande area especifica favoravel para uma posterior ossointegracao, garantindo uma melhor
adesao do osso regenerado a superficie do implante e um menor tempo de ossointegragao,
que € “o grande sonho da implantodontia contemporanea e conseqiientemente do paciente”,
SUCHANEK(1998), NONAMI (1998), HENCH (1998), CHAI (1999), MAO (1999),
BROWNE (2000), METIKOS-HUKOVIC (2003).

Pesquisadores confirmaram a existéncia de uma diferenca estatisticamente
significante favorecendo implantes recobertos sobre ndo recobertos, com relagdo ao tempo
de crescimento 0sseo ¢ a for¢a com a qual o osso adere aos implantes. As estimula¢des do
crescimento do osso foram elevadas no caso dos implantes recobertos com hidroxiapatita.
A nivel molecular, mostrou-se que as ceramicas de fosfato de calcio (CaP) atuam como um
substrato que facilita a diferenciacdo celular e deposi¢do do colageno, bem como a
precipitagdo de CaP. O aumento local nas concentragdes de calcio e fosfato causa intensa
calcificacdo e estabelece um gradiente de proliferacdo celular 6sseo. Por causa desta
propriedade vantajosa, as proteses recobertas com hidroxiapatita podem possivelmente
superar a falha interfacial entre o implante metal/liga e o osso existente, aumentando assim

os limites de tolerancia cirurgicos. A forte ligacdo interfacial entre metal/liga recoberto e
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0ss0 sdo importantes para prevenir micromovimentos na interface implante-tecido e
conseqiientemente falha do dispositivo protético. Além disso, acredita-se que o
recobrimento de CaP pode proteger o substrato metalico da corrosdo, da dissolugdo e
constitui uma verdadeira e eficaz barreira que torna menos intenso a cinética de difusdo de
ions metalicos ao organismo, CHAI (1999), METIKOS-HUKOVIC (2003) e VALLET-
REGI (2004).

Estudos realizados no osso circunvizinho ao implante recoberto por hidroxiapatita,
apresentou melhor comportamento do que outros materiais de implante, com grau de
biomineralizagdo mais alto e uma maior area superficial de interagdo osso/implante, em
comparacdo com dispositivos sem recobrimento, podendo aumentar a capacidade
biomecanica do sistema de suporte inicial de carga, THOMAS (1987), LIU (2002) e GAN
(2004).

Experiéncias com implantes ortopédicos e dentarios recobertos com HA nos
Estados Unidos da América tém sido positivas, KAY (1992). No entanto, ha problemas
relacionados com perda ossea ao redor de implantes de Ti recobertos com HA devido sua
elevada rigidez, SZIVEK (1994), TEIXEIRA (1995), RASHIMIR-RAVEN (1995).
Também ha relatos sobre degradacdo dos revestimentos de HA, HENCH (1991). Tais
problemas tém sido explicados pela baixa qualidade dos revestimentos obtidos, devido a
tecnologia de recobrimentos de HA ser de dificil controle. Desta forma, a qualidade dos
implantes recobertos com HA pode variar, dependendo do produtor, KAY (1992) e
CHEANG (1996).

KOKUBO (1996) descobriu que o Ti quimicamente tratado ¢ bioativo. Esta
descoberta pode abalar a posi¢ao bem estabelecida dos recobrimentos de HA. Todavia, os
implantes de Ti, quimicamente tratados ou com revestimento de HA, sdo usados porque

nao ha proteses melhores disponiveis no momento, SUCHANEK (1998).

Um dos enfoques mais interessantes para melhorar a seguranca e diminuir a rigidez
dos biomateriais de HA ¢ a fabricacdo de compdsitos polimero/HA. BONFIELD (1988)
desenvolveu compositos de polietileno/HA. Com o aumento da carga de HA na matriz
polimérica, o modulo de Young e a bioatividade dos compdsitos aumentam, enquanto a
ductilidade diminui. Infelizmente, os compositos polietileno/HA ndo sdo biodegradaveis.

Além disso, a presenga da bioinercia do polietileno diminui a capacidade do material de se



unir ao 0sso. Outros compositos polimero/HA também té€m sido desenvolvidos. Bons
exemplos sdo os compdsitos poli(acido lactico-co-acido glicolico)/HA e poli(L-acido
lactico)/HA. Eles sdo biodegradaveis e bioativos, VERHEYEN (1992), ZHANG (1999),
IGNATIUS (1996) e ATHANASIOU (1996).

Membranas de polifluoreto de vinilideno (PVDF) tém sido estudadas para diversas
aplicacdes, no entanto para aplicagdes em regeneracdo tecidual 6ssea nada se observa na
literatura, BUONOMENNA (2005), GHOSH (2005), PHAM (2005), GHOSH (20006),
CHANG (2006). DE ROSSI (1988) cita o registro de ser o PVDF um material de
caracteristicas intermediarias em ensaios de compatibilidade sanguinea realizados através

de teste in vitro.

URBAN (1994) refere-se ao PVDF como uma alternativa muito atrativa ao
polipropileno. Em particular, o PVDF tem enorme extensibilidade e resisténcia ao
deslizamento quando submetido a tensdo, sendo menos susceptivel a rupturas iatrogénicas
(rupturas causadas pelo médico ou cirurgido). Além disso, estudos in vivo tém mostrado
que o PVDF apresenta boa biocompatibilidade, pois induz uma reagdo tecidual minima
quando utilizado como linha de sutura em cirurgias cardiovasculares, URBAN (1994) e

LAROCHE (1995).

Estudos in vivo para aplicagdo do polimero PVDF em regeneragdo dssea tém sido
iniciados. PASCHOAL (2003) verificou que placas de osteossintese associadas com PVDF
resultam em maior quantidade de matriz dssea mineralizada na lesdo, quando comparadas
ao implante sem o polimero. J4 CALLEGARI (2004) analisou a interface entre o polimero
B-PVDF e o tecido muscular e dsseo de ratos, observando que a reagdo inflamatéria ao
redor dos tubos de PVDF implantados foi de pequena intensidade, com formacao de tecido

0sseo no interior dos tubos.

Devido ao crescente avanco tecnologico, novos materiais para implantes estdo
sendo testados a cada dia, como conseqiiéncia também, da crescente necessidade de
aperfeicoamento e pelo surgimento de novas técnicas de tratamentos clinicos, para um
numero cada vez maior de pacientes acometidos por enfermidades e traumas, que ocorrem
por esse mesmo avanco tecnologico, na forma, por exemplo, de acidentes automobilisticos

ou até mesmo na pratica de esportes radicais, PASCHOAL (2003).



Em fungdo dessas consideragoes, ¢ pertinente a elaboracao de um estudo que tenha
como objetivo o desenvolvimento de um novo material, o composito PVDF/HA, para ser
utilizado como revestimento de superficies metalicas, por exemplo, Ti cp, com aplicacao na

area médico-odontoldgica.

1.2 - OBJETIVO E JUSTIFICATIVAS

Titanio e ligas de titanio tém sido utilizados como material de implante com
bastante sucesso na area médico-odontologica, devido as excelentes resisténcias mecanica e
a corrosdao. No entanto, a liberacdo de ions ¢ 6xidos metalicos, mesmo na mais favoravel
situacdo, pode conduzir a necrose de tecidos ao redor do implante. Para aumentar a
resisténcia a corrosdo, alcancar melhor biocompatibilidade e promover aderéncia biologica
do implante com o tecido 6sseo, recobrimentos de hidroxiapatita (HA) vém sendo aplicados
em implantes confeccionados em titdnio comercialmente puro (Ti cp) e suas ligas,
FERNANDES (1999), CLERIES (2000), KWEH (2000), METIKOS-HUKOVIC (2000) e
ARIAS (2003).

Varias técnicas de deposicdo de HA vém sendo utilizadas, como por exemplo, “Ion
Sputtering” (IS), Aspersao por Plasma (“Plasma Spray” - PS), Sol-Gel (SG), eletrélise e
processos biomiméticos, além de outros de menor interesse pratico, que fornecem
revestimentos de boa qualidade e aceitacdo pelo organismo, porém, com variacdes
morfoldgicas e uniformidade inadequada (formagdo de aglomerados e trincas). Um outro
problema estd relacionado a interagdo Ti/HA afetada diretamente pela diferenga de
coeficiente de expansdo térmica, interferindo na adesdo da camada depositada, VOSSEN
(1978), ZELINSKY (1984), FISHER (1986), ABE (1990), BRINKER (1990), LE GEROS
(1991), BRENDEL (1992), DHERT (1992), KOKUBO (1992), PANJIAN (1992),
MARUNO (1992), LACEFIELD (1993), KLEIN (1993), MONMA (1993), PILLIAR
(1993), DRISKELL (1994), TANAHASHI (1994), REY (1996), RUSSELL (1996),
HADDOW (1998), HWANG (1999), ATTIA (2002), SANTOS (2005) e FOOK (2005).

Cada técnica deve ser capaz de preservar as propriedades quimicas originais de cada
material, apesar de fortemente aderidos. O sucesso no uso de implantes de titanio revestidos
com HA requer uma forte aderéncia entre o material metalico e o ceramico, para resultar

em uma fixacdo bioldgica adequada. Um dos grandes problemas relacionados a tais



implantes ¢ a perda de fixagdo, em virtude da falha de adesdo entre os dois materiais. Desta,
forma, o melhor recobrimento sera aquele, no qual se obtenha uma unido forte na interface
metal/HA, mantendo as propriedades fisico-quimicas e bioldgicas da HA depositada, sem

presenca de poros, trincas ou outras imperfeigdoes, FERNANDES (1999) e RIGO (1999).

Em especial, o polimero polifluoreto de vinilideno (PVDF), reconhecidamente um
polimero com boas propriedades ferroelétricas e biocompatibilidade, apds sua descoberta
na década de 70, vem sendo largamente empregado em diversas aplicagdes, principalmente
os copolimeros de PVDF e compositos com ceramica (PZT, BaTiO; e CaCO3), os quais sao
de grande interesse tecnoldgico pela versatilidade na obtengdo de filmes finos e flexiveis
para uso na area médico-odontologica, INDERHERBERGH (1991), GIMENES (2001) e
RIBEIRO (2003).

Neste sentido, o objetivo deste trabalho foi estudar pela primeira vez a possibilidade
de recobrir titdnio comercialmente puro (Ti cp) modificado superficialmente por feixe de
laser utilizando o compoésito o-PVDF/HA, para investigar uma rota de deposicao
alternativa das ja existentes. Uma vez que, trabalhos anteriores mostraram, através de testes
de citotoxicidade (teste de biocompatibilidade in vitro) e ensaios mecanicos, que o
polimero «a-PVDF e o composito ao-PVDF/HA apresentam biocompatibilidade e
propriedades mecanicas adequadas para utilizagdo como biomateriais na confec¢do de
dispositivos médico-odontologicos, BRAGA, ROGERO, COUTO, MARQUES, RIBEIRO
e CAMPOS (2007).



CAPITULO II - REVISAO BIBLIOGRAFICA
II.1 - TECIDO OSSEO

O osso ¢ considerado um o6rgao, formado por células e um material intercelular
calcificado, a matriz 6ssea. As células sdo: 1. os ostedcitos, que se situam em cavidades ou
lacunas no interior da matriz; 2. os osteoblastos, produtores da parte organica da matriz; 3.
os osteoclastos, células gigantes multinucleadas, relacionadas com a reabsorcao do tecido

0sseo e que participam dos processos de remodelagao dos ossos, JUNQUEIRA (1985).

A cartilagem forma as primeiras estruturas de sustentagdo de nosso organismo antes
mesmo de nascermos. Constituida por um tecido flexivel e eléstico, a cartilagem vai sendo
substituida gradualmente pelo tecido 6sseo, endurecendo cada vez mais pela adigao de sais
de célcio e fosfato. Gragas a presenga de inimeras fibras de colageno e de uma proteina
chamada osseina, a matriz 6ssea, ou tecido intercelular, adquire maior resisténcia. Os 0ssos
sdo, portanto, constituidos de uma parte mineral e outra organica, que lhes conferem suas
caracteristicas gerais, fazendo com que sejam ao mesmo tempo flexiveis e duros,
entendendo-se por dureza a resisténcia que os corpos oferecem a penetragdo, TOMITA

(1999).

A parte inorgénica representa cerca de 50% do peso da matriz dssea. Os ions mais
encontrados sdo o fosfato e o célcio. Ha também bicarbonato, magnésio, potassio, sodio e
citrato (C¢HsO-;") em pequenas quantidades. O calcio e o fosforo formam cristais que
estudos de difracdo de raios-X mostram ter a estrutura da hidroxiapatita, com a seguinte
composicao: Cajo(PO4)s(OH),. Nas micrografias eletronicas, os cristais de hidroxiapatita
aparecem sob a forma de agulhas ou tabletes alongados, medindo 40 x 25 x 3 nm. Esses
cristais se arranjam ao longo das fibrilas coldgenas e sdo envolvidos por substancia
fundamental amorfa. Os ions da superficie do cristal de hidroxiapatida sdo hidratados,
existindo, portanto, uma camada de 4gua e ions em volta do cristal. Essa camada ¢
denominada capa de hidratacdo. A capa de hidratacao facilita a troca de ions entre o cristal

e o fluido intersticial, JUNQUEIRA (1985).

A parte organica da matriz ¢ formada por fibras colagenas (95%) constituidas de
colageno e por pequena quantidade de substancia fundamental amorfa que contém
proteoglicanas e glicoproteinas. Entre as glicosaminoglicanas do tecido 6sseo encontramos

a condroitina-4-sulfato, a condroitina-6-sulfato ¢ o queratossulfato, JUNQUEIRA (1985).
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A associagdo de hidroxiapatita com fibras colagenas ¢ responsavel pela dureza e
resisténcia caracteristica do tecido 6sseo. Apos a remog¢ao do calcio, os 0ssos mantém sua
forma intacta, porém tornam-se tdo flexiveis quanto os tenddes. A destruicdo da parte
organica, que ¢ principalmente coldgeno, pode ser realizada por incineracdo e também
deixa o osso com sua forma intacta, porém tdo quebradico que dificilmente pode ser

manipulado sem se partir, JUNQUEIRA (1985).

A tabela II.1 apresenta as propriedades mecanicas obtidas para varios tipo de 0sso.
Os ossos, como matrizes de suporte do corpo, podem apresentar diferentes tipos de
interagdo entre material organico e inorganico, o que produz variagdes consideraveis nas
propriedades mecanicas. A propor¢ao entre ambos os componentes reflete o compromisso
entre dureza (alto teor inorganico) e elasticidade ou resisténcia a fratura (baixo teor

inorganico), PARK (1984).

Tabela II.1 — Propriedades mecanicas obtidas para varios tipos de osso, PARK (1984).

Direcao do Modulo de Resisténcia a Resisténcia a
teste Elasticidade Tracio Compressiao
(GPa) (MPa) (MPa)
Ossos da perna Longitudinal
Fémur 17,2 121 167
Tibia 18,1 140 159
Fibula 18,6 146 123
Ossos do brago Longitudinal
Umero 17,2 130 132
Radio 18,6 149 114
Ulna 18,0 148 117
Vértebras
Cervical 0,23 3,1 10
Lombar 0,16 3,7 5
Osso esponjoso 0,09 1,2 1,9
Cranio Tangencial - 25 -
Radial - - 97

As células Osseas ou osteocitos produzem a matriz 6ssea endurecida pelos sais de
calcio e fosfato. Entre os ostedcitos encontramos nervos e capilares sanguineos,
responsaveis pela nutrigdo (oxigénio, nutrientes, hormoénios) e eliminagdo de residuos
metabodlicos dos ossos. Os capilares e nervos localizam-se no interior dos canais

neurovasculares, formados por fibras coldgenas que se dispdem concentricamente. Os
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canais neurovasculares, mais os vasos capilares ¢ os nervos constituem os ostednios e se

dispdem longitudinalmente no interior do osso, TOMITA (1999).

A superficie externa do osso ¢ chamada de peridsteo, e a interna de endosteo.

Ambas superficies apresentam propriedades osteogénicas.

As principais fungdes do peridsteo e do enddsteo sao nutrir o tecido dsseo, pois dos
seus vasos partem ramos que penetram nos ossos pelos canais de Volkmann (canais
perpendiculares ao o0sso, pelos quais passam os vasos sanguineos), € servir de fonte de

osteblastos para o crescimento e reparagao dos ossos, JUNQUEIRA (1985).

O formato e o tamanho diferenciam e classificam os ossos em trés tipos: 0ssos
longos, cujo comprimento supera a largura; ossos curtos, nos quais o comprimento € a
largura sdo aproximadamente iguais; e ossos planos, de aspecto laminar, e ligeiramente

recurvados, TOMITA (1999).

Um osso longo possui duas extremidades dilatadas denominadas epifises, revestidas
por cartilagens que facilitam enormemente suas articulagdes. A regido média do osso ¢ a
diafise, sendo recoberta externamente pelo peridsteo, uma membrana de tecido conjuntivo.
As epifises, em sua parte central, sdo constituidas de osso esponjoso € possuem muitas
cavidades intercomunicantes, externamente, sao formadas por partes homogéneas de osso
compacto, sem cavidades visiveis. Ja a diafise ¢ constituida quase que totalmente de osso
compacto. No interior das epifises encontramos uma substancia avermelhada — a medula
Ossea vermelha — responsavel pela producdo de células sanguineas. A medula Ossea

amarela, rica em gorduras, localiza-se no interior da diafise, TOMITA (1999).

Os niveis de organizacdo estrutural de um osso longo encontram-se ilustrados na

figura 2.1.
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Figura 2.1 — Niveis de organizacdao de um tipico osso longo, PARK (1984).

I1.1.2 — Processo de Formacao Ossea

O tecido o6sseo ¢ formado ou por um processo chamado de ossificacio
intramembranosa, que ocorre no seio de uma membrana conjuntiva, ou pelo processo de
ossificacdo endocondral. Este ultimo se inicia sobre um modelo cartilaginoso, o qual ¢
destruido gradualmente e substituido por tecido 6sseo que se forma a partir de células
vindas do conjuntivo adjacente. Tanto na ossificagdo intramembranosa como na
endocondral, o primeiro tecido ¢sseo formado ¢ do tipo primario (tecido imaturo com fibras
colagenas dispostas irregularmente). Este ¢ pouco a pouco removido e substituido por
tecido secundario ou lamelar (tecido com fibras organizadas em lamelas de 3 a 7 um de
espessura, que, ou ficam paralelas umas as outras, ou se dispdem em camadas concéntricas
em torno de canais com vasos, formando os sistemas de Havers: canais paralelos ao osso,
pelo quais passam os vasos sanguineos). Logo ap6s o inicio da ossificagdo, comeca também
haver reabsor¢do. Portanto, durante o crescimento dos ossos podem-se ver, lado a lado,

areas de tecido primario, areas de reabsorcdo e areas de tecido secundario. Uma
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combinag¢ao de formagdo e remocao de tecido 6sseo persiste durante o crescimento do 0sso;

no adulto isto também acontece, embora em ritmo muito mais lento, JUNQUEIRA (1985).

Portanto, o crescimento dos ossos consiste na formagao de tecido novo, associada a
reabsor¢do parcial de tecido j& formado; deste modo, os 0ssos conseguem manter sua forma

enquanto crescem, JUNQUEIRA (1985).

I1.1.3 — Luxacio e Fratura

A luxacido ocorre quando as superficies articulares entre os ossos se afastam.
Depois de serem repostas no lugar, por um profissional competente, normalmente
imobiliza-se a regido afetada. Alguns dias depois a articulagdo ja voltou ao estado normal,

permitindo novamente a mobilidade, TOMITA (1999).

Ja a fratura ¢ o rompimento da estrutura dssea devido a fortes traumas (pancadas
ou quedas). Pode afetar apenas uma parte do osso (fratura incompleta ou rachadura) ou
romper osso em duas ou mais partes. Neste caso, o osso poderd perfurar a musculatura
(fratura exposta) ou ndo. Apesar de sua resisténcia e dureza, o tecido dsseo ¢ dotado de

grande poder de regeneracao (osteogénese), TOMITA (1999).

Nas fraturas ocorre sempre hemorragia local, pela lesdo dos vasos sangiiineos do
0sso e do peridsteo. Nota-se também destruicdo da matriz e morte de células 6sseas junto

ao local fraturado, JUNQUEIRA (1985).

Para que a reparacdo se inicie, o codgulo sangiiineo e os restos celulares e da matriz
devem ser removidos pelos macrofagos. O peridsteo e o enddsteo proximos a area fraturada
respondem com uma intensa proliferacao de seus fibroblastos, que formam um tecido muito
rico em células, constituindo um colar em torno da fratura e penetrando entre as

extremidades 6sseas rompidas [Figuras 2.2 (a) e (b)], JUNQUEIRA (1985).

Nesse anel ou colar conjuntivo, bem como no conjuntivo que se localiza entre as
extremidades Osseas fraturadas, surge tecido Osseo imaturo, tanto pela ossificacao
endocondral de pequenos pedagos de cartilagem que ai se formam quanto por ossificacao
intramembranosa. Podem, pois, ser encontradas no local de reparagdo, a0 mesmo tempo,
areas de cartilagem, areas de ossificagdo intramembranosa e dareas de ossificacao

endocondral. Esse processo evolui de modo a aparecer, apds algum tempo, um calo 6sseo
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constituido por tecido 6sseo imaturo que formou de modo desordenado, mas que une
provisoriamente as extremidades do osso fraturado [Figuras 2.2 (c) e (d)], JUNQUEIRA
(1985).

Periosteo Proliferacio do Periosteo Osso flecldolOsseolbrniriotieclormado

et

-

\ % f\\\\
£

X\\X\\;\\&\_\\\\_\X\;\\,\.\%\}\\\\\\\\\\\\\\\\\\\\\l\\
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Figura 2.2 — Desenhos esquematicos mostrando o processo de reparacao da fratura, por
formacdo de novo tecido oOsseo a partir do enddsteo e do peridsteo,

JUNQUEIRA (1985).

Com a volta gradual do osso as suas atividades, as tragdes normais a que esta sujeito
voltam a atuar e vdo determinar a remodelacdo do calo 6sseo. Como essas forcas sdo as
mesmas que atuaram durante o crescimento do osso, condicionando sua estrutura, a
remodelagdo do calo ird reconstituir a estrutura que o 0sso possuia antes da fratura. Pouco a
pouco o tecido dsseo primario do calo vai sendo reabsorvido e substituido por tecido 6sseo
lamelar, até que a estrutura que o osso apresentava antes da fratura seja totalmente refeita,

JUNQUEIRA (1985).

Em criangas, esse processo ¢ bem rapido, realizando-se em poucos dias. Em pessoas

idosas, ele ¢ muito lento, as vezes ndo ocorre sendo necessario empregar outras formas de
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tratamento como a colocagdo de pinos ou parafusos; este tipo de tratamento também pode

ser empregado em casos graves, TOMITA (1999).

I1.1.4 — Processo de Cura de Fratura e Propriedade Piezoelétrica do Osso

No tratamento da fratura dssea, € 6bvio que a condi¢do dos fragmentos de fratura
faz um importante papel na formagdo do calo 6sseo. Recentemente, foi observado que um
calo apareceu somente por causa da fratura. Kiintcher e outros, contudo, provaram ha varios
anos atrds que a formagao do calo poderia ser induzida por estimulo mecanico, térmico ou
quimico. Este fendmeno ¢ conhecido como “calo sem fratura”, YASUDA (1977). MAATZ
(1951) provou que semelhante formagao de calo poderia também ser causada por tensao
aplicada ao osso com uma mola inserida dentro da medula 6ssea de tibia canina. Seu

método tem sido aplicado clinicamente no tratamento de fraturas.

Como afirmado acima, um calo serd formado quando energia mecanica ¢ aplicada
ao 0sso. Aparentemente, portanto, o metabolismo das células 6sseas ¢ afetado pela energia
mecanica, e a formagdo do calo periostal (periosteo) esta relacionada com o metabolismo.
Eletrofisiologicamente, pode ser dito que as areas ativas no 0sso in vivo sempre produz
eletricidade. Isto €, um calo deve exibir atividade elétrica. Este fendmeno foi confirmado
por aplicar tensdo mecanica ao 0sso. Foi produzido um sinal elétrico que tinha a mesma
forma ao do sinal mecanico. Este experimento mostrou que o osso tencionado produziu
eletricidade e foi denominado “piezoeletricidade do osso” (Piezoeletriadade ¢ a capacidade
de converter energia mecanica em energia elétrica). O fendmeno foi observado em o0sso
vivo e morto. Além disso, a mesma piezoeletricidade ¢ encontrada em osso descalcificado.
Estas constatagdes foram primeiramente relatadas como “piezoeletricidade do osso” em
1953. Os experimentos quantitativos da piezoeletricidade no osso e tenddao foram
publicadas mais tarde em colaboragdo com FUKADA (1957). A magnitude da
piezoeletricidade registrada na tibia humana enquanto se caminha foi encontrada ser
aproximadamente de 300 microvolts. O mecanismo da piezoeletridade ¢ssea relacionada as
fibras colagenas foi relatado em 1957. As propriedades piezoelétricas de varios tipos de
substancias biologicas incluindo o coldgeno e outras proteinas foram investigadas com

detalhe por FUKADA (1964).
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Falando de uma forma geral, as regides ativas de tecido sdo eletricamente negativas
comparadas com as regides ndo ativas. Na proliferacdo do tecido dsseo depois de uma
fratura, a parte de crescimento do osso mostra metabolismo ativo e foi encontrada ser
negativamente carregada. Este potencial negativo produz uma corrente elétrica do tecido
vizinho. Esta corrente elétrica tdo bem quanto o estimulo mecanico produzido pelos

musculos fazem um importante papel na proliferagdo do osso, YASUDA (1977).

Os dados mecanicos e eletrofisiologicos foram determinados em relagdo a formagao

do calo. A relagdo deste fendmeno pode ser ilustrada como a seguir:

Energia Mecanica — Eletricidade — Calo

A maior dificuldade na recuperagdo de pacientes com fraturas reside justamente na
falta de forgas estimulantes sobre o o0sso, devido ao repouso ¢ as imobilizagdes inevitaveis
durante o tratamento. Reduzindo desta forma, a atividade eletromecanica do osso, a

osteogénese que consequentemente dificulta o processo de reabilitacdo.

A energia mecanica € parcialmente convertida em energia elétrica, a qual estimula o
tecido 6sseo. Portanto, pode-se concluir que a formagao do calo 6sseo esta relacionada a
estimulos elétricos. Se isto ¢ verdadeiro, pode ser possivel que somente corrente elétrica
pode iniciar a proliferagdo d6ssea sem estimulo mecanico. Para provar isto, YASUDA
(1977) realizou experimentos e constatou que o calo forma primeiro no pélo negativo e
cresce em direcdo ao polo positivo. Assim, a dire¢do do crescimento do calo 6sseo pode ser
controlada por uma corrente elétrica, ¢ um dielétrico pode levar a formagdao de calo,
propondo que o mecanismo fisico do crescimento do osso ¢ dirigido por parametros

elétricos, embora os aspectos bioquimicos desses processos ainda nao foram determinados.
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I1.2 - DENTES

Os dentes sao constituidos de duas partes, a coroa e a raiz. A raiz estd implantada
em orificios proprios, os alvéolos, situados nos maxilares e mandibula, sendo coberta por
uma camada de cemento e fixada ao osso pela membrana periodontal (camada de tecido
conexivo fibroso). A figura 2.3 mostra de forma esquematica a secdo transversal de um

dente, SUCHANEK (1998).

O esmalte ¢ o tecido mais rico em calcio e duro do corpo humano que cobre a coroa
do dente, contendo 97% de sais de calcio e apenas 3% de 4gua e matéria organica
(principalmente proteinas). Os cristais de HA sdao bem definidos e se encontram em

estrutura de prisma, WATERS (1980) e PARK (1984).

A dentina ¢ um tecido mineralizado, no qual a distribuicdo da matriz organica e
minerais ¢ similar a do osso compacto regular. Tal tecido constitui a maior parte do dente,
tanto na coroa, onde ¢ coberto pelo esmalte, como na raiz, onde € revestido pelo cemento,

WATERS (1980) e PARK (1984).

O cemento ¢ um tecido semelhante ao osso que cobre a raiz . A camada de cemento
ao redor da raiz varia de 20-50 um. Aproximadamente metade do cemento € inorganico e

metade ¢ composta de material organico e dgua, WATERS (1980) e PARK (1984).

A polpa ¢ um tecido mole contendo finas fibras de colageno, células nervosas,

vasos sanguineos, vasos linfaticos, etc, WATERS (1980) e PARK (1984).

A membrana periodontal ¢ formada principalmente de fibras colagenas e

glicoproteinas (complexo proteina-polissacarideo), WATERS (1980) e PARK (1984).

As propriedades mecanicas dos dentes estdo sumarizadas na tabela II.2, os quais
devem trabalhar sob tensdo de aproximadamente 20 MPa, aplicada umas 3000 vezes por

dia, sem falhas por fadiga e somente com uso moderado, WATERS (1980) e PARK (1984).

E de grande importancia conhecer as caracteristicas fisico-quimicas e propriedades
mecanicas dos tecidos duros, porque eles fornecem parametros quantitativos necessarios
para o desenvolvimento de novos materiais para aplicagdo na area médico-odontoldgica. Os
tecidos duros, isto ¢, ossos e dentes, sdo, de uma forma geral, compdsitos cerdmico-

organicos com microestrutura complexa, SUCHANEK (1998).
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Membrana
periodontal

Figura 2.3 — Forma esquemadtica de um dente, PARK (1984).

Tabela I1.2 — Propriedades mecanicas da dentina ¢ do esmalte, WATERS (1980).

Dentina Esmalte

Resisténcia a compressao (MPa) 250-350  95-370
Limite proporcional em compressao (MPa)  160-170  70-350
Modulo de Young em compressao (GPa) 11-17 9-84
Resisténcia a tracao (MPa) 21-53 10
Modulo de Young em tracao (GPa) 11-19 -
Resisténcia a flexao (MPa) 245-268 76
Modulo de Young em flexdo (GPa) 12 131
Resisténcia ao cisalhamento (MPa) 69-147 64-93
Limite proporcional em cisalhamento (MPa) 60 -
Modulo de cisalhamento (GPa) 6 -
Trabalho de fratura (J/m?) 200-500 13*
200

*Medida paralela a orientagdo do prisma
°Medida perpendicular & orienta¢do do prisma
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I1.3 - BIOMATERIAIS
I1.3.1 - Definicao

Biomateriais, bioengenharia, engenharia biomédica, biotecnologia, biomecanica,
liberagdo controlada de farmacos, engenharia de tecidos e medicina regenerativa sdo
especialidades do conhecimento relativamente novas, cuja definigdo nem sempre € clara,
sendo praticamente impossivel evitar a superposicao entre as areas ¢ temas. Por ordem de
abrangéncia teriamos: biotecnologia (definida como uso de organismos vivos, suas células
ou moléculas para a producdo racionalizada de substancias, gerando produtos
comercializaveis), bioengenharia (aplicagdo dos principios de engenharia ao estudo de
processos bioldgicos, desenvolvimento de componentes, equipamentos € processos para
prevengao, diagndstico e tratamento de doengas; reabilitagdo e promog¢do da satude) e, por
ultimo, Biomateriais que ¢ uma parte importante dos cerca de 300.000 produtos para a

satde, SOARES (2005).

Segundo a ANVISA (Agéncia Nacional de Vigilancia Sanitiria do Governo
Brasileiro), o setor “produtos para saude” (PS) engloba quatro grupos, a saber, SOARES
(2005) e INNOVATECH MEDICAL (2007):

e Materiais de uso em saude: luvas, cateteres, seringas, stents (dispositivos
metalicos implantados por cateteres no interior de artérias obstruidas pela
arteriosclerose, seu objetivo € reabrir a artéria no local onde aconteceu a

obstrugdo), proteses, etc.

e Equipamentos de uso em saude: marcapassos, bisturis eletronicos, bombas

de cobalto, etc.
e Produtos para diagndstico in vitro: meios de cultura, kits, etc.

e Materiais para uso em educagao fisica, embelezamento ou correcao estética.

Uma das defini¢des correntes diz que “Biomateriais sdo materiais (sintéticos ou
naturais; solidos ou, as vezes, liquidos) utilizados em dispositivos médicos ou em contato
com sistemas bioldgicos” enquanto que na defini¢do classica biomaterial ¢ “parte de um
sistema que trata, aumenta ou substitua qualquer tecido, 6rgao ou fun¢do do corpo. Grande

parte dos “materiais de uso em saude”, conforme definicdo anterior da ANVISA sado
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enquadrados como biomateriais: proteses, lentes, enxertos, stents, cateteres, tubos de
circulacdo extra-corporea e arcaboucos (scaffolds) empregados em Engenharia de Tecidos

(Tissue Engineering), entre outros, HELMUS (1995) e RATNER (1996).

A engenharia de tecidos ¢ hoje fundamental ao exercicio da medicina regenerativa e
o mercado potencial de produtos desenvolvidos via Engenharia de Tecidos como pele, osso,
cartilagem, etc. € estimado em cerca de 100 bilhdes de ddlares ao ano. Embora, a formacao
in vitro de tecidos necessite, em muitos casos, de um biomaterial (natural ou sintético) na
forma de arcabougo para células, ha uma tendéncia crescente de se considerar — dada a sua
complexidade — a Engenharia de Tecidos como uma area a parte. Desta forma, o
desenvolvimento ¢ produgdo de biomateriais deve visar o seu uso direto e, também, o
atendimento as necessidades dessas areas correlatas, SOARES (2005) e WOODFIELD
(2005).

A relagdo “biomateriais” e ‘“nano” ¢ maior do que se imagina, pois o
desenvolvimento de produtos, passa, na maioria das vezes, pelo entendimento do papel da
interacdo (em escala nano) do material com o meio biologico que definird se havera
formagdo 6ssea (caso de hastes femorais ou implantes dentarios) ou uma indesejavel adesao
plaquetaria (caso das proteses endovasculares). Além disso, existem vdrias linhas de
pesquisa voltadas para a produg¢do de nanoparticulas como carregadoras de farmacos ou

para uso em terapias localizadas, SOARES (2005).

A rede NANOBIOTEC tem como objetivos gerais o encapsulamento de farmacos
em nanoparticulas para tratamento de diversas doencas como cancer, tuberculose e
leishmaniose, entre outras; sintese e caracterizacao de fluidos magnéticos nanoparticulados
para uso em diagnoéstico e tratamentos de cancer e o desenvolvimento de nanobiosensores.
As pesquisas se situam na interface biomateriais-nanotecnologia-firmacos, ou no que tem

se chamado de ciéncia convergente, DURAN (2004).

Dada a diversidade de produtos enquadrados no rétulo “biomateriais” houve a
necessidade de se escolher um grupo que apresentasse relevancia econdmica, médica ou
social. No seminario promovido pela ANVISA e ANS (Agéncia Nacional de Saude
Suplementar do Governo Brasileiro) sobre “Produtos para a Satde: mercado e regulagao”,
foi apresentado pela ANVISA um estudo onde ¢ sugerida uma priorizacdo dos produtos

para a saude, a partir do impacto econdomico e/ou alto valor unitario de cada um dos
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produtos. A lista ainda € passivel de modificagdes, em fungdo de criticas e/ou sugestdes

recebidas e inclui, SOARES (2005):

e (Cardiovascular: cardioversores/cardiodesfibriladores, cateteres,

marcapassos, stents e valvulas cardiacas.

e Ortopedia: protese de quadril, joelho e ombro, implantes de coluna,
parafusos bioabsorviveis, cimentos ortopédicos, ancoras e implantes

neurologicos.
e Analises clinicas e kits diagnosticos.
e Terapia renal: equipamentos para hemodidlise, entre outros.
e Oftalmologia: lentes intraoculares, entre outros.

e Otorrinolaringologia: proteses auditivas, entre outros.

A priorizacdo pela ANVISA considerou, para cada grupo: os gastos publicos
(DATASUS/MS e hospitais-sentinela); gastos privados (operadora de plano de satide de
grande porte); variagdes dos precos segundo a revista SIMPRO e dados do Ministério do
Desenvolvimento, Industria ¢ Comércio Exterior do Governo Brasileiro (MDIC/Sistema
Alice) entre 2000 e 2004. Considerando os itens de maior impacto em cada grupo, os
maiores gastos sdo com as areas cardiovascular (variando de 56 a 80%), seguido pela

ortopedia (de 20 a 36%), SOARES (2005).

Apesar de toda esta discussao a respeito da definicdo de um biomaterial, deve-se
sempre lembrar que, o uso de biomateriais sem critérios de biosseguranca estabelecidos
(conjunto de agdes voltadas para prevengdo, minimizagdo ou eliminagdo de riscos inerentes
as atividades de pesquisa, produgdo, ensino, desenvolvimento tecnoldgico e prestacdo de
servigos, riscos que podem comprometer a saude, o meu ambiente ou a qualidade do
trabalho desenvolvido), além de gerar problemas clinicos como o insucesso terapéutico,
cria situagao de conflito ético. Isso porque o paciente pode ser submetido a uma terapéutica
sem o conhecimento dos riscos advindos, tanto por sua parte como do préprio profissional,

BUGARIN (2007).
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I1.3.2 — Caracteristicas de um Biomaterial

Os materiais utilizados como biomateriais devem satisfazer requisitos bem definidos
para que o dispositivo possa ter um bom desempenho em determinada fungdo e ter sucesso

por longo periodo de tempo. Esses dispositivos devem ser altamente confidveis.

DUCHEYNE e HASTINGS (1984) citam que os biomateriais exigem requisitos

para terem sucesso quando usados em implantes. Alguns dos principais requisitos sao:

a) Biocompatibilidade: envolve dois fendmenos associados na mesma situacao:
implantes de materiais ndo podem ser afetados pelo meio fisiologico, e tecidos
locais ou remotos e 6rgaos nao podem sofrer danos pela presenca desse material.
Mas essa definicao ndo inclui efeitos mecanicos ou geométricos. Esses requisitos
sdo, na maioria das vezes fundamentais, a qualquer biomaterial que venha estar
dentro de uma interacdo com o meio fisioldgico. Efeitos adversos nos materiais de
implantes sdo, por exemplo, corrosdao de implantes metalicos e ceramicos ou
degradagdao de polimeros pela solugdo salina do corpo. Os efeitos locais
desfavoraveis sdo caracterizados por necroses ou ressor¢ao do tecido (perda de
substancia devido a causas fisiologicas ou patoldgicas, reabsor¢do), reacdes
celulares desfavoraveis, acdo de bactérias que podem causar infecgdo e reagdes
sist€émicas, tais como, hipersensibilidade, toxicidade e carcinogenicidade
(substancia que induz ao aparecimento de cancer ou leva sua incidéncia).

b) Propriedades mecanicas: devem ser estudadas cuidadosamente, especialmente os
implantes destinados a ortopedia; esses implantes possuem partes estruturais
sujeitas a cargas de ciclo natural que podem ser altas, e também de valores variados.
As propriedades como limite de escoamento, ductilidade, médulo de elasticidade,
limite de resisténcia a fadiga, etc. sdo algumas caracteristicas importantes. No caso
de implantes cardiovasculares, defeitos mecanicos de valvulas cardiacas, por

exemplo, podem ser fatais ou levar o paciente a uma nova cirurgia.

c) Baixo atrito e desgaste: também sdo caracteristicas a serem observadas.
Atualmente tem-se feito combinacdes de alguns materiais para serem utilizados em
superficies deslizantes, por exemplo, no trabalho de um joelho artificial. Em
articulagdes artificiais ndo € apropriada a utilizagdo de partes que se atritam, onde

ambas sdo de metal. Nessas situagdes, pequenas particulas que venham a se
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d)

desprender da superficie da junta podem trazer reagdes teciduais interferindo no

desempenho total do dispositivo.

Dimensdes apropriadas do implante: as proteses devem ser de tal forma que
possam ser implantadas sem causarem danos improprios. Por exemplo em uma
substitui¢do de joelho, o implante de ser feito de uma tal forma que um minimo de

tecido deva ser removido.

Vida qtil do dispositivo: ¢ um fator muito importante. E necesséario que o implante
mantenha sua funcionalidade por um determinado periodo. Funcionalidade, neste
caso, pode ser definida, no caso de implantes permanentes, como o desempenho de
uma funcdo prevista sobre a vida 1til total do paciente, ou até que a fungdo tenha
concluido o seu propdsito, que € o caso de fixadores internos que servem para dar
sustentacdo em fraturas. BOSCHI (1996) menciona que os maiores tributos dados a
um material utilizado em implantes ortopédicos e odontoldgicos sdo
biocompatibilidade e funcionalidade. A funcionalidade do biomaterial estd
relacionada ao conjunto de propriedades que d4 a um determinado dispositivo a
capacidade de desempenhar uma funcdo desejada, semelhante ao qual esta

substituindo.

Possibilidade de esterilizacdo: os materiais destinados a implantes podem ser
esterilizados de varias formas, incluindo os métodos de autoclave (entre 120 e
140°C), radiacdo gama e oxido de etileno. Dependendo do material, um desses
métodos pode ser usado, tomando-se o cuidado de ndo usar aquele que venha afetar

as propriedades do material.

Atualmente, somente alguns poucos materiais metalicos, ceramicos, poliméricos e

compositos satisfazem simultaneamente estes requisitos.

I1.3.3 — Tipos de Biomateriais Aplicados

No vasto campo dos biomateriais podemos encontrar inimeros materiais avalidveis

que podem ser classificados em 4 classes: metais, polimeros, ceramicas € compositos.

Os metais sao utilizados basicamente em implantes ortopédicos e dentarios. Os

primeiros implantes metalicos desenvolvidos foram placas e parafusos de uma liga de

24



vanadio. Muitos metais sdo utilizados em implantes, tais como Fe, Cr, Co, Ni, Ti, Ta, Mo, e
W, como também as ligas metélicas Co-Cr, Co-Mo, Co-Ti e Ti-W. Os metais e ligas
metalicas podem ser tolerados no organismo por um determinado periodo, ndo sendo
geralmente suportados por longos periodos. A biocompatibilidade dos implantes metélicos
¢ fortemente influenciada pela corrosao do mesmo. Quando ocorre corrosdo pode-se
comprometer as propriedades mecanicas do implante metalico, como também pode haver
enfraquecimento das interagdes implante-metal, comprometendo a fixagdo do mesmo.
Além disso, os produtos de corrosdo migram para os tecidos na regido do implante,

trazendo efeitos indesejados, GIMENES (2001).

Os polimeros biocompativeis sdo aplicados na ortopedia, cirurgia maxilofacial,

odontologia, neurocirurgia, gastroenterologia e cardiologia.

Atualmente o uso destes materiais concentra-se na substituigdo de juntas e
articulagdes, artérias artificiais, valvulas do coragdo, recobrimento de marcapasso,
preenchimento dental, implantes protodonticos, lentes de contato extra e intraocular, peles
artificiais, reconstitui¢do de nervos, sensores implantaveis e Orgdos artificiais. O uso de
polimeros sintéticos requer um conhecimento detalhado do material e sua relacdo com o
organismo, ja que quimicamente, muitos biopolimeros sdo ativos em ambiente fisiologico.
Dentre os biomateriais poliméricos destacam-se os metacrilatos poli(metil metacrilato)
(PMMA), poli(etil metacrilato) (PEMA), butil benzilftalato (BBP), utilizados na
odontologia no restabelecimento da perda de dentes e tecidos; os biodegradaveis alifaticos
tais como o acido polilactato (PLA) e o acido poliglicélico (PGA) utilizado como capsula
para medicamentos ¢ sensores implantaveis. O copolimero poli(hidroxibutirato-
hidroxivalerato) (PHB/PHV) tem sido bastante utilizado devido sua propriedade
biodegradavel. As poliuretanas insaturadas destacam-se por apresentar Otima
compatibilidade com o sangue e baixo nivel de estimulagdo da atividade hepatica

(coagulacao), GIMENES (2001).

As ceramicas, em geral, s3o biologicamente mais aceitas que os polimeros e metais,
jé que sdo bastante estaveis quimicamente. S3o empregadas na sustentacdo de Orgdos e
substituicdo parcial de ossos, ja que apresentam alta resisténcia mecanica, dureza e
resisténcia ao desgaste. Entre as ceramicas destaca-se a alumina sintetizada, usada em

proteses e implantes que suportam altas cargas; na odontologia os biovidros

25



(vitroceramicas) sdo largamente empregados nas restauragdes do tecido dental rigido na

forma de coroas e pontes, HENCH (1998) CHRISTEL (1988).

Embora os materiais ceramicos sejam bem aceitos no organismo, encontra-se na
literatura problemas toxicologicos relacionados com a liberagdo de particulas devido ao

desgaste do material, WILLIAMS (1981) e SMITH (1982).

Os materiais compésitos constituem a classe dos biomateriais que mais vem sendo
estudada nos ultimos anos. Revendo as novas tendéncias de materiais implantaveis, pode-se
perceber que o presente e o futuro dos biomateriais envolve cada vez mais o uso de

sistemas multicomponentes, BONFIELD (1987).

Os compositos do polimero PMMA e fibras de epoxi foram utilizados com sucesso
em implantes de dentes e juntas ortopédicas, onde se requer um material que suporte altas
cargas, SOLTESZ (1988). Nos ultimos anos tem-se pesquisado compositos de fibras de
carbono/cimento 6sseo (apatita) para utilizacdo em restauragdo e preenchimento 6sseo,

PILLIAR (1976), ISHIDA (1985) e CASTALDINI (1987).

A tabela II.3 lista alguns biomateriais sintéticos e relaciona algumas de suas

aplicacdes.

Sob o aspecto da funcdo e do risco de morte para os paciente, os biomateriais
podem ser classificados em trés classes: I, I e III. Os materiais da classe I apresentam
baixo risco. Estes biomateriais representam 40% deste mercado e apresentam minimo
potencial de dano ao paciente. Compreendem produtos de uso comum como gases,
esparadrapos e instrumento cirurgico. Os materiais de classe II apresentam risco médico e
representam 50% dos biomateriais, incluem-se nesta classe lentes de contato, cama de
hospital e proteses de cotovelo, por exemplo. Os biomateriais de classe IIl, que apresentam
alto risco, representam 10% dos biomateriais aplicados. Trata-se de dispositivos cuja agao
representa manter a vida ou apresentam potencial para conduzir a cicatrizagdo.
Compreendem materiais como dilatadores coronarios (stents), implantes de seios, aparelhos

de marca-passo, etc, ELLINGSEN (2003).
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Tabela I1.3 — Aplicagdes clinicas dos biomaterias, RATNER (1996).

Biomaterial Vantagens Desvantagens Aplicagoes
Metais e ligas Alta resisténcia a Baixa Fixacdo ortopédica,
Aco inoxidavel tensao, alta biocompatibilidade, | implantes dentarios.

Titanio resisténcia ao COITOSA0 em meio
Ligas de titanio desgaste, energia de | fisiologico, perda de
Ligas Co-Cr deformagao alta. propriedades
Ligas Ni-Cr mecanicas com
Tantalo tecidos conectivos

moles, alta

densidade.
Polimeros Elasticidade, facil Baixa resisténcia Suturas, artérias,
Polietileno fabricacédo, baixa mecanica, maxilofacial,
Politetrafluoretileno | densidade. degradacao cimento, tendao
Poliéster dependente do artificial,
Poliuretano tempo. oftalmologia.
Polimetilmetacrilato
Ceramicas e vidros | Boa Baixa resisténcia a Ossos, juntas,
Alumina biocompatibilidade, | tensdo, baixa dentes, valvulas,
Zirconia resisténcia a resisténcia tenddes, vasos
Carbono corrosao, inércia, mecanica, baixa sanguineos e artérias
Fosfato de calcio alta resisténcia a elasticidade, alta artificiais.
Porcelana compressao. densidade.
Vidros bioativos
Compdsitos Boa Material de Vilvula cardiaca
Fibras de carbono biocompatibilidade, | fabricacao artificial, implantes
Resina termofixa resisténcia a incompativel. de junta de joelho.

Fibra de carbono
termoplastico
Fosfato de
calcio/colageno

corrosao, inércia,
alta resisténcia a
tensao.
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1.4 — TITANIO

O titanio, cujas propriedades estdo resumidas na tabela I1.4, ¢ o nono elemento por
ordem de abundancia, presente na crosta terrestre € o quarto em uso atras apenas do ferro,
aluminio e magnésio. Teve seu descobrimento no ano de 1794 pelo reverendo inglés
William McGregor e foi isolado por Lars Frederik Nilson e Peterson em 1887. Na natureza
encontra-se combinado quimicamente na forma da ilmenita (FeTiO;) e rutilo (TiO,),

COLLINGS (1984) ¢ LEE (1996).

Tabela I1.4 — Propriedades fisicas do titdnio, POLMEAR (1989) e LAMPMAN (1992).

Densidade 4510 Kg.m™
Estrutura eletronica (Ar) 4s73d”
Estados de oxidacdo +2, +3, +4
Temperatura de fusao 1.668°C
Coeficiente de dilatagdo 8,64 x 10° °C”!

Condutividade térmica (25°C) | 21,9 W (m K)”'
Condutividade elétrica (20°C) | 2,38 x 10° (Q.m)’’
Suscetibilidade magnética 1,25x 10°

Em nossos dias, mais de 90% desse mineral esta relacionado com a utilizagdo de
pigmentos e cargas na industria de tintas, em alguns materiais plasticos, na industria do
papel ou na industria ceramica. Apenas cerca de 10% encontra aplicagdo na industria
metaltrgica, na forma de titanato de ferro (FeTiO;) para adicdes em acos, ou para a

elaboragdo de titanio metalico e suas ligas, LEE (1996).

A obtencdo do titdnio na forma metdlica é complexa, devido a seu grau de
reatividade com o oxigénio, nitrogénio e carbono, a temperaturas elevadas. Entretanto, o
procedimento desenvolvido pelo alemao Kroll em 1937, aliado as técnicas modernas de
extragao e refino, permite a obteng¢do de grandes quantidades do metal para a producdo de
graus comerciais de titanio (titanio comercialmente puro — Ti cp), suas ligas e para uso em
sistemas metalicos como elemento de liga. Desde entdo, o titanio tem sido empregado em
um nuamero de aplicagdes, dentre elas as biomédicas, POLMEAR (1989) e ASKELAND
(1996).

Além das propriedades descritas na tabela I1.4, o titdnio ¢ um elemento alotropico,

isto €, existe em mais de uma forma cristalografica. O titanio puro, da temperatura
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ambiente até¢ 882,5°C, exibe estrutura cristalina do tipo hexagonal compacta (hc) e em tal
faixa, esta estrutura ¢ denominada fase o, figura 2.4. Em 882,5°C o titanio sofre
transformacao alotropica e passa a apresentar estrutura cubica de corpo centrado (ccc),
conhecida como fase . Em 1.668°C o titdnio se funde e sua evaporacdo ocorre na

temperatura de 3.260°C, COLLINGS (1984), LAMPMAN (1992) e LONG (1998).

Esta transformagao alotrdpica possibilita a realizagdo de tratamentos térmicos com
transformacao total. O diferente comportamento frente a deformagdo dos tipos de redes
permite dispor de um metal resistente e pouco deformavel a temperatura ambiente (fase o)
e facilmente deformavel, mediante aquecimento (fase ). No entanto, sua baixa
condutividade térmica origina problemas de aquecimento locais, dificultado os tratamentos

térmicos, LAMPMAN (1992).

OC A
3260-t Vapor_____. Vaporizagao
Liquido
1668-f----------- Fusdo

Fase B - estrutura ccc

882, 5-1r-----=------ Transformacdo de fase

Fase a - estrutura hc

Temp. ambiente- | -----------

Figura 2.4 — Transformacdes alotropicas do titdnio puro, COLLINGS (1984).

I1.4.1 — Ligas de Titanio

O principal objetivo da adigdo de Elementos de liga ao titdnio estd associado a
mudanca de equilibrio termodinamico das fases a e . Através de tratamentos térmicos ou
termomecanicos pode-se obter grandes variagdes microestruturais, alterando-se

significativamente suas propriedades. A adi¢do de alguns elementos ao titdnio puro altera a
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temperatura e a estabilidade das formas alotropicas. Alguns elementos resultam na
estabilizagdo da fase o, aumentando a temperatura de transformagao alotropica, enquanto

outros estabilizam a fase 3, diminuindo a temperatura desta transformacao, COLLINGS

(1984) e NIINOMI (1998).

Os elementos que estabilizam a fase o, chamados de elementos alfagénicos, sdo os
metais simples dos grupos IIIA e IVA (aluminio, gilio e estanho) e os elementos
intersticiais hidrogénio, carbono, nitrogénio e oxigénio. Os elementos estabilizadores da
fase B, chamados de elementos betagénicos, sdo os metais de transi¢do vanadio, niobio,
molibdénio, magnésio, cobre, cromo, ferro e os metais nobres, isto ¢, os metais com
afinidade com o Ti e que apresentam a banda de elétron “d” (subnivel “d”) ndo-ocupada ou

parcialmente ocupada, COLLINGS (1984).

As ligas a base de titdnio mais utilizadas para aplicacdo como biomaterial sdo

apresentadas na tabela I1.5, NIINOMI (1998).

Tabela I1.5 — Ligas metalicas de aplicacdo biomédica, NIINOMI (1998).

Liga Normas Microestrutura

Ticp ASTM F67, ASTM E112, ISO 5832-2 o

Ti-6Al-4V ELI** ASTM F136, ASTM F620, ISO 5832-3 o+ P
Ti-6Al-4V ASTM F1108, ASTM F1472 o+ P
Ti-6Al-7Nb* ASTM F1295, ISO 5832-11 o+ P
Ti-5A1-2,5Fe* ISO 5832-10 o+ B
Ti-5A1-3Mo-4Zr - o+ P
Ti-15Sn-4Nb-2Ta-0,2Pd* - o+p
Ti-15Zr-4Nb-2Ta-0,2Pd* - o+
Ti-13Nb-13Zr* ASTM F1713 B

Ti-12Mo-6Zr-2Fe* ASTM F 1813 B

*Ligas desenvolvidas especialmente para aplicacdes biomédicas.
**ELI — extra low intersticial

O titanio tem grande afinidade pelos elementos hidrogénio, carbono, nitrogénio e
oxigénio, todos formadores de solucdes sdlidas intersticiais. A presenga destes elementos
tende a aumentar a dureza e a resisténcia mecanica. Uma vez que o oxigénio ¢,
normalmente, o elemento intersticial mais importante em termos de alteracdo das

caracteristicas mecanicas do titdnio, ¢ comum expressar o efeito total destes elementos
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intersticiais como “oxigénio equivalente”. E importante observar que efeitos benéficos do

oxigénio nas propriedades do titdnio deixam de existir acima de 3000°C, MEI (1988).

Como os elementos intersticiais reduzem a tenacidade do titanio e suas ligas, tanto a
temperatura ambiente como as baixas temperaturas, aplicagdes onde existe elevado nivel de
solicitagdo mecanica exigem o emprego de ligas do tipo ELI (“Extra low intersticial”’), com
teores de elementos intersticiais extremamente baixos. Além disso, a elevada solubilidade
do oxigénio resulta em outro problema peculiar no processamento do titanio e suas ligas.
Ao lado da oxidacdo superficial, normalmente esperada, o oxigénio se difunde em uma

camada superficial, endurecendo-a por solugdo solida, WEISS (1996).

As normas internacionais ISO 5832-2 (1999) e ASTM F67-00 (2002) determinam
quatro graus de Ti cp para aplicacdo médica, sendo que os distintos graus classificam-se em
funcao da quantidade de elementos intersticiais minoritarios que contém o Ti cp, bem como
as normas para as ligas Ti-6Al-4V [ISO 5832-3 (1999) e ASTM F136-98 (1998)] e Ti-6Al-
7NDb [ISO 5832-11 (1999) e ASTM F1295-97a (1997)], pois além das microestruturas, a
pureza dos metais ¢ muito importante para aplicagdo como biomateriais. A tabela 1.6
mostra a composi¢do quimica para utilizagdo do Ti cp e das ligas Ti-6Al-4V ELI* (ASTM
F136-98) e Ti-6Al-7Nb (ASTM F1295-97a) como biomaterial.

Tabela I1.6 — Composicao quimica (%) para utilizacdo do Ti cp (ASTM F67-00) e das ligas
Ti-6Al1-4V ELI* (ASTM F136-98) e Ti-6Al-7Nb (ASTM F1295-97a) como

biomaterial.
Elementos T cp Ticp Ti cp Ticp Ti-6Al1-4V  Ti-6Al-7Nb
(% max.) (Graul) (Grau2) (Grau3) (Grau4d) ELI
N 0,03 0,03 0,05 0,05 0,05 0,05
C 0,10 0,10 0,10 0,10 0,08 0,08
H 0,0125 0,0125 0,0125 0,0125 0,0125 0,009
Fe 0,20 0,30 0,30 0,50 0,25 0,25
(0] 0,18 0,25 0,35 0,40 0,13 0,20
Al - - - - 5,5-6,5 5,5-6,5
Nb - - - - - 6,5-7,5
Ta - - - - - 0,50
\% - - - - 3,5-4,5 -
Ti Balango  Balango  Balango  Balango Balango Balango

31



11.4.2 — Propriedades Mecénicas do Titanio e suas Ligas

As propriedades mecanicas de maior interesse em ligas de titdnio correspondem a
resisténcia mecanica, a ductilidade e a tenacidade. A microestrutura metalurgica dessas
ligas afeta, de forma significativa, o comportamento mecanico das mesmas. O limite de
resisténcia a tra¢do das ligas de titdnio pode variar desde 500 MPa, para o caso do titdnio
comercialmente puro, até 1.500 MPa para ligas B endurecidas; para ligas o + 3 tem-se um

valor em torno de 900 a 1.300 MPa, FLOWER (1990).

As propriedades mecanicas do Ti e suas ligas sdo apresentadas na tabela 11.7. O
modulo de elasticidade destes materiais ¢ de aproximadamente 110 GPa, o qual ¢ a metade
do valor de outros metais como ago inoxidavel para uso cirrgico ou as ligas cromo-
cobalto. Este fato representa uma caracteristica importante, pois comparativamente um
moédulo de elasticidade proximo ou compativel com o osso diminui os fendmenos de
tensoes nos tecidos Osseos vizinhos. Conseqiientemente, a remodelacdo 6ssea podera ser
favorecida, PARK (1984), BOYER (1994), BREME (1995), WANG (1996), KHAN (1999)
e NICHOLSON (2002).

A importancia da semelhanga entre os modulos de elasticidade dos materiais (0sso e
implante), segundo BELANGERO (1988), reside na redistribuicao da carga que se faz entre
0 0sso e o implante. Assim, quanto mais rigido for o implante, maior serd a quantidade de
carga absorvida por ele, fazendo com que o osso subjacente seja protegido. Esta situagdo
favorece a remodelacdo Ossea adaptativa, neste local, que se manifesta através da atrofia
cortical ¢ do aumento da porosidade do tecido dsseo. Isto €, ndo existindo uma boa
compatibilidade mecanica entre o implante e o 0sso, este poderd sofrer alteragdes em sua
estrutura. A utilizagdo de materiais com moddulo de clasticidade semelhante ao do osso,
produzird uma situacdo inversa, com manutencdo da estrutura e, portanto, propriedades
mecanicas normais deste tecido 6sseo, VAN VLACK (1970), CHRISTEL (1987) e
BELANGERO (1988).

A resisténcia a fadiga ¢ um fator critico na vida util do implante devendo suportar
cargas ciclicas de flexdo-torsao que conduzem a ruptura e degradacdo mecanica associada.
Isso justifica o Ti cp ndo ser utilizado em situagdes que excedam a tensao 200 MPa, e suas

ligas, principalmente, Ti-6Al-4V e Ti-6Al-7Nb a tensdo de 700 MPa, pois sofrem
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deformagdo permanente, WANG (1996), AKAHORI (1998), NIINOMI (1998),
NICHOLSON (2002).

Tabela II.7 — Propriedades mecanicas do Ti cp e suas ligas, NIINOMI (1998) e

NICHOLSON (2002).
Ligas Resisténcia a tracdo (MPa) Madulo de elasticidade (MPa)
Ticp 240-550 105
Ti-6Al-4V 860-930 110
Ti-6Al-7Nb 900-1050 105

I1.4.3 - Titanio como Superficie de Implante

O titdnio como superficie de implante retine caracteristicas especificas como
instabilidade, energia de superficie, biocompatibilidade e maleabilidade. A energia
superficial, capacidade de escoamento, permite que o sangue se espalhe homogeneamente
sobre o implante facilitando a adesdo de rede de fibrina e a proliferagdo celular,
caracterizando sua biocompatibilidade. Esta seqiiéncia de qualidades faz do titdnio o
material de elei¢do para a maioria dos sistemas de implantes. A instabilidade leva a
formagdo de uma camada de 6xido estavel que impede que ocorra descarga de ions no

organismo, CARVALHO (2002).

O titanio apresenta diferentes graus de pureza, o comercialmente puro (cp) ¢ de
escolha. Quatro graus compdem esta apresentacdo: grau I o mais puro e mais maleavel, o
grau IV possui contaminantes em quantidades aceitaveis, ¢ o mais rigido. Alguns sistemas
de implante empregam a liga composta de titdnio, aluminio e vanadio, por possuir maior
resisténcia mecanica, em geral sistemas que usam plataforma de assentamento protético em

hexagono interno, CARVALHO (2002).

As diferencas entre o Ti cp e a sua liga € que essa forma uma camada mais espessa
de varios oxidos, e possui menos flexibilidade (resiliéncia). Entretanto, algumas pesquisas
demonstram que ndo ha diferenca na qualidade da interface osteointegrada em longo prazo,

MISCH (2000) e CARVALHO (2002).

Clinicamente, o 6xido de Ti ¢ muito estavel e inerte, ndo se quebra sob condigdes

fisiologicas. A superficie do titdnio perde essa passividade, quando contaminada, e o 6xido
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altera sua composi¢do. A resposta inflamatdria resultard em um tecido de granulacdo que

levara a perda da osseointegracao, WEN (1997).

A influéncia da superficie macroscopica e microscopica na perda dssea marginal de
implantes unitarios conicos foi estudada por NORTON (1998), o qual analisou
radiograficamente 33 implantes por um periodo de quatro anos, em paciente de ambos 0s
sexos e idade variando entre 17 a 71 anos. A camada da superficie de Ti cp foi modificada
por jateamento com particulas de 6xido de titdnio que proporcionou uma rugosidade
granular na superficie de 1 a 3 pym. A média acumulativa da perda 6ssea nos implantes foi

de:
e 042 mm e 0,40 mm de um a dois anos;
e 0,54 mm e 0,43 mm de dois a trés anos;
e 0,51 mm e 0,24 mm de trés a quatro anos;

e 0,62 mm e 0,60 mm para implantes passados da revisao de quatro anos.

PILLIAR (1998) realizou uma revisao de literatura sobre superficie de implantes,
textura e porosidade, na qual comparou macroscopia € microscopia, assim como dimensoes
desta superficie de implantes usinados, jateados com Ti ou liga de Ti, superficie com ataque
acido, plasma spray de titanio, plasma spray de hidroxiapatita e superficie de liga de Ti com
poros (Ti-6Al-4V). Segundo o autor, implantes que possuem superficies porosas ou
modificadas quimicamente parecem ser mais promissores quando comparados com

implantes usinados (superficie lisa).

HALL (2000), em experimentos com osso de 19 coelhos, por um periodo de trés
meses, analisou quantitativamente e qualitativamente implantes de Ti cp e liga de Ti-6Al-
4V em dois grupos, um com jateamento de particulas de 25 um de 6xido de titdnio e outro
com particulas de 75 um. Removidos apos trés meses, os implantes de Ti cp foram
consideravelmente melhores em estabilidade no leito dsseo comparado com a liga de
titdnio, assim como na interface metal/osso apresentaram maior contato, porém no volume
Osseo as ligas mostraram maior quantidade. Contudo, ndo houve diferencas estatisticas

significantes nos resultados.
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DAVIS (1998) demonstrou o mecanismo de integracdo dssea em implantes
usinados e tratados com acido, e a diferenca entre o crescimento Osseo durante a
cicatrizacdo nos dois tipos de implantes, que apresentaram trés fases: 1° osteocondugao,
migragdo de células inflamatorias (macrofagos, neutrofilos, fibroblastos) e diferenciagdo
das células osteogénicas na superficie, formando um arcaboco de tecido conjuntivo
temporario, que depende do desenho da superficie do implante; 2° atividade osteobléstica,
formacao de osso “novo ” resultado da mineralizacdo da matriz interfacial; 3° resposta do
tecido € a remodelagdo e criagdo de osteocitos “de novo” na interface implante/osso. O
autor concluiu que o tratamento de superficie promove um desenho diferente e otimiza as

trés fases do reparo.

ORSINI (2000) realizou um estudo com 10 implantes usinados e 10 implantes
jateados, ambos submetidos ao ataque com acido hidrofluoridrico a 1% e acido nitrico a
30%. Analise por MEV demonstrou que o tratamento de superficie proporcionou uma
rugosidade de 2,5 um, assim como remoc¢do das impurezas e micro-particulas residuais

através do ataque acido, melhorando a ancoragem e osteointegracao.

SYKARAS (2000) em uma revisao de literatura com implantes endosseos de
diferentes categorias, desenhos e topografias de superficie, analisou os efeitos e
significados no processo de osseointegragdo. Demonstrou que varios parametros afetam a
histologia e biomecanica, tais como: didmetro, comprimento, desenho, material, superficie,

tempo e local de implantacdo, entre outros.

WENNERBERG e ALBREKTSSON (2000) sugeriram um guia para padronizar a
evolugdo topografica na superficie de implantes orais, que inclui método para medir
(“confocal laser scanning microscopy’), area sugerida para medir (topos, vales e alas em

trés diferentes areas medidas) e processo de filtragem (meio para valores da rugosidade).

HALL (2000) apresentou um método para modificar a superficie de implantes
através de diferentes métodos fisicos. Na camada de 6xido de titdnio se da a criagdo de
poros com modificagdes de desenhos, espessura, rugosidade e textura. A superficie
essencialmente de 6xido de titanio foi parcialmente cristalizada e apresentou uma excelente
qualidade de reter liquidos pela sua topografia, 1 a 2 um, esta camada apresentou-se

fortemente aderida ao metal e ndo se desprendeu durante a colocagao do implante.
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LARSSON (2000) estudou a interface entre osso e implantes com superficies
diferentes. Os estudos demonstraram que superficies modificadas por eletrotécnica com
oxidag¢do anoddica policristalina proporcionam um espesso 0xido com micro-poros na
estrutura rugosa, apresentado uma superficie muito interessante com propriedades que

podem otimizar a resposta bioldgica.

Para CARVALHO (2001) a superficie do implante apresenta um aspecto
interessante e importante a ser considerado em virtude da capacidade de receber diferentes
tipos de tratamento com o objetivo de melhorar a qualidade da interface, e como defendem

alguns pesquisadores diminuir o periodo nao funcional do implante.

Ja para LAZZARA e DAVIS (2001) a superficie dos implantes proporciona
inimeros estudos na tentativa de melhorar, otimizar e principalmente acelerar a

osseointegracgao.

PROUSSAEF (2001) analisou a evolucao histologica de implantes com HA apds
um periodo de funcdo entre 3,5 e 11 anos, em trés casos clinicos com implantes
osteointegrados. A conclusdo do trabalho foi que a HA ndo apresentou reabsor¢do ou
dissolucdo apos um longo periodo de fungdo, e que provavelmente isso ocorra apenas

quando haja um contato direto com tecido mole.

LI (2001) descreveu sobre interface 0ssea de implantes citologicamente influenciada
por jato de areia com o0xido de aluminio, em um estudo preliminar in vitro com discos de
titanio através de microscopio de fase-contraste; apds um més analisou as caracteristicas
histologicas e ultra-estruturais da interface osteoblasto/implante. A conclusao dos estudos
foi que a superficie rugosa pode interferir induzindo uma conexao osso/fibra perpendicular
a superficie durante a osteointegra¢do, melhorando a biomecéanica interfacial dos implantes

e aumentando as fungdes dos osteoblastos.

LIM (2001) relatou um importante fendmeno: a adesdo das células na superficie dos
implantes; estudou a relacdo entre rugosidade e angulo de contato, para analisar energia
superficial em varios tipos de material: Ti cp, liga de Ti (Ti-6Al1-4V) e liga de titdnio-nickel
(TiNi). As amostras foram submetidas a tratamento mecanico, quimico, por oxidacdo, e
mecanico-quimico. O angulo de contato foi medido usando agua destilada, cloreto de sddio

a 1%, neutrofilos humanos e células osteoblasticas.
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SANZ (2001) em um estudo experimental da resposta dssea a um novo tipo de
tratamento de superficie com fosfato de calcio em implantes de Ti, os quais foram
colocados em tibias de coelho por 16 semanas e depois analisados sob MEV, mostraram
biocompatibilidade do material, aposicdo Ossea sobre a superficie aspera, auséncia de
tecido fibroso na interface osso/implante e reabsor¢ao do material usado — fosfato de célcio

que em superficie usinada age como material inerte.

ABRAHAMSSON (2001), em um estudo experimental em caes, mostrou a
integragdo entre tecido mole e duro e implantes de titanio com diferentes topografias: “self-
tapping standard” e “osseotite”. O autor concluiu que o contato osso/implante foi superior

na superficie “osseotite”, e a densidade dssea ao redor do implante foi similar em ambas.

CARVALHO (2001) citou que a superficie usinada ¢ a mais estudada, aquela que
nao recebe tratamento especial. Ha varios estudos com jateamento por 6xido de aluminio, o
qual deforma e aumenta as irregularidades e conseqlientemente a area de contato.
Superficie quimicamente tratada ¢ aquela submetida a ataque acido (HCI/H,SO.) e
apresenta vales e picos mais homogéneos e menos profundos que a anterior. A pré-oxidada
exibe aumento da area superficial. As de agregacdo por “plasma spray” Ti e de HA foram
mais utilizadas na fase inicial da implantodontia e em implantes cilindricos (sem roscas).
Atualmente “plasma spray” ¢ utilizado por alguns sistemas, enquanto a HA, devido a
problemas de perda de implante, estd sendo gradativamente substituida por outras

alternativas.

A formagdo da camada de oxido de titdnio em contato com o ar contece em
nanosegundos (10” segundo), apoés um milisegundo (107 segundo) a camada cresce e
contaminantes do ar podem ser depositados. Em alguns segundos a camada se equilibra e
alcanca a espessura de 20 a 100 A (10" metros), e essa depende de fatores como: tipo de
maquina que manufatura a superficie metéalica, rugosidade da superficie, tipo de
resfriamento durante a usinagem e tratamentos para esterilizacdo. A camada de 6xido
influencia a reacdo protética e celular. Assim, a superficie do implante assume um papel

fundamental na osseointegracdo, CARVALHO (2002).

HAYAKAWA (2002) fez um estudo in vivo da evolugdo histologica e
histomorfométrica de dois tipos de implantes retirados ainda em funcdo. Neste trabalho o

autor analisou na interface osso/implante a resposta 0ssea de dois implantes de titdnio, um
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tratado superficialmente pelo processo “plasma spray” e outro tratado por jateamento e
ataque acido (SLA), ambos utilizados para ancoragem ortodontica e removidos apds 5 anos
de implantacdo. Histologicamente os dois mostraram contato Osseo e osso altamente

calcificado, porém o SLA apresentou uma interface de contato 6ssea muito superior.

TRISI (2002) propos a introdu¢do de uma nova técnica usando histomorfometria
para estimar a extensdo do contato Osseo entre implante/osso. Foi usado um mesmo
implante: metade usinado, metade tratado quimicamente (osseotite®), no mesmo paciente,
no maxilar posterior. Apds 6 meses, o implante foi removido com broca trefina e analizado
com imagem digitalizada. O contato do osseotite® mostrou-se superior ao usinado, com
uma superficie com caracteristicas de osteocondugao, o que pode ser a resposta do sucesso

clinico apresentado pelo mesmo.

GEURS (2002) analisou a influéncia da geometria e caracteristicas da superficie dos
implantes no processo de osseointegracdo, em estudo in vivo com 120 pacientes e 643
implantes, por 3 anos. Todos pacientes receberam pelo menos 1 implante de cada um dos 3
tipos: Ti tratado por “plasma spray”, revestimento de HA e cilindro com revestimento de
HA. O autor concluiu que HA acelera a taxa inicial de osseointegra¢do e apresenta uma
diminuicdo mais rapida na micro-movimentacdo, em comparagdo com o Ti tratado por

“plasma spray”.

Em 2003, LUKLINSKA estudou a morfologia e a estrutura da interface
osso/implante apos implantacdo in vivo, em tibias de coelho, de implantes compostos de
copolimero de polihidroxibutil biodegradavel refor¢ados com particulas de hidroxiapatita
sintética. O composito moutrou um carater bioquimico com formagao de osso lamelar na

interface e osseointegracao.

ZECHNER (2003), através de histomorfometria, analisou a interface de trés tipos de
implantes em mandibulas de mini-porcos. Foram usados implantes usinados, com
caracteristicas anddicas modificadas e com revestimento de HA. Apos 12 semanas de
implantagdo os implantes foram analisados. Os implantes com caracteristicas anonicas e
revestimento de HA apresentaram um contato osso/implante muito semelhante, enquanto os

implantes usinados apresentaram uma taxa de contato osso/implante muito baixa.
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MATSUYAMA (2003), com o proposito de alterar a superficie de implantes de
titdnio, usou laser de Er:YAG e ndo constatou mudangas significativas na morfologia e

coloragdo da superficie, utilizando resfriamento com jatos de agua.

Estudos experimentais tém mostrado que implantes com superficies tratadas podem
levar a uma integragdo mais rapida, um melhor contado osso/implante e maior torque para

sua remoc¢ao, quando comparados a implantes de superficie lisa, VASCONCELOS (2004).
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I1.5 — O PROCESSO LASER

O nome LASER significa “Light Amplification by Stimulated Emission Radiation”.
Em 1917, Einstein elaborou o fundamento para o laser através da introdugdo do fenomeno
de emissao estimulada. Este fendmeno ocorre pela transi¢do de um atomo para um estado

de menor energia sob a influéncia de radiacao eletromagnética, OKAZAKI (1998).

O primeiro material a demonstrar a emissao do laser foi o cristal sintético de rubi. O
laser de rubi (estado so6lido) foi desenvolvido por Theodore Maiman em 1960. Rapidamente
apos isto, pesquisadores em todo o mundo desenvolveram uma vasta lista de materiais
capazes de emitir feixes de laser. O primeiro laser gasoso foi de HeNe, desenvolvido em
1961, sendo o primeiro com radiacdo continua (ndo pulsada). Em 1964 foi inventado o
primeiro laser liquido. Um laser que ndo se enquadra nestas trés categorias mencionadas
acima ¢ o laser de elétron livre (FEL). Esse converte energia elétrica em luz através da
interacdo de um feixe de elétrons com campo magnético alternado periodicamente
(ondulador). Todos esses produzem densidade muito alta de fluxo em espectro ultravioleta,

VAN NOORT (1987) e HERMAN (1998).

O principio de amplificacdo estd na criagdo de uma populacdo de elétrons
estimulados a sairem do seu estado natural para um estado de maior energia. Quando
retornam ao seu estado original, esses elétrons emitem fétons com energia correspondente a
energia de transicdo entre os niveis eletronicos do atomo. Através de um processo em
cadeia, uma avalanche de emissdes estimuladas de fotons e a amplificagdo do fendmeno
acontecem. O feixe de fotons criado pode ser transportado através de um espelho
semitransparente. Além disso, a luz emitida é altamente monocromatica e¢ direcional,

permitindo assim se obter um foco extremamente preciso.

As propriedades acima mencionadas possibilitam a obtencdo de didmetros
micrométricos para o feixe de laser. Como uma conseqiiéncia, densidades de poténcia
acima de 10" W/m? podem ser obtidas. Para modificagdes de superficie é necessario ter
elevada densidade de poténcia no feixe, o que restringe os tipos de lasers para tal

finalidade, HERMAN (1998).

Dois tipos de laser de alta poténcia sdao disponiveis no mercado. O primeiro tipo € o
laser de onda continua de CO, com uma poténcia maxima na faixa de kW (10" Watts).

Esse tipo de laser contém uma mistura de trés gases: nitrogénio, hélio e didéxido de carbono.
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O modo vibracional das moléculas de CO, gera feixes com comprimento de onda de 10,6
um. A eficiéncia deste tipo de laser é em torno de 10%, a qual ¢ relativamente alta em
comparacdo a outros tipos. O segundo tipo ¢ o laser Nd-YAG, que ¢ um laser de estado
solido, para o qual apenas recentemente foi possivel obter poténcias na faixa de kW. O
elemento ativo Nd** gera feixes com comprimento de onda de 1.06 um. Esse comprimento
permite o transporte do feixe por meio de fibras 6ticas. Em principio, o laser Nd-YAG
opera em um modo pulsado, porém em altissimas freqii€ncias que o aproximam de um

modo continuo. A principal desvantagem desse tipo de laser estd na sua baixa eficiéncia

cerca de 0,2 a 3%, HERMAN (1998).

Ambos os lasers, CO; e Nd-YAG podem ser usados em aplicag¢des de corte, solda e
modificagdo de superficie. Até recentemente, somente laser de CO, era usado para
modificar superficies. Pelo advento do laser de Nd-YAG (alta poténcia) no mercado esta
limitacao foi eliminada ¢ existe uma tendéncia atual nas industrias da troca do laser de CO,
pelo laser de Nd-YAG. Isso se deve pela vantagem de transporte do feixe por fibras oOticas
flexiveis e a maior absor¢do do laser pelo metal para esse ultimo tipo, 0 que compensa a sua

menor eficiéncia com relagdo ao laser de CO,, HERMAN (1998).

I1.5.1 — Modifica¢ao de Superficie por Feixe de Laser

Os processos de modifica¢do de superficie através de feixe de laser, até entdo alvos
de pesquisa e aplicacdo industrial, t€m seus objetos de interesse classificados como: (a)
modificagdo topografica para textura e porosidade; (b) modificagdo fisico-quimica visando
os processos de fusdo e solidificagdo rapida em atmosferas diversas; e (c) recobrimento,
onde o interesse ¢ deposicdo de poés e difusdo de camadas depositadas previamente,

BRAGA (2007).

Assim, um dos processos industriais de modificagdo de superficie ¢ o processo de
injecao de particulas a laser, que ¢ geralmente realizado com laser de Nd-YAG de 2 kW ou
mais poténcia. O feixe € colimado de forma a focar a amostra no didmetro desejado. Entre o
sistema de lentes e a amostra existe o soprador de géas, que tem por funcdo gerar uma
armadura de gas inerte para proteger as lentes e evitar a oxidag¢do da superficie da amostra.
Para fixar o material que vai recobrir a superficie da amostra, dois métodos foram

utilizados: (a) o material ¢ pré-posicionado na superficie da amostra ou (b) o material ¢
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injetado junto com o feixe de laser. Este ultimo método foi utilizado por SMITH (1966)

para injetar particulas ceramicas em superficie metalica liquefeita pelo laser.

SRIVASTAVA (2001) estudou a relagdo entre a microestrutura e os parametros do
laser de CO; para a deposicao de particulas de TisAlsMn,Nb, em Ti-6Al1-4V, utilizando
microscopia Optica, microscopia eletronica exploratoria e de transmissdo para analise das
amostras. O autor concluiu que a microestrutura da camada depositada depende da poténcia
aplicada ao feixe de laser e que ¢ extremamente mais fina e heterogénea, quando
comparada com camadas aplicadas por processos convencionais. Um posterior tratamento

térmico melhora a homogeneidade da camada aplicada.

No tocante a biosuperficies, diversas publicacdes t€ém recentemente aparecido na
literatura, colocando a ferramenta laser em uma variada gama de situagdes no propdsito de
irradiagdes de superficie. Exemplifica-se como um trabalho interessante o de PETO e
colaboradores em 2002, onde a superficie de implantes de titanio jateados com Al,O; foi
irradiada com feixe de laser pulsado de Nd:glass. Os implantes, assim modificados
superficialmente, foram colocados em coelhos e analisados compativamente com implantes
cuja superficie foi somente usinada. A conclusdo foi que o tratamento com laser remove as
impurezas da supeficie, cria uma topografia isomoérfica e o osso formado ao seu redor
oferece uma resisténcia ao torque cerca de 20% maior que daquela obtida em implantes
com superficie usinada. Ainda, buscando correlacionar a irradiagao por feixe de laser destes
produtos com o resultado funcional do fendmeno da osseointegracdo, CHO e JUNG (2003)
observaram que a superficie tratada por laser em implantes roscaveis ofereceu um valor de
torque para a remocao do tecido dsseointegrado de 62,57 Ncm contra 23,58 Ncm para os
nao tratados, apds 8 semanas da implantagdo em coelhos. Justificando estes aumentos na
resisténcia ao torque das superficies irradiadas por laser, HALLGREN (2003) comprovou
através da técnica de histomorfometria que ap6s 12 semanas de implantados em coelhos
Nova Zelandia, a quantidade de tecido calcificado depositado nas roscas do implante foi
maior que aquela depositada nos implantes ndo irradiados. Em sintese, a irradiagdo por
laser sugere aumentar a capacidade de retencdo mecadnica do implante ndo sé pela
topografia de sua superficie, mas também pelas caracteristicas quimicas dos oxidos e

compostos formados.

Como o metal considerado mais biocompativel, o titdnio e sua superficie tém sido

exaustivamente estudados como biomaterial. A exemplo disto, GYORGY (2002),
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utilizando laser de pulso simples de Nd:YAG em amostras de titdnio de alta pureza,
demonstrou que os parametros de poténcia do feixe aplicado influenciam se a fusdo da
superficie ¢ acompanhada ou nao de vaporizagdo de Ti e mais, se ha deslocamento da
massa liquida fundida. Isto ¢ de suma importancia para configurar uma biosuperficie
quanto suas caracteristicas topograficas e fisico-quimicas, conforme citado anteriormente

no primeiro paragrafo deste item.

Obviamente pelo seu elevado potencial de oxidagdo, e sendo o processo de fusdo
preponderante na modificagdo de superficie por laser, ¢ de se esperar que a oxidagao
superficial ocorrera mediante a irradia¢do por laser do titanio em atmosfera normal. Assim,
no estudo de LAVISSE (2002) sobre a oxidagdo em superficie de titdnio por laser, as
seguintes conclusdes sdo interessantes: (a) a camada fundida tem sua espessura dependente
da quantidade de emissdes no mesmo local da superficie; (b) fases ricas em oxigénio sao
obtidas devido a difusd@o de O, na zona irradiada da superficie; (c) na zona termicamente
afetada, a difusdo de O, forma uma estrutura ordenada de TisO, Ti;0, Ti,O com parametros
de rede anomalos; e (d) o 6xido a-TiO nao foi identificado em nenhuma amostra tratada a
laser. No entanto PEREZ DEL PINO (2002), irradiando titdnio com laser Nd:YAG em
atmosfera normal, obteve diferentes camadas de 6xidos com cores uniformes através da
mudanc¢a no tempo de exposicao da superficie ao feixe, € por meio de microscopia Optica
pode verificar que micro-zonas apresentaram diferentes cores. Anélise por DRX mostrou
que as camadas eram compostas predominantemente por Ti,O e TiO, e a espectroscopia
micro-Raman das micro-zonas coloridas identificou a presenca de Ti,O3 e TiO,, onde as
diferentes proporgoes destes 0xidos resultavam em diferentes cores. Esta discrepancia em
conclusdes adversas entre LAVISSE (2002) ¢ PEREZ DEL PINO (2002), como em outros
tratamentos, mostra que também para o processamento a laser a falta de unificagdo de

método impede de se tirar conclusdes apoiadas em sistematica comparativa.

A formacdo de nitretos em titdnio empregando-se laser também tem sido alvo de
interesse de pesquisadores, em fun¢do das propriedades tribologicas da camada formada.
Assim amostras de titAnio irradiadas por GYORGY (2002) empregando laser de Nd:YAG
sob atmosfera de N,, quando analisadas por DRX, XPS, Raman e SEM apresentaram uma
simples fase tetragonal &-Ti,N nas camadas formadas com 2,5 pm de espessura.
Discorrendo ainda sobre propriedades tribologicas, COURANT (1999), utilizando feixe

pulsado de laser Nd:YAG sobre titdnio recoberto com p6 de carbono, obteve uma superficie
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formada por carbeto de titanio e inclusdo de carbono que reduziu drasticamente a friccao a
seco e o desgaste. Processamento por laser em atmosfera de N na liga cirtirgica Ti-6Al-4V
também tém sido estudado, demonstrando forte ocorréncia de nitretos na superficie
irradiada. Desta forma, o processo laser visando formacao de camadas especificas aponta
como de alto potencial mercadolédgico pelo seu menor custo e maior produtividade, quando

comparado aos processos convencionais, JIANG (2000) e YUE (2002).

Observa-se pela literatura que, as caracteristicas microestruturais da superficie
irradiada do titanio e ligas por laser ¢ um importante foco de atencdo da pesquisa atual.
Como o processo de irradiagdo com laser em superficies, pode apresentar estagios distintos
e seqlienciais, ou seja, 1) aquecimento da zona termicamente afetada; 2) fusdo da zona
termicamente afetada; 3) vaporizagdo da zona termicamente afetada; e 4) ablagcdo da zona
termicamente afetada (perfuragdo com arraste da fase liquida para a superficie nas laterais
da zona), estudos isolados de cada estagio sobre as caracteristicas da superficie modificada
passam a ser realizados. Neste contexto, GYORGY (2002) realizou experimento utilizando
laser pulsado de Nd:YAG sob vacuo com niveis de intensidade que ndo levassem a fusao
superficial em amostras de titanio. Foi identificado que ap6s um certo nimero de pulsos
uma nova microestrututa se forma com a acentuacao de rugosidade na superficie, e que a
continuidade da emissdo do feixe leva ao “alisamento” da mesma com formagao
microestrutural dentritica. Este fendomeno incomum esta relacionado com o aumento da
intensidade da irradiacdo efetivamente absorvida pela amostra, devido ao numero de pulsos

recebidos e por decorréncia a fusdo com posterior solidificagdo formando dentritas.
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I1.6 - POLIFLUORETO DE VINILIDENO

A seguir serdo apresentados varios aspectos em relacdo as propriedades do PVDF.
O conhecimento prévio das caracteristicas de um material ¢ tido como protocolo

fundamental para a implantagao in vivo.

11.6.1 — A Estrutura Molecular e Cristalina

O polifluoreto de vinilideno - PVDF pode ser produzido pela polimerizagdo do
radical livre de 1, 1-difluoroeteno, um mondmero sintetizado do acetileno ou cloreto de
vinila via 1-cloro-1, 1-difluoroetano. Geralmente o PVDF ¢ obtido em formas de graos e
posteriormente processado na forma de filmes finos de diversas espessuras (desde alguns
até centenas de micra). Além do PVDF, varios copolimeros do vinilideno de flaor (VDF)
tém sido sintetizados. Os mais comuns sdao os copolimeros com fluoreto de vinila,
trifluoroetileno, tetrafluoroetileno, hexafluoropropileno e hexafluoroisobutileno, WANG

(1988).

O PVDF tem como unidade basica o mondmero —(CH,-CF;)- que se repete, dando
origem as cadeias macromoleculares com ligagdes quimicas do tipo cabeca-cabega (“head-
to-head”), as quais sdo da forma —CH,(-CF,-CF,-CF,-)CH;- ou cauda-cauda (“tail-to-tail”)
—CF,-(CH;,-CH;)-CF,-. Ele ¢ um polimero semicristalino, ou seja, aproximadamente 50%
cristalino e 50% amorfo e geralmente se cristaliza com estrutura esferulitica. Os esferulitos
sdo compostos por lamelas, que durante a cristalizacdo crescem radialmente a partir de um
centro comum. As lamelas alternam material cristalino e amorfo. A figura 2.5 mostra a
estrutura esferulitica e no destaque duas lamelas. As lamelas (espessura de 10-20 nm) sao
compostas por macromoléculas —(CH,-CF,)- com comprimento da ordem de 100 vezes o

da espessura das lamelas, LUONGO (1972).
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Figura 2.5 — Diagrama esquematico da estrutura esferulitica e a dire¢do do crescimento

radial das lamelas.

As moléculas do PVDF podem apresentar diferentes conformacdes. Estas se
referem ao arranjo espacial dos atomos de carbono na cadeia, os quais podem ser mudados
por rotacdes das ligacdes quimicas. As possiveis conformagdes das ligagdes carbono-
carbono sdo: a conformacao trans (T), a conformagdo gauche (G) e a conformagao gauche
(G), as quais sdo representadas na figura 2.6 (a). E as conformagdes estaveis para as cadeias

de PVDF estdo na figura 2.6 (b).

Como visto, pode-se produzir uma variedade de formas de PVDF, ¢ a partir da
década de 70 houve a corrida para identificar suas diversas estruturas. A seguir sdo

apresentadas as formas mais importantes encontradas para o PVDF.
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Figura 2.6 — (a) Possiveis conformacdes estaveis para as ligagdes carbono-carbono e (b)

conformacdes estaveis das cadeias de PVDF, SINEZIO (1990).

11.6.2 — Fase o, (Forma II)

Esta ¢ a fase mais comum para o PVDF, sendo normalmente obtida pela
cristalizagdo apds a fusdo e resfriamento do material. A estrutura desta fase foi determinada
por BACHMAN e LANDO (1981), e ¢ mostrada na figura 2.7. Sua célula unitaria ¢

ortorrdmbica e classificada no grupo espacial P2cm, com os parametros dados por:

a=496 A
b=9,64 A
c=4,62 A
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A célula unitaria € composta por duas cadeias cujos momentos de dipolos normais a
“c” sdo antiparalelos, fazendo com que a fase o seja ndo polar. A densidade média
cristalina da célula unitdria ¢ 1,92 g/em’ e a temperatura de fusio ¢ de 170°C,

HASEGAWA (1971).

.
0s4964A

ea F, & Ff S HF L _n yo)
o~ o . ~ ~ ~. . ~
SE T Ty RN T e
- ] g iy 4
" ' F H ! F
o HUHL RN AN F
HWORY Yoo F R ¥ Filev o NG 2
A7 L W F
— T v

Ao
R
Ao
a (1)

Figura 2.7 — Célula unitaria do a-PVDF: (a) estrutura determinada por BACHMAN e
LANDO (1981) e (b) projecao no plano “ab” e as setas indicam os momentos

de dipolos perpendiculares ao eixo da cadeia.

I1.6.3 — Fase 3 (Forma I)

Esta ¢ a fase mais importante do PVDF, por ser altamente polar, apresenta
caracteristicas piezoelétricas e piroelétricas, o que a torna exclusivamente usada nas
aplicacdes comerciais. Sua estrutura ¢ menos complicada que a da fase o e foi determinada
por GAL’PERIN (1965). A célula unitaria da fase 3, representada na figura 2.8, contém

duas cadeias em simetria ortorrombica com constantes de rede:

a=28,58 A
b=491A
c=2,56A
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e pertence ao grupo espacial Cm2m. Nesta fase 3, a cadeia do polimero tem conformacao
planar zig-zag, resultando em momentos de dipolos com valores elevados (7x102* C.cm) e
essencialmente normais a cadeia, HASEGAWA (1971). A densidade para a fase B ¢ de
1,97 g/lem’ e a temperatura de fusdo, segundo MATSUSHIGE ¢ TAKEMURA (1980), é de
189°C para amostras nao orientadas; para filmes orientados, a temperatura de fusdo
depende da tensdo; quando a contragdo ¢ permitida, o filme 3 funde a 166°C, uma vez que,

quando a amostra ¢ reciclada, o ponto de fusdo sobe para 186°C.

bea94d

@ (b>

Figura 2.8 — B-PVDF: (a) célula unitaria e (b) projecdo no plano “ab” com as setas

indicando a orientagao dos dipolos na cadeia.

11.6.4 — Fase y (Forma III)

Esta fase do PVDF pode ser muito semelhante a uma mistura das fases a e J3,
causou de certa maneira confusdo nos pesquisadores da area. Em 1980, TAKAHASHI e
TADOKORO mostraram que esta fase tem uma conformagao classificada como T:G' T5G.
Na estrutura da fase y as cadeias sdo orientadas de maneira que os momentos de dipolos se

somam e a célula unitaria € polar, monoclinica, com dimensdes:
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a=4,96 A
b=9,58 A
=923 A
B=92,9°

e pertence ao grupo espacial Cc. A figura 2.9 mostra a estrutura da fase y. Sua densidade

cristalina & 1,95 g/cm’ e sua temperatura de fusdo é de 190°C.

.
C=9.23A

Y (lil)

Ca> (b>

Figura 2.9 — Fase y do PVDF: (a) célula unitaria segundo TAKAHASHI e TADOKORO

2

(1980) e (b) projecao no plano “ab” com as setas indicando a dire¢do dos

dipolos na célula unitaria.

I1.6.5 — Fase 6 (Forma 1V)

A fase 0 ¢ também conhecida como versao polar da fase a. Ela pode ser obtida apds
a aplicagdo de um alto campo elétrico, maior que 1 MV/cm, na fase a, DAVIS e
NAEGELE (1978). Resultando numa célula unitdria com as mesmas dimensdes e
conformacdes da fase o, porém as cadeias se arranjam de maneira diferente. Dentro da
célula unitaria os dipolos CF, ndo sdo mais opostos dois a dois, ocorre uma rotagao de 180°
em uma cadeia. BACHMANN (1980) determinou que a célula unitiria da fase & ¢

ortorrdmbica e suas dimensodes sdo:
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a= 4,96 A
b=9,64 A
c=4,62 A

29

e pertence ao grupo P2;cn. A proje¢do nos planos “ab” e “bc” da célula unitaria ¢ mostrada

na figura 2.10.

ar= 496 A

C=462 A

ap (V)

ad> >

Figura 2.10 — Célula unitaria da fase 6 do PVDF: (a) proje¢do nos planos “ab” e “bc”
segundo BACHMANN (1980) e (b) projecao no plano “ab” com as setas

indicando a dire¢do dos momentos de dipolos perpendiculares ao eixo da

cadeia.

I1.6.6 — Procedimentos Usados na Conversiao de uma Fase para Outra

De acordo com o que foi visto, o PVDF pode ser obtido em varias formas
cristalinas. No entanto, ¢ possivel a partir de uma dada forma obter-se outra, utilizando-se
determinados processos. Por exemplo, a fase B pode ser obtida a partir da fase a por
estiramento uniaxial ou biaxial dos filmes, ou também pela aplicagdo de campo elétrico
alto. Apresenta-se, de maneira resumida, na figura 2.11 a variedade de processos para a

cristalizagdo e conversao entre as principais formas cristalinas do PVDF.
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Figura 2.11 — Diagrama esquematico mostrando as conversoes entre as fases do PVDF: T

(temperatura), P (pressao) e E (campo elétrico), DAVIS (1978).

I1.6.7 - Processos de Obtencio de B-PVDF

Filmes de B-PVDF podem ser obtidos pelo processamento adequado da resina de
PVDF. Os filmes devem apresentar caracteristicas tecnologicamente importantes, tais
como: espessura, homogeneidade e cristalinidade, que podem ser obtidas pela extrusdo da
resina, em filmes, ou pela técnica de espalhamento de solucdo de PVDF sobre um

substrado.

A técnica de extrusdo produz filmes bastante homogéneos e com consideravel teor
da fase B. No entanto, a técnica de extrusdo de filmes ¢ restrita a processos industriais, ja

que o processamento exige grandes quantidades da resina de PVDF. Adicionalmente as
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substancias plastificantes adicionadas durante a extrusdo, podem inferir no estudo do

PVDF, GIMENES (2001).

Para obtenc¢do de filmes de PVDF em laboratorio, a técnica por solu¢do apresenta
caracteristicas desejaveis, tais como o processamento de pequenas quantidades de resina, e

principalmente pela possibilidade de controle da cristalinidade do filme processado.

Normalmente os filmes obtidos por cristalizagdo de uma solugdo de PVDF
apresentam alto teor da fase o (indesejada). Geralmente obtém-se B-PVDF pelo
estiramento mecanico, uniaxial ou biaxial, de filmes na fase a. HSU e GEIL (1989)
estudando a conversao por estiramento da fase o em [, concluiram que a transformagao €
altamente influenciada pela temperatura. Os autores verificaram que temperaturas em torno
de 80°C favorecem a obtencao da fase 3, enquanto a 130°C obtém-se somente a-PVDF.
Concordando com os resultados obtidos por HSU e GEIL, MALMONGE (1989) verificou
que a eficiéncia méxima na conversao da fase o em 3 ocorre no intervalo de temperatura de

70 a 80°C, com taxas de estiramento da ordem de 300%.

Contudo, na literatura, alguns trabalhos descrevem a obtencdo de P-PVDF
diretamente da solug¢do através do controle da temperatura de cristalizagdo. MILLER e

RAISONI (1976) obtiveram a fase [ pela cristalizagdo da solugdo de PVDF em

ciclohexano, em temperaturas de 73 a 80°C.

Na pesquisa apresentada nesta tese, os filmes foram cristalizados através da técnica
de espalhamento de solu¢do de PVDF e PVDF/HA sobre um substrato. Sendo o objetivo do
trabalho investigar a aderéncia tanto do polimero PVDF quanto do composito PVDF/HA
em superficie de Ti cp, os filmes obtidos encontram-se na fase o, devido a grande
dificuldade de se obter a fase [ através do processo utilizado. Porém, a literatura mostra
que o PVDF na forma [ possui propriedade piezoelétrica que estimula a produgdo 6ssea
(osteogénese). Desta forma, futuramente trabalhos serdo realizados na tentativa de recobrir

substrato de Ti cp com polimero B-PVDF e compdsito B-PVDF/HA.
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I1.6.8 - Comportamento Ferroelétrico

Piezoeletricidade e piroeletricidade sdo propriedades elétricas apresentadas por
certos materiais, nos quais o elemento comum para ter estas propriedades ¢ a falta de um
centro de simetria na sua estrutura molecular. Geralmente os materiais ferroelétricos

possuem estas propriedades.

Piezoeletricidade ou eletricidade por pressdo ¢ definida nos materiais como a
varia¢ao na polarizagdo causada pela aplicacdo de uma tensdo mecanica. A piroeletricidade
¢ definida como a variagdo na polarizacdo elétrica, resultante de uma mudanga na

temperatura do material, CADY (1946).

Em 1969, KAWALI verificou que um filme de PVDF torna-se piezoelétrico quando

submetido a estiramento mecanico e a agdo de campo elétrico.

BERGMAN e NAKAMURA (1971) salientaram sobre a atividade piroelétrica e
sobre as propriedades Opticas nao lineares do PVDF. Em 1974, TAMURA observou a
histerese do material, constituindo a primeira evidéncia da ferroeletricidade do PVDF.
Porém, somente na década de 80 o material foi reconhecido como ferroelétrico através dos
estudos realizados por FURUKAWA (1980), que avaliou o valor da polarizagdo
remanescente, observando que a polarizagdo diminuia com o aumento da temperatura. No
entanto, constatou-se para o PVDF puro a auséncia da Temperatura Critica, ou Temperatura
de Curie, que ¢ comum aos materiais ferroelétricos. A temperatura de Curie foi observada

para os copolimeros do PVDF com trifluoretileno (TrFe), FURUKAWA (1980).

A ferroeletricidade (inversdao de 180° da polarizacdo permanente no material,
quando lhe ¢ aplicado um potencial adequado) ocorre no PVDF e seus copolimeros, sendo

a estrutura polar uma condicdo para tal fato, SINEZIO (1990).

Desde sua descoberta, o PVDF tem sido objeto de intimeros estudos, que
concentram esforgos no sentido de otimizar sua atividade ferroelétrica, contribuindo para o

desenvolvimento tecnologico de atuadores piezoelétricos e piroelétricos.

54



11.6.9 — Propriedades Fisicas, Mecanicas e Térmicas do PVDF

As propriedades fisicas, mecanicas e térmicas do PVDF de maior importancia
comercial estdo sumarizadas na tabela II.8. As propriedade fisicas gerais refletem a posi¢ao
do PVDF no meio do espectro definido pelo polietileno (PE ) e politetrafluoroetileno
(PTFE) com relacdo ao numero de atomos de fluor por unidade monomérica; neste
espectro, densidade, ponto de fusdo e resisténcia a oxidacao e ataques quimicos geralmente
aumentam com o conteudo de fltior. O PVDF possui boa resisténcia ao ataque ultravioleta e
raio-y, como também excelentes caracteristicas de intempéries, tipificadas pela alta
flexibilidade e praticamente nenhuma deterioracdo das propriedades ap6s muitoa anos
exposto ao ar livre; por esta razdo € o revestimento mais comum para superficies exteriores
de prédios. Com respeito as propriedades mecanicas, o PVDF ¢ excepcional: dentre os
polimeros cristalinos comuns (polietileno, polipropileno, nylons, PTFE e polioximetileno),
o PVDF ¢ o segundo, atras apenas do polioximetileno, em relacdo a resisténcia a tragao,
flexdo, compressao, rigidez e dureza, e tem a maior resisténcia ao impacto. De acordo com
o indice de oxigénio (ASTM D2863), o PVDF nao ¢ considerado inflamével. Sua resiténcia
quimica também ¢ excepcional: mesmo as altas temperaturas (aproximadamente 90°C), o
PVDF ndo ¢ atacado por 4cidos inorganicos ( a ndo ser pelo acido sulfirico fumegante), por
materiais corrosivos (tais como halogénios e oxidantes), por bases fracas e sais, ou por
solventes alifaticos, aromaticos, clorados. O PVDF ¢ susceptivel ao ataque
(entumecimento, amolecimento e dissolugdo) de bases fortes e de compostos organicos

polares (por exemplo, ésteres e quetonas), LOVINGER (1982).
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Tabela I1.8 — Propriedades fisicas, mecanicas e térmicas do PVDF, LOVINGER (1982).

Propriedade Normas Técnicas ASTM Valor

Fisica

Densidade D792 1,75-1,78 g.cm™

Volume especifico D792 0,56-0,57 cm.g"

Indice de refragio (np>) D542 1,41-1,42

indice de fluidez (265°) D1238 5-180 g/10 min.

Absor¢ao de agua D570 0,03-0,06 %

Mecénica

Resisténcia a tragao D638 30-60 MPa (25°C)
20-40 MPa (100°C)

Elongagdo na fratura D638 25-500 % (25°C)
300-600 % (100°C)

Moddulo de elasticidade D638 1200-1600 MPa

Resisténcia a flexao D790 55-75 MPa

Moédulo de flexao D790 1200-1800 MPa

Resisténcia a compressao D695 55-100MPa

Modulo de compressao D695 1000-1400MPa

Resisténcia ao impacto (entalhado) D256 150-550 kJ.m™

Térmica

Faixa de fusao 160-175°C

Temperatura de distor¢do ao calor D648 150°C (66psi)
100°C (264psi)

Perda em massa termogravimétrica 0,5 % (300°C, 1 hora))

Coeficiente de expansdo linear D696 9-12 (x107)°C!

Calor especifico 0,26-0,33 cal.g'°C"!

Condutividade térmica C177 3 x 10 cal (cm-seg-°C)"

I1.6.10 — Aplicacoes Biomédicas do PVDF

O PVDF tem sido utilizado, na maioria das vezes como material para confec¢ao de
transdutores, por serem dispositivos altamente especializados que trabalham em condi¢des
dificeis, tal como o delicado, mas agressivo, fluido corpéreo. Na sua grande maioria, estes
transdutores sdo requisitados a serem miniaturizados e eventualmente a permanecerem
implantados por longos periodos de tempo. A demanda sobre os materiais para serem
usados como dispositivos para aplicagdes biomédicas depende principalmente do nivel de

interagdo do dispositivo com o sistema biologico, PASCHOAL (2003).

Em aplicagdes médicas, com exceg¢do de dispositivos que sdo utilizados

externamente ao corpo humano e aqueles planejados para exercer fungdo em contato com a
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pele, devem-se considerar ndo somente os requisitos mecanicos e propriedades fisicas, mas
também a ja muito debatida influéncia sobre o meio bioldgico, assim como o reverso, a

influéncia do meio bioldgico sobre o material, PASCHOAL (2003).

E importante ressaltar alguns aspectos tais como a absor¢do de agua pelo PVDF que
¢ extremamente baixa e que o homopolimero PVDF ¢ considerado ndo toxico, podendo ser
utilizado por repetidas vezes em contato com alimentos (por exemplo, como material para
embalagens), de acordo com o “U.S. Code of Federal Regulations”, Titulo 21 — “Food &
Drugs”, Capitulo F, pagina 21. Outra pesquisa registrou que o PVDF ndo apresentou
respostas adversas, toxicologicas ou bioldgicas, quando ingerido, inalado ou implantado em
animais sob condigdes controladas, DE ROSSI (1988). Nao ¢é possivel encontrar na
literatura extensivos estudos sobre interacdes material-sangue ou material-tecido, porém
DE ROSSI (1988) cita o registro de ser o PVDF um material de caracteristicas

intermediarias em ensaios de compatibilidade sanguinea realizada através de testes in vitro.

URBAN (1994) e LAROCHE (1995) avaliaram in vivo a biocompatibilidade e
biodurabilidade de filamentos do polimero PVDF, para utilizagdo como linha de sutura em
cirurgias cardiovasculares. A respeito da rea¢do do tecido vascular durante os ensaios in
vivo (cachorros), os autores observaram apds 1 semana a presenca de algumas células
macrofagas na regido do implante. Apds 2 semanas, o implante foi envolvido por colageno
e ndo se observou a presenga de células infecciosas. Os autores ndo observaram o
desenvolvimento excessivo de tecido fibroso durante 6 meses de implantacdo do PVDF,

confirmando a biocompatibilidade e minima rea¢do tecidual induzida pelo material.

A formagao induzida do calo 6sseo por filme de B-PVDF foi reportada por SUZUKI
(1969) e atribuida ao efeito piezoelétrico. FICAT (1984) confirmou as observagdes feitas
por SUZUKI (1969) e observou através de micrografias eletronicas que a diferenciagao
osteoblastica inicial e a formacdo da matriz coldgena foram seguidas pelo acimulo de
calcio (Ca) na mitocondria; e que a calcificagdo da matriz processou com deposicao de
nédulos mineralizados e fusdo destes para formar grandes massas calcificadas. Estas

observacdes confirmam que filmes piezoelétricos de PVDF induzem a formacao ossea.

O efeito piezoelétrico ¢ produzido pelo curvamento ritmico do filme devido a

contracdo dos musculos. Este simples mecanismo e o efeito indutivo benéfico, reportados
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na literatura, t€ém encorajado novos estudos no uso de sistemas piezoelétricos para

promover osteogé€nese em seres humanos.
Alguns dos principais dispositivos médicos que utilizam o PVDF sio:

e Sensores — como os cardiopulmonares nao invasivos, transdutores internos

implantaveis e sensores para proteses, orteses e dispositivos de reabilitagdo e
transdutores para ultra-som, PANTELIS (1984), DE ROSSI (1988),
OHIGASHI (1988), SCHLABERG (1994).

e Atuadores — que utilizam o efeito inverso da piezoeletricidade, ou seja, sdo
capazes de controlar movimentos e for¢as mecanicas com impulsos

elétricos, como micro-injetores de membranas vibraveis, DE ROSSI (1988).

e Geradores de carga — onde estdo suprimentos fisiologicos de energia

implantéaveis (6rgaos artificiais), DE ROSSI (1988).

Mais recentemente, outras aplicagdes para o PVDF tem sido estudadas, como por
exemplo, na endotelializagdo vascular, regeneracdo nervosa, constru¢do de malhas
cirargicas para reparo de hérnias abdominais e implante para promog¢do de crescimento
osso, FICAT (1984), GUENAD (1991), VALENTINI (1992), BOUAZIZ (1997), KLINGE
(2002), PASCHOAL (2003) e CALLEGARI (2004).
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I1.7 - BIOCERAMICAS

As bioceramicas constituem um interessante campo de investigacdo e
desenvolvimento para a obten¢do de biomateriais uteis na fabricagdo e/ou fixacdo de
implantes e também como substituintes de partes vitais do corpo humano. O uso das
bioceramicas tem se estendido desde o emprego isolado do material até outras formas de
utilizag¢do, como por exemplo, no recobrimento de proteses metadlicas ou na associacdo com

materiais poliméricos, tais como colageno, KAWACHI (2000).

A década de 70 marcou o inicio do uso bioceramicas que foram introduzidas
visando substituir os biomateriais como acos, ligas de cobalto e polimetilmetacrilato
(PMMA), pois estavam sendo detectados sérios problemas, entre os quais, o

encapsulamento destes materiais por tecidos fibrosos, KOKUBO (2004).

A primeira bioceramica de uso difundido foi a alumina densa (a-Al,O3), que se
apresentou como bioinerte. Devido a sua boa bicompatibilidade e elevada resisténcia
mecanica, este material vem sendo usado com freqiiéncia até hoje em proteses ortopédicas
substituindo ossos ou partes deles, os quais sdo submetidos na sua atividade funcional a
esforcos elevados. Exemplos tipicos do emprego de alumina sdo as proteses para
substituicdo da cabega do fémur, que faz a articulagdo com o iliaco; e substituicao de dentes

por dentes artificiais implantaveis, KAWACHI (2000).

Além da alumina densa, outras cerdmicas como a zirconia (ZrO;), o dioxido de
titanio (TiO;), os fosfatos de calcio e as vitroceramicas de silica/fosfato de calcio,

apresentam uso muito difundido atualmente, KAWACHI (2000).

Pelo grande nimero de materiais ceramicos utilizados como biomateriais e os
diversos aspectos envolvidos na interagdo com os tecidos vivos, tem-se procurado
classifica-los em grupos. Assim, em termos gerais, as bioceramicas sao classificadas como
bioinertes e bioativas. De acordo com a Conferéncia da Sociedade Européia para
biomateriais realizada na Inglaterra em 1986, o termo bioinerte ndo ¢ adequado, ja que todo
material induz algum tipo de resposta do tecido hospedeiro. No entanto, o termo ainda ¢
comumente utilizado e definido por WILSON (1997), como um material que representa
uma resposta interfacial minima que ndo resulta na ligacdo ou rejeicdo do tecido
hospedeiro, podendo formar uma capsula fibrosa ao seu redor. Como exemplo de ceramicas

bioinertes tem-se: alumina (a-Al,O3), zirconia (ZrO,) e didxido de titanio (TiO,). Por outro
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lado uma ceramica bioativa ¢ definida como aquela que induz uma atividade bioldgica
especifica, podendo se unir aos tecidos Osseos vivos, como a hidroxiapatita,
Caj9(PO4)s(OH),, o fosfato tricalcico Ca3(POy4), e os biovidros, WILLIAMS (1986), AOKI
(1988) e VALLET-REGI (1997).

O fenomeno da bioatividade ¢ um exemplo da reatividade quimica do material
ceramico com o meio fisioldgico, resultando em osso neoformado, HENCH (1993) e

RATNER (1996).

Do ponto de vista estrutural, os materiais ceramicos podem ser divididos em sélidos
cristalinos (ceramicas), so6lidos amorfos (vidros) e so6lidos amorfos com nucleos de
cristalizagdo (vitroceramicas), por sua vez, podem possuir carater inerte, bioativo ou

reabsorvivel, HENCH (1993) e RATNER (1996).

As ceramicas de fosfato de célcio tém merecido lugar de destaque entre as
denominadas bioceramicas por apresentarem auséncia de toxicidade local ou sistémica,
auséncia de respostas a corpo estranho ou inflamagdes, e aparente habilidade em se ligar ao
tecido hospedeiro. Tais caracteristicas positivas podem ser explicadas pela natureza
quimica destes materiais que por serem formados basicamente por ions calcio e fosfato,
participam ativamente do equilibrio i6nico entre o fluido bioldgico e a cerdmica,

KAWACHI (2000).

Uma forma conveniente de classificar os varios fosfatos de calcio ¢ através de sua
razdo molar entre calcio e fosforo, como ilustrado na tabela I1.9. Varios fosfatos de calcio
que possuem razao variando de 0,5 a 2,0 podem ser sintetizados por precipitagdo a partir de
solucdes contendo ions calcio e fosfato, sob condicdes alcalinas ou acidas, ZENG (2000).
Estes fosfatos podem ser transformados em ceramicas biocompativeis e osteocondutoras
(capacidade para fazer que o crescimento dsseo ocorra sobre a superficie do material),

MISCH (2000).

Dentre as ceramicas de fosfato de cdlcio, a hidroxiapatita com razao Ca/P igual a
1,67, por ser o principal componente presente na fase mineral dos ossos €, sem duvida, a
mais estudada e a mais utilizada para as finalidades clinicas, VAN BLITTERSWIJK
(1985), BAGAMBISA (1993), RIPAMONTI (1996) e LAYMAN (1998). O uso clinico da
hidroxiapatita, por outro lado, ¢ limitado devido a sua lenta biodegradagao, DE GROOT

(1980). Estudos efetuados por longos periodos de tempo t€ém mostrado que a hidroxiapatita
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comega a ser reabsorvida gradualmente apds 4 ou 5 anos de implante, NORDSTROM
(1990). A reabsor¢ao ¢ uma caracteristica desejada para um biomaterial em alguns tipos de
implantes, nos quais o processo de degradacao ¢ concomitante com a reposi¢cao do 0sso em

formac3o.

De forma genérica, as bioceramicas de fosfato de calcio degradam, com uma
velocidade dada pela seguinte ordem: CaHPO4.2H,0O > CaHPO,4 > CagH,(PO4)s.5H,0 >
Ca3(PO4), > Cajg(PO4)s(OH),. A reabsorcao do material que representa esta degradacao €
causada pela dissolugdo, que depende do produto de solubilidade do material e do pH local
no meio fisioldgico, pela desintegracdo fisica em particulas menores e, ainda, por fatores
bioldgicos, como a fagocitose, a presenga de leucocitos e de mediadores quimicos que
causam a redugdo do pH local. A velocidade de reabsor¢ao pode aumentar com o aumento
da area superficial (As p6 > As sélido poroso > As so6lido denso), com o decréscimo da
cristalinidade e, no caso da hidroxiapatita, pela substituicio de CO5> (carbonato) nos sitios
de fosfato e por Mg2+, Sr** nos sitios de calcio, HENCH (1991), KAWACHI (2000) e
LEGEROS (2002).

Entre os materiais estudados que apresentam velocidade de reabsorcao aprecipavel,
estd o fosfato tricalcico — Ca3z(PO4), — com razao Ca/P igual a 1,5. Este material ¢
bioreabsorvivel e biocompativel, sendo parcialmente reabsorvido entre 6 e 15 semanas apos

implantagdo, dependendo da porosidade, KAWACHI (2000).

Tabela I1.9 — Varios tipos de Fosfato de célcio, AOKI (1991).

Ca/P Férmula Nome Abreviacio
2,00 CasO(POy4), Fosfato tetracalcico TTCP
1,67 Ca;o(PO4)s(OH), Hidroxiapatita HA
=1,67 CajoxHax(PO4)s(HO),  Hidroxiapatita deficiente em célcio ou ACP
fosfato de calcio amorfo
1,50 Ca3(POs)» Fosfato tricalcico (o, B, y)OCP TCP
1,33  CagH,(PO4)s.5H,0 Fosfato octacéalcico OoCP
1,00 CaHPO4.2H,O Hidrogeno fosfato de célcio dihidratado DCPD
1,00 CaHPO, Hidrogeno fosfato de célcio DCP
1,00  CayP,07 Pirofosfato de célcio (o, B, 7) CPP
1,00 Ca,P,07.2H,0 Pirofosfato de calcio dihidratado CPPD
0,70  Ca7(P5016)0; Fosfato heptacalcico HCP
0,67 CasH,PcOo9 Dihidrogeno fosfato tetracalcico TDHP
0,50 Ca(H,PO4),.H,O Fosfato monocalcico monohidratado MCPM
0,50 Ca(POs), Metafosfato de calcio CMP
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I1.8 - HIDROXIAPATITA

A apatita € um nome geral para compostos com a estrutura basicamente hexagonal,

pertencente ao grupo P63/m e representada geralmente pela formula M o(Z0O4)sX>, onde:
M: Ca®", Sr**, Pb*", Cd*", Mg”", Fe*", Na', K"
Z0: PO, AsO4”, VO47, Si0s*
X:F,ClI',OH ", Br, O,

Tais compostos existem espalhados na natureza como constituintes principais de
rochas igneas (rocha que se cristalizou a partir de uma magma) e metamorficas (rocha que
sofreu metamorfismo sob a agdo de variaveis temperatura e/ou pressao e que foi
reorganizada, estruturalmente e/ou mineralogicamente face a essas novas condigdes ou
fatores de metamorfismo), e em grande depositos em varios lugares do mundo. A forma
predominante € a apatita de calcio, Ca;o(PO4)sX,. Substituindo o anion X por OH™ tem-se a
hidroxiapatita, de grande interesse bioldgico, por ser o principal constituinte inorganico de
ossos e dentes dos seres vertebrados, ¢ sem duvida, a mais estudada e a mais utilizada para
as finalidades clinicas, PARK (1984), KANAZAWA (1989) ¢ ELLIOT (1994). Nas
aplicagdes tecnologicas, a HA ¢ utilizada no preenchimento de cavidades, em forma de
graos densos ou porosos, bem como no revestimento de implantes metalicos, esses
geralmente feitos de titdnio. Nesse ultimo caso, procura-se melhorar as caracteristicas dos
implantes, combinando-se a resisténcia mecanica do metal a atividade biologica do material

ceramico, como ilustrado na figura 2.12, KAWACHI (2000).

A hidroxiapatita apresenta boas propriedades como biomaterial, tais como
biocompatibilidade, bioatividade, osteocondutividade e unido direta ao osso, VALLET-

REGI (2004).
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Figura 2.12 — Representagdo esquematica das propriedades bioldgica e mecanica dos

diferentes materiais utilizados como biomateriais, SPIEKERMANN (1995).

A estrutura cristalina da hidroxiapatita ¢ hexagonal, pertencente ao grupo P63/m,
com parametro de rede: a =b = 9,43 A e ¢ = 6,88 A, PARK (1984) A, AOKI (1999),
ELLIOT (1994) e WEST (1999). A figura 2.13 apresenta o arranjo atomico da
hidroxiapatita projetada ao longo do eixo-c, onde se observa dois atomos de calcio
cristalograficamente independentes, AOKI (1991). Os ions OH™ se posicionam sobre os
vértices do plano basal projetado e ocorre a intervalos iqiiidistantes (metade da célula 3,44
A) ao longo da coluna perpendicular ao plano basal e paralelo ao eixo-c. Seis dos dez ions
Ca na célula unitaria estdo associados aos ions OH na coluna perpendicular, resultando
numa forte interacdo entre eles, PARK (1984). O atomo de Ca(ll) em z = Y, % esta
circundado por 6 atomos de oxigénio (O) pertencentes ao grupo PO, e ao grupo OH, e o
atomo de Ca(I) em z = 0, ' esté circundado octaedricamente por 6 atomos de O. Os dtomos
de Ca(Il) formam um tridngulo normal ao eixo-c, € 0s mesmos giram 60° mutuamente ao

longo desse eixo. O arranjo do grupo OH circundado por dtomos de Ca, formando um
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triangulo ao longo do eixo-c, ¢ também caracteristico da estrutura da HA. Os dois 4tomos
de O do tetraedro PO, localizado no plano espelho em z = Y, %, e os outros dois ocupam
simetricamente os sitios acima e abaixo dos planos, KANAZAWA (1989), LEGEROS
(1993), ELLIOT (1994) e NICHOLSON (2002).

Caw(PO4)s(OH)2
c-Axis
:;:'Tn:;_',.-.“:\—.
e
o®
.'I-Alipli .'___'D:-ISA
® =« O o
Ca P O H

Figura 2.13 — Estrutura atomica da hidroxiapatita, LEGEROS (1993).

I1.8.1 — Propriedades da Hidroxiapatita

Quando se pensa em reparar uma parte do esqueleto, a priori poderiam existir duas
possibilidades muito distintas, em fun¢ao de substituir a parte danificada, ou substitui-la
regenerando o 0sso. Este planejamento faz pensar em um campo de investigagdo muito
importante, onde a HA preparada como blocos porosos e densos, granulos e recobrimento
de metais com excelente biocompatibilidade com os tecidos vivos e resisténcia mecanica
(como resisténcia a tragdo, resisténcia a compressao e deformagao de torgdo) tem sido
melhorada apresentando valores similares ou superiores aos dos ossos e dentes, originados
do método de sintese, porosodade e as técnicas de medidas escolhidas, PARK (1984) e

KANAZAWA (1989).

As propriedades quimicas da HA podem ser modificadas através do método de sua
preparagdo. Para implantes Osseos ou dentdrios, com grande tempo de vida 1til, ¢

empregado um material pouco soluvel constituido por hidroxiapatita pura. Quando se
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deseja que o implante seja reabsorvido pelo corpo cedendo lugar ao tecido dsseo novo
utiliza-se uma ceramica mais solivel, geralmente constituida por uma mistura de

hidroxiapatita com outros fosfatos de calcio, NAKAZAWA (1989).

Existe uma ampla variacdo de propriedades mecanicas relatadas para HA, sendo
encontrado para a HA sintetizada resisténcia média a compressdo e a tragao de 917 e 196
MPa, respectivamente, para amostras policristalinas densificadas totalmente. Em um outro
estudo foi encontrado uma resisténcia a compressao de 294 MPa, resisténcia a flexdo de

147 MPa e uma dureza Vickers de 3,43 GPa, PARK (1984).

A resisténcia a fratura da HA ¢ geralmente degradada pela existéncia de elementos
microestruturais, tais como impurezas e segundas fases (TCP, OCP e outras) presentes. A
tabela I1.10 apresenta uma comparagdo das propriedades mecanicas da HA sinterizada
(densa e porosa) com alguns tecidos calcificados de vertebrados. Embora as ceramicas de
HA densas apresentem maiores resisténcias, as ceramicas porosas possuem a vantagem de

poderem ser convertidas em osso, NAKAZAWA (1989).

Tabelall.10 — Comparagdo das propriedades mecéanicas da HA sinterizada com tecidos

calcificados de vertebrados, NAKAZAWA (1989).

Propriedades Esmalte Osso HA sinterizada
(HA: 92-97%) (HA:60-70%) Densa Porosa
Densidade (g/cm’) 2,9-3,0 1,5-2,2 3,156 -
Densidade Relativa (%) - - 95-99,8  50-70
Resisténcia a compressao (MPa) 250-400 140-300 270-900 30-100
Resisténcia a flexao (MPa) - 100-200 80-250 -
Resisténcia a tragao (MPa) - 20-114 90-120 40
Resisténcia diametral (MPa) - - 35-95 -
Modulo de Young (GPa) 40-84 10-22 35-120 -
Tenacidade a fratura (MPa/ml/z) - 2,2-4,6 0,7-1,2 -
Dureza Vickers (GPa) 3,4-3,7 0,4-0,7 3,0-7,0 -
Coeficiente de expansio (10°) - - 11-14 -

A quantidade e a média de tamanho de poros, além de afetar as propriedade
mecanicas da HA, também sdo fatores criticos que afetam as difusdo de nutrientes,
aderéncia celular, migragdo e crescimento interno dos tecidos, os quais sdo necessarios para
formacao, reparacao e regeneragdo 0ssea. O tamaho do poro em osso cortical varia de 1 a

100 um, enquanto em osso trabecular essa variagao ¢ 200 a 400 um, KANAZAWA (1989).
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Estudos realizados indicaram que o tamanho dos poros na superficie dos implantes e
a interconectividade dos mesmos permitem o crescimento 6sseo interno e a formagdo de
vasos sanguineos nas porosidades, sendo recomendado que o tamanho de poro em um
biomaterial seja de pelo menos 50 um para formagdo de vasos sanguineos € 200 um para

crescimento 6sseo, LEGEROS (2002).

I1.8.2 — Apatita nao-Estequiométrica e Biologica

Uma série completa de solucdes solidas de HA pode ser obtida pela substituicao do
Ca®" por Sr**, Ba®", Cd*" e Pb*". Os parametros de rede “a” e “c” da HA com a substituicio
do Ca®" varia com o raio iénico do substituinte catidnico. O Bario-HA apresenta o valor
méaximo de a = 10,178 A e c = 7,730 A. Para o Cloro-HA o eixo “a” expande de 9,418 A a
9,634 A e o eixo “c” contrai de 6,884 A a 6,778 A, ao contrario da Fluor-HA, a qual
apresenta uma ligeira diminui¢do no eixo-a (9,368 A) e o eixo-c praticamente nio varia,

KANAZAWA (1989).

Resultados de estudos em apatitas sintéticas mostraram que a incorporagdo de
diferentes fons causa variagdes em caracteristicas morfologicas do cristal (tamanho e
forma) e nas propriedades de dissolugio. Por exemplo, a incorporagio de Mg®" e CO5™
provoca a reducdao no tamanho do cristal e aumenta a taxa de dissolugdo. A presenga de
COs* modifica a estequiometria da HA variando a razdo molar Ca/P, ELLIOT (1994) ¢
LEGEROS (2002).

A formula da HA nao-estequiométrica ¢ dada por:
Ca1O_X(HPO4)X(PO4)6_X(OH)2_X.HH20 (0 <x<l1,n= 0—2,5)

No comportamento térmico da HA, ¢ notavel que, além da expansdo anisotrdpica
esperada para o material hexagonal, a rede expande com uma grande inclinagdo acima de

800°C. KANAZAWA (1989)

Estudos utilizando-se de analises de DRX, infravermelho e SEM identificaram que
a fase mineral do esmalte, dentina e osso consiste somente de uma fase, a hidroxiapatita
carbonatada — HAC — com formula: (Ca, Mg, Na);o(POsHPO4CO3)s(OH),. O mecanismo
para incorporacio de carbonato est associado a substitui¢io do PO4> por COs* e Ca®" por

Na'. Este tipo de substitui¢do em apatita é descrito como tipo B. A substituigdo tipo A, OH™
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por CO;* também pode estar presente na apatita sintética (principalmente em apatitas
preparadas em condi¢des acima de 1000°C). Geralmente esses tipos sdo diferenciados

através da espectroscopia no infravermelho, ELLIOT (1994) e LEGEROS (2002).

A hidroxiapatita carbonatada dos ossos tém um teor de carbonato entre 4 e 8%, o
qual aumenta com a idade enquanto ocorre um decrécimo do ion hidrogenofosfato,

VALLET-REGI (2004).

Os cristais sdo de tamanho nanométrico, podendo aparecer no formato de agulhas
ou tabletes alongados, medindo 40 X 25 X 3 nm, dispersos na matriz organica,
JUNQUEIRA (1985) e LEGEROS (2002). Seu pequeno tamanho ¢ um fator muito
importante, para explicar a solubilidade das apatitas bioldgicas comparadas com as apatitas
minerais. O pequeno tamanho e a baixa cristalinidade sdo duas caracteristicas tipicas de
apatitas bioldgicas que, junto com sua composi¢do nao-estequimétrica, desarranjo cristalino
e presenga de ions carbonato em sua rede cristalina, permitem explicar seu comportamento.
Nenhuma apatita biologica apresenta a relacdo Ca/P estequiométrica, mas todas elas
tendem a relacdo estequiométrica durante os estdgios de maturacdo e envelhecimento,
estando ligado a um aumento da cristalinidade, KAWACHI (2000). Tudo isso pode ter uma
importante significagdo fisioldgica, ja que o tecido no estagio “jovem”, menos cristalino,
pode desenvolver-se mais facilmente e, por sua vez, ser o depdsito de outros elementos que
o organismo ira utilizar, ja4 que, como conseqiiéncia do carater essencialmente nao
estequiométrico das apatitas, ¢ facil substituir quantidades variadas de muitos ions tais

como Na', K, Mg*", St**, CI', F, HPO,~, KAWACHI (2000) e LEGEROS (2002).

Quando as apatitas vao se tornando mais cristalinas, a troca e o crescimento tornam-
se mais dificeis. Vale a pena ressaltar que, devido a facilidade de substituicdo das apatitas,
seguramente o 0sso ¢ um importante sistema desintoxicador de metais pesados, ja que
estes, em forma de fosfatos insoluveis, podem ficar retidos nos tecidos duros sem alterar de

forma significativa suas propriedades estruturais, KAWACHI (2000) e LEGEROS (2002).

I1.8.3 - Aplica¢des da Hidroxiapatita
A hidroxiapatita, por ser o principal constituinte da fase inorganica do osso, tem
sido muito estudada. Suas caracteristicas quimicas e estruturais possibilitam seu uso na area

médica como material biocompativel em implantes e proteses, EANES (1980). Na
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ortopedia existe um particular interesse em usa-la como revestimento de proteses metalicas
para promover a ligacdo interfacial estavel entre o material implantado e o tecido vivo,

FULMER (1992).

No tratamento de tumores, esse biomaterial vem sendo usado como suporte de agao
prolongada. A introducdo de drogas anticancerigenas em blocos de hidroxiapatita porosa
permite que o tratamento da doenca seja realizado com a liberacdo gradual da droga no
organismo, FULMER (1992). Sob este aspecto essa técnica ¢ atrativa, pois combina o

tratamento do tumor com a substitui¢ao do osso doente, LIU (1997).

Na area odontoldgica a hidroxiapatita ¢ utilizada para evitar perda Ossea apds a
restauracao ou extracdo de um dente. Pinos de titdnio revestidos com hidroxiapatita sdao

usados no implante para a substitui¢do da raiz, LIU (1997).

\

As aplicacdes da hidroxiapatita sintética ndo se restringem a area biomédica.
Devido a sua grande afinidade por proteinas, a HA tem sido aplicada como adsorvente em
cromatografia liquida. A capacidade de adsorcao da HA esta relacionada a estrututa do poro

e a natureza fisico-quimica da superficie do s6lido, AKAZAWA (1996).

68



IL.9 - METODOS DE RECOBRIMENTO

Materiais utilizados como implantes sao classificados como bioinertes (induz uma
resposta minima do sistema imunoldgico), biotoleraveis (exibem uma resposta do tecido
hospedeiro, mas ¢ aceito pelo organismo) e bioatives (permite uma resposta biologica
especifica na interface com o tecido vivo, possibilitando a formacao de uma ligagdo entre o
tecido e o proprio material), dependendo da natureza de sua interagdo com os tecidos vivos.
Dentre os diversos materiais empregados em implantologia, os metais merecem atencao
especial em funcdo de sua alta resisténcia mecanica. Entretanto, os metais s3o materiais
biotoleraveis, ndo sendo capazes de ligar-se ao tecido dsseo. Por outro lado, os materiais
bioativos criam ligagdes quimicas fortes com os tecidos 0sseos, mas nao resistem a altas
tensdes mecanicas. A hidroxiapatita (HA) € o principal componente mineral dos ossos. Ela
tem sido exaustivamente estudada como material para implantagdo Ossea, e sua excelente
bioatividade e osteocondutividade tem sido claramente estabelecida. Entretanto, a
implantagdo de HA ¢ somente possivel em situagdes de baixas tensdes ou apenas de tensdes
de compressdo. Esforcos tém sido feitos para combinar a resisténcia mecanica dos metais e
as propriedades bioldgicas da HA através do uso de recobrimento. Métodos tais como “ion
sputtering”, “plasma spray”, sol-gel, eletrélise, biomiméticos e rota polimérica tém sido
utilizados, WILLIAMS (1987), HANAWA (1991), VALLET-REGI (1997), SUCHANEK
(1998), RIGO (1999) e KATTI (2002).

I1.9.1 - Recobrimento por “Ion Sputtering”

(134

A técnica do “ion sputtering” (IS) consiste em bombardear um alvo do material a
ser depositado com um feixe de ions positivos, o qual por transferéncia de momento
provoca o deslocamento de atomos neutros do alvo, que condensam sobre o substrato
desejado na forma de um filme fino. O equipamento tecnoldgico necessario € bastante
comum em laboratérios especializados, embora a produtividade do mesmo seja muito

baixa, FISHER (1986) ¢ VOSSEN (1978).

Esta técnica tem sido estudada para a deposi¢do de recobrimento de HA sobre ligas
de Ti e Co, utilizando como alvo um disco de HA sinterizado. Os autores registraram a
obtencao de um recobrimento aparentemente bem ligado dos substratos com uma espessura

de 0,5 a 2 mm, dependendo das condi¢des do “sputtering”. O estudo da cristalinidade dos
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recobrimentos obtidos mostraram variabilidade, embora detectando-se em algumas
amostras HA bem cristalina e em outras uma fase amorfa. Isto se atribuiu as variagdes na
velocidade de resfriamento de uma corrida a outra, assim como a influéncia da pressao
parcial de oxigénio presente no sistema. Esta variacdo na cristalinidade deve influenciar
marcadamente o comportamento bioldgico das diferentes amostras. Ndo se conhecem
registros de implantes metalicos comerciais recobertos com HA por esta técnica, PILLIAR

(1993).

I1.9.2 — Recobrimento por “Plasma Spray”

De todos os métodos de recobrimento de HA sobre metais o método de “plasma
spray” (PS) ¢ o unico que ¢ utilizado para fins comerciais, em decorréncia da
disponibilidade do equipamento tecnolégico a um prego acessivel e com produtividade
adequada, inicialmente desenvolvido para fins de recobrimentos de outra natureza, RIGO

(1999).

O p6 de HA ¢ injetado em um gas transportador o qual se ioniza, alcangando o
estado de plasma ao passar por um arco elétrico estabelecido entre dois eletrodos. Neste
estado o gas alcanga temperaturas até¢ 20.000 K dentro do arco, que diminuem rapidamente
até uns 2.000 a 3.000 K a 6 cm do arco. Nestas condi¢cdes o p6 de HA, transportado a alta
velocidade através do plasma, funde parcialmente e se ioniza, sendo projetado neste estado
sobre o substrato metalico, onde sofre um rapido resfriamento. O recobrimento ¢ produzido
mediante a deposi¢do de varias camadas e utilizando técnicas robotizadas para o controle
do equipamento. As espessuras finais dos recobrimentos oscilam em geral entre 40 a 100

mm, VOSSEN (1978), DHERT, (1992) e JARCHO, (1992).

O primeiro elemento de implante colocado no mercado se deve a Valen, que em
1980 produziu e comercializou implantes dentarios endo-dsseos do tipo ancora recoberto
com HA através de PS. O recobrimento consistia na aplicacdo de uma camada base de
particulas de Ti aplicado também por PS, sobre a qual se aplicou o recobrimento de HA.
Estes implantes foram comercializados com o nome de “Hydroflex” devido, segundo o
produtor, a possibilidade de dobrar o implante sem que houvesse descolamento do

recobrimento, DRISKELL (1994).
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Rapidamente o mercado foi invadido por uma série de implantes recobertos com
HA com esta técnica, principalmente implantes dentérios intradsseos e hastes das proteses
de fémur, aos quais se atribuia a capacidade de uma rapida e intima dsseo-integragdo. A
maioria dos resultados publicados demonstra que, os implantes metalicos recobertos com
HA por esta técnica apresentam uma ligagao efetiva com o tecido 6sseo que conduz a uma

rapida estabiliza¢do do implante em curto prazo, RIGO (1999).

O exame de implantes recobertos por este método e retirados apos grandes periodos
de implantacdo tem colocado em evidéncia algumas desvantagens do método. Em primeiro
lugar a natureza da ligagdo HA-metal ¢ puramente mecanica, ndo existindo nenhuma
evidéncia de interacdo quimica; os recobrimentos obtidos se comportam como uma
ceramica fragil, falhando quando submetido as cargas de tragdo originadas pela grande
diferenca entre os coeficientes de expansao térmica do substrato e da HA, JARCHO (1992),
PILLIAR (1993) e RANZ (1997).

Em segundo lugar, a HA se decompde parcialmente ao atingir as altas temperaturas
do plasma, alterando sua bioatividade. Diversos produtos de decomposicdo tem sido
registrados em recobrimentos comerciais e experimentais, sendo os mais comuns a
oxiapatita [Ca;o(PO4)cO], B- e a-fosfato tricalcico [Ca3(POys),], 6xido de célcio (CaO),
fosfato tetracalcico [Cas(PO4),0], fosfato de calcio amorfo e fase vitrea amorfa, JARCHO
(1992), KLEIN (1993), LACEFIELD (1993), REY (1996), RANZ (1997), VOGEL (1996).
Estes produtos da decomposicao sdo mais soluveis do que a HA, em decorréncia disso
pode-se ter uma dissolug¢do e biodegradacdo do recobrimento, ficando entdo a superficie
exposta ao meio fisiologico e diminuindo a adesdo na interface HA-metal, YANG (1995).
As mudangas que ocorrem no recobrimento, quando imerso no fluido fisioldgico, sao
notavelmente aceleradas pela acdo de esforcos mecanicos ciclicos sobre o implante

recoberto, REIS (1996).

Em alguns casos, a descomposi¢do da HA cristalina em outras fases amorfas
ocorrida durante o processo de PS, pode ser revertida mediante tratamento térmico do
recobrimento a temperaturas entre 400-600°C, VOGEL (1996). Por outro lado, a presenca
de fases amorfas ou cristalinas soluveis favorece a bioatividade nos primeiros estdgios da

implantacdo, RANZ (1997).
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A técnica de recobrimento com HA-PS ¢é altamente sensivel a qualidade do po
empregado e aos parametros do processo de deposicdo, dai a grande variabilidade da
composicdo e das propriedades quimicas, fisicas e bioldgicas dos recobrimentos de HA

comerciais e experimentais descritos na literatura, YANG (1995).

As citadas desvantagens t€ém limitado as esperancas inicialmente depositadas nesta
técnica, mas ainda sdo validas a 6sseo-condutividade e a 0sseo-integracdo demonstradas a
curto prazo. Atualmente empregam-se amplamente proteses de quadris com hastes femurais
recobertas com HA-PS em pacientes jovens e implantes dentarios cuja extragdo no caso de

falhas ndo conduz a riscos elevados para os pacientes, RIGO (1999).

A resposta mais provavel ao porqué do éxito clinico dos implantes recobertos com
HA-PS ¢ que a principal fun¢do do recobrimento consiste em induzir a formacao rapida de
osso durante o periodo inicial da cicatrizacdo. Assim, apesar da perda de propriedades do
recobrimento durante o periodo de implantagao, a superficie do implante permanecera 0sso-

integrada e estabilizada pelo osso circundante, DENISSEN (1997).

O emprego de flaorhidroxiapatita em lugar da HA pode ser uma boa alternativa para
a obtencdo de recobrimentos mais adesivos € menos porosos, minimizando-se a sua

decomposi¢ao, RANZ (1997) e DENISSEN (1997).

I1.9.3 — Recobrimento por Métodos Sol-Gel

Nos métodos sol-gel (SG) materiais inorganicos podem ser preparados a partir de
solugdes contendo compostos metalicos tais como alcoxidos, ou outros sais organicos ou
inorganicos como fontes de cations, dgua como agente de hidrdlise e alcoois como
solventes. Como resultado da hidrélise dos precursores metalicos a solugao se torna um sol.
As reagdes continuam, e pouco a pouco interligam as particulas, solidificando o sol em um
gel. Os géis, apds secagem, podem ser em alguns casos os produtos finais ou podem ser
submetidos a calcinagdo e/ou sinterizagdo a temperaturas relativamente baixas para obter

pos, fibras, mondlitos ou recobrimentos ceramicos, RIGO (1999).

Na preparacao de filmes finos ou espessos, técnicas como “dip coating”, “spin
coating”, “spray coating” sdo comumente usadas para recobrir substratos vitreos,
ceramicos, metalicos e poliméricos. Estes filmes sol-gel sdo bastante promissores para

recobrimento de substratos de superficies pequenas ou grandes (até¢ 10 m?). O método sol-
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gel de fabricagdo de filmes finos oferece vantagens potenciais sobre as técnicas
convencionais, tais como baixa temperatura de processamento, recobrimento facil de
grandes superficies, possibilidade de obten¢do de filmes com espessuras de 10 A a alguns

mm e baixo custo das instalagdes, RIGO (1999).

Uma grande variedade de filmes finos ja foi preparada pelo processo sol-gel e
alguns deles ja estdo em uso pratico no mercado internacional. Muitos destes filmes tém
aplicagdes promissoras para dispositivos eletronicos, optoeletronicos, fotonicos, quimicos e

mecanicos, ZELINSKY (1984), SEGAL (1989) e BRINKER (1990).

A técnica SG ainda ndo ¢ amplamente utilizada para o preparo de recobrimentos de

HA, sendo poucos os trabalhos publicados nessa area, RIGO (1999).

BRENDEL (1992) utilizou nitrato de célcio e fenildiclorofosfina como reagentes e
acetona como solvente. Apos hidrolise e oxidagdo formou-se uma solugdo viscosa que foi
aplicada através do método de “dip coating” sobre substratos de alumina, titanio e ligas de
titanio. Através da secagem, a solugdo se transforma em um polimero sélido. Calcinando
este polimero a temperaturas na faixa de 900 a 1100°C obtém-se a formagdo de HA com
uma rede cristalina levemente distorcida. Mediante este método obteve-se camadas finas e
quase totalmente densas onde a caracterizagdo por difragdo de raios-X indicou a presenga
de HA e P-fosfato tricalcico. Com o uso de solugdes mais viscosas ou multiplos

recobrimentos ocorre a formagao de camadas mais espessas, porém altamente porosas.

De acordo com BREME (1995), através da hidrolise de uma solugdo de CaO e
fosfato de trietila ou fosfato de trimetila obteve-se um sol. Pela técnica de “dip coating”
foram recobertos substratos de Ti dopados com manganés, em seguida foram secos durante
1 hora a 130°C, levando a formagdo de um gel. Finalmente, calcinando a 600-800°C
ocasionou-se a formacdo de um filme. Esse filme foi caracterizado através de difragdo de

raios-X, verificando que a fase presente foi HA.

Solugdes foram preparadas com razdes molares de Ca/P=1,67 utilizando-se acetato
de calcio em H,O destilada com adi¢do de varios precursores de fosforo, tais como: acido
fosforico, pentoxido de fosforo refluxado com 1-propanol e fosfito de trietila. Discos de
zirconia foram imersos nessas misturas e secos a vacuo a 100°C para remover a fase

liquida; e em seguida calcinados a 1100°C. Segundo a difracdo de raios-X, o melhor
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resultado foi obtido com a mistura de acetato de célcio e fosfito de trietila (razdo Ca/

P=1,62) a 1000°C apresentando HA como tnica fase cristalina, HADDOW (1996).

Segundo TUANTUAN (1996), sol-géis de HA foram preparados pela dispersao de
nanocristais de HA em H,O destilada ou em uma solug@o salina fisioldgica com auxilio de
um homogeneizador ultra-sonico. Filmes de HA sobre barras de Ti foram preparados
através da técnica de “dip coating” sem tratamento térmico ulterior. A espessura dos filmes
obtidos foi de 10 a 200 um. A adesdo entre o filme e o Ti foi muito pequena, contudo, a
adesdo entre o osso e o Ti recoberto com HA foi o dobro da encontrada para barras de Ti

sem recobrimento.

Para RUSSELL (1996) o precursor da HA ¢ obtido através dos reagentes hidrogénio
fosfato de n-butila e nitrato de célcio tetrahidratado e 2-metoxietanol como solvente em
uma razao Ca/P = 1,67. Esta solu¢do ¢ depositada por “spin coating” sobre o substrato. O
filme fino foi seco a 350°C por 1 min. A camada seca foi submetida a tratamentos térmicos
de 500 a 950 °C em atmosfera de N, com altas velocidades de aquecimento e resfriamento.
A caracterizagao do material recoberto foi feita através da difragao de raios-X, sendo que o
aumento da temperatura de calcinagdo do substrato recoberto leva a um aumento na

cristalinidade da fase de HA obtida.

De acordo com CHAI e colaboradores (1998), utilizando-se fosfito de trietila e
dietoxido de calcio, foram feitos recobrimentos de varios substratos como alumina, zirconia
e titanio. A calcinagdo foi feita entre 500 e 900 °C. A cristalizagdo da fase de HA na

camada ocorreu entre 500 e 600 °C segundo indicou a difragao de raios-X.

Para a deposi¢do de HA através de sol-gel ndo ha dados na literatura quanto a
aderéncia das camadas depositadas. As desvantagens encontradas neste caso sdo a baixa
produtividade e a toxicidade das substancias envolvidas, no caso de se utilizar o método
para larga escala. Porém, este método parece ser promissor devido a simplicidade do
equipamento tecnoldgico empregado, baixo custo para instalagdo, baixas temperaturas no
processo ¢ a possibilidade de controle das caracteristicas da camada depositada, RIGO

(1999).
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11.9.4 — Recobrimento Eletrolitico

As técnicas de eletrdlise sdo habitualmente empregadas para depositar filmes com
propriedades especiais, geralmente metalicos, sobre substratos também metéalicos. De
maneira semelhante a eletrélise convencional, pode-se empregar o método para a deposi¢ao
de filmes de fosfato de calcio sobre substratos metalicos, baseando-se na redugdo catodica

da agua:
HO0+e — % H, T+O0OH

A reagdo eletrolitica acima produz um aumento local do pH nas imediagdes do
eletrodo que atua como catodo que pode ser aproveitado para a precipitacio de fons Ca*’ e
PO,> presentes na solugdo eletrolitica, na forma de uma camada insolavel e aderente de

fosfato de célcio sobre o catodo, RIGO (1999).

Este procedimento ¢ empregado para recobrir substratos de Ti com uma camada de
fosfato de célcio cuja estrutura cristalina assemelha-se a de uma apatita carbonatada (COs-
HA). Como eletrdlito utiliza-se uma solucao aquosa de CaCl, e de NH4H,PO4 e a condigao
da eletrolise consiste na aplicagdo de pulsos de potencial de 20 segundos de duracdo
seguidos de 20 segundos de repouso para, segundo os autores, obter um crescimento mais
uniforme do recobrimento de COs-HA. Apos a eletrolise pode-se melhorar a densidade e a
adesdo do recobrimento através da sinterizacdo a vacuo a baixas temperaturas (300 a

800°C), PILLIAR (1993).

Através da eletrolise de solugdes aquosas de Ca(H,PO4),.H,O e de CaHPO4.2H,O
na presenga ou nao de NaNO; e NaF, a temperaturas entre 20-90°C e densidade de corrente
de 6 mA/cm? tem-se obtido recobrimentos de HA deficiente em Ca(Cajgx (HPO4)x(PO4)sx
(OH),«.nH,0, HADC) sobre aco inoxidavel SUS 304. Neste caso a presenca dos aditivos
NaNO; e NaF e um maior pH favorecem a deposi¢do de HADC, com relagao a deposi¢ao

de CaHPO4.2H,0 e Ca HPO4, MONMA (1993).

BAN e colaboradores (1997) recobriram Ti com HA mediante eletrolise a 62°C
durante 20 min em um eletrolito composto de NaCl, CaCl, ¢ K;HPO, em pH 7,2,
empregando uma densidade de corrente catodica de 160 mA/cm”. Em testes de implantacio
in vivo em fémur de coelho encontraram que a resisténcia de “pull-out” apds 3 semanas foi
maior para os implantes de Ti recoberto que para os controles, porem apds 9 semanas

nenhuma diferenca significativa foi observada entre os implantes recobertos e os controles.
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O exame dos implantes retirados mediante espectrofotometria no infravermelho de
transformada de Fourier (FTIR) demonstrou que a formagao de novo osso na superficie do

implante ¢ favorecida pelo tratamento eletrolitico.

O método eletrolitico requer equipamento de baixo custo e os conhecimentos
cientificos e tecnoldgicos sao bem dominados, podendo ser um método promissor para a
aplicacdo de recobrimentos bioativos de HA sobre substratos metalicos, porém sao

evidentes as seguintes desvantagens:

e A deposi¢ao de HA nao condutora sobre o catodo aumentam a resisténcia da
cuba, estabelecendo-se uma limitag@o sobre a espessura do recobrimento. Na

literatura existente nao se menciona as espessuras obtidas no recobrimento.

e A liberagdo de hidrogénio sobre o catodo devido a reacdo eletrolitica pode

afetar a ades@o da camada de HA e contribuir para a presenca de poros.

e A velocidade de formagdo ¢ adesdo da camada ao substrato é baixa, REY

(1996).

Apesar destas aparentes desvantagens, o método eletrolitico merece atencdo e
oferece perspectivas imediatas ndo para obtencao de recobrimento definitivo, mas para uma
camada intermediaria, que posteriormente podera ser recoberta por uma camada definitiva

através de outros métodos, RIGO (1999).

Uma variante indireta para a deposicao de uma camada de HA sobre Ti consiste na
anodizacdao do substrato em uma solucdo contendo 0,3 mol/L de acetato de calcio e 0,06
mol/L de b-glicerofosfato de calcio e um potencial anddico de 350 V, ISHIZAWA (1995).
Nestas condi¢des forma-se um filme de 6xido de titanio contendo Ca e P. Apds tratamento
em autoclave em presenga de adgua a 300°C, durante 2 horas, precipita-se uma grande
quantidade de cristais de HA. O resultado ¢ uma camada anddica de oxido de titanio
contendo Ca e P de 10 mm de espessura, e sobre esta outra camada de HA de elevada

cristalinidade com 2 um de espessura, ISHISAWA (1995).

Testes de implantagdo in vivo realizados em fémur de coelho mostraram 6tima
deposicao de osso sobre implantes de Ti recobertos segundo este procedimento e a
resisténcia da interface osso-implante, determinada mediante o teste de “push out”, foi a

mesma que para implantes de controle feitos de ceramica de HA, ISHIZAWA (1995).
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Esta variante para obtencdo de uma camada de HA através do método eletrolitico
indireto parece ser uma boa op¢ao para solucionar as dificuldades do método direto, RIGO

(1999).

11.9.5 — Recobrimento Biomimético

A HA biolodgica presente no tecido 6sseo vivo se diferencia da obtida por métodos
sintéticos por sua menor cristalinidade e a presenca de substituicdo iOnicas em sua
estrutura, considerando-se que estas particularidades desempenharam um papel importante

em seu comportamento bioldgico, LEGEROS (1991).

Em 1990 ABE e colaboradores desenvolveram um procedimento que permite
recobrir praticamente qualquer substrato com uma camada uniforme de HA bioldgica, com
até¢ 15 mm de espessura. O procedimento originalmente foi empregado sobre Ti, ligas de Ti
(Ti-6Al1-4V), ago inoxidavel SUS 316, Pt e Cu, além da Al,O3, ZrO,, vidro de silica,
polimetacrilato de metila, polietileno; posteriormente foi aplicado com éxito a poli(etileno
tereftalato), poli(etersulfona), poliamida 6, poli(tetrafluoretileno) e hidrogel de
poli(alcoolvinilico). No caso de metais, sabe-se que a morfologia dos precipitados estd
diretamente vinculada ao tipo de metal bem como as caracteristicas de sua superficie, sendo
que, a Unica limitacdo aparente ¢ referente a natureza do substrato que deve ser estavel no
meio utilizado e ndo liberar substancias inibidoras da nucleacdo de HA, TANAHASHI

(1994 € 1996), LEITAO (1995 € 1997) e KOKUBO (1997).

O método de ABE e colaboradores (1990) consiste em colocar o substrato a ser
recoberto em uma solucao sintética (SBF) de composigdo idnica semelhante a do plasma
sangiiineo. Conjuntamente com o substrato coloca-se uma placa de vidro de composicao
em peso (%), MgO - 4,6; CaO - 44,7; SiO, - 34,0; P,Os - 16,2; CaF; - 0,5, denominado
vidro G bioativo. Este ¢ colocado a uma distante de aproximadamente 0,5 mm do substrato.
Depois de mantido o sistema durante 7 dias a 36,5°C forma-se sobre o substrato uma
camada continua e homogénea de 1 mm de espessura composta por cristalitos de HA
biologica muito finos e de aparéncia fibrosa, alongados na direcdo do eixo c. Através da
reimersao durante 7 dias em uma solugdo 1,5 vezes mais concentrada do que a primeira
obtém-se um aumento na espessura da camada de at¢ 15 mm. A caracterizagao do

recobrimento demonstrou que se tratava de COs;-HA de baixa cristalinidade, muito
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semelhante a HA biologica presente no tecido 6sseo natural. ABE e colaboradores (1990)

propdem o seguinte mecanismo de recobrimento:

e Os ions silicatos presentes no vidro G dissolvem-se e se adsorvem sobre o

substrato.
e Ocorre a nucleagdo de HA sobre os ions silicato adsorvidos.

e Os nucleos de HA crescem as custas do SBF supersaturado com relagdo a

HA, produzindo-se o recobrimento do substrato (1 mm de espessura).

e A espessura da camada aumenta (até 15 mm) as custas do SBF 1,5 vezes

mais concentrado.

Este mecanismo parece concordar com estudos sobre a formacao de HA sobre silica
gel, no qual se atribuiu um papel fundamental na formagdo de HA aos grupos silanol

(SiOH) presentes na superficie do gel, VOSSEN (1978) e LI (1993).

KOKUBO (1997) pode observar o crescimento de HA “bioldgica” sobre um
substrato polimérico colocado em SBF, separado 0,5 mm de una placa de silica gel e em
seguida imerso em SBF 1,5 vezes mais concentrado. Quando o primeiro tratamento com
silica gel foi omitido observou-se que apds a imersdo em 1,5 SBF nada acontecera,
indicando que os ions silicato dissolvidos da silica gel e adsorvidos sobre a superficie do
polimero induziram a nuclea¢do da HA “bioldgica”. Constatou se que quando a silica gel
foi substituida por um vidro a base de CaO-SiO, essa nucle¢do pode ser acelerada pelos

, 24+ - . .
ions Ca“" dissolvidos do vidro.

RIGO e colaboradores (1998) substituiram a etapa do tratamento em presenca de
vidro G no procedimento de ABE e colaboradores (1990) por imersdo em uma solugdo de
silicato de sodio de pH fisiologico (100 ppm de Si). Apos o tratamento com silicato de
sodio discos de Ti-6Al-4V foram imersos em 1,5 SBF, constatando-se a formacdo de uma

camada de HA carbonatada similar a reportada por ABE e colaboradores (1990).

Ainda que ndo se tenha valores publicados sobre a aderéncia do recobrimento de
HA sobre os metais, ha valores publicados para os recobrimentos sobre diferentes
substratos poliméricos na faixa de 4,40 a 0,63 MPa, sem nenhum tipo de tratamento de

superficie, e na faixa de 9,77 a 2,14 MPa quando esses polimeros sofreram tratamento das

78



superficies com plasma em atmosfera de oxigeno, TANAHASHI (1994) ¢ KOKUBO
(1997).

O procedimento de recobrimento biomimético ndo necessita de equipamento
tecnoldgico sofisticado e os reagentes quimicos necessdrios sdo de baixo custo. Os
inconvenientes sao a longa duracdo, a baixa produtividade, e a pobre adesdo. Além disso, o
desempenho mecanico e bioldgico do recobrimento obtido precisa de mais estudos, REY

(1996).

I1.9.6 — Recobrimento por Rota Polimérica

Como mencionado na introdugdo deste trabalho, experiéncias com implantes
ortopédicos e dentarios recobertos com HA nos Estados Unidos da América tém sido
positivas, KAY (1992). No entanto, ha problemas relacionados com perda 6ssea ao redor de
implantes de Ti recobertos com HA devido sua elevada rigidez, SZIVEK (1994),
TEIXEIRA (1995), RASHIMIR-RAVEN (1995). Também hé relatos sobre degradagdo dos
revestimentos de HA, HENCH (1991). Tais problemas tém sido explicados pela baixa
qualidade dos revestimentos obtidos, devido a tecnologia de recobrimentos de HA ser de
dificil controle. Desta forma, a qualidade dos implantes recobertos com HA pode variar,

dependendo do produtor. KAY (1992) e CHEANG (1996)

Um dos enfoques mais interessantes para melhorar a seguranga e diminuir a rigidez
dos biomateriais de HA ¢ a fabricacdo de compdsitos polimero/HA. BONFIELD (1988)
desenvolveu compositos de polietileno/HA. Com o aumento da carga de HA na matriz
polimérica, o modulo de Young e a bioatividade dos compdsitos aumentam, enquanto a
ductilidade diminui. Infelizmente, os compositos de polietileno/HA ndo sdao biodegradaveis.
Além disso, a presenga da bioinercia do polietileno diminui a capacidade do material de se
unir ao o0sso. Outros compodsitos de polimero/HA também tém sido desenvolvidos. Bons
exemplos sdo os compositos poli(acido lactico-co-acido glicolico)/HA e poli(L-acido
lactico)/HA. Eles sdo biodegradaveis e bioativos, VERHEYEN (1992), ZHANG (1999),
IGNATIUS (1996) e ATHANASIOU (1996).

Recentemente, varias pesquisas tém direcionado esforcos nos compositos de
polimero sintético e hidroxiapatita utilizando técnicas de mineralizacdo in situ. Aditivos

poliméricos tais como acido poliacrilico (PAAc) e acido acrilico (AAc) tém sido
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investigados como aditivos organicos apropriados, devido as suas propriedades de se unir
ao célcio. Alguns desses polimeros sdo conhecidos por acelerar a nucleagdo de HA das
solucdes de calcio e fosfato. Contudo, as propriedades mecanicas de tais compdsitos ainda

sdo inadequadas para uso na substitui¢ao 6ssea, KATTI (2002) e BHOWMIK (2007).

A maioria dos trabalhos encontrados na literatura refere-se a estudos sobre a
influécia das particulas de HA na matriz polimérica, isto €, as variacdes nas propriedades
mecanicas dos compositos @ medida que se varia a concentracdo de HA, para aplicagdo em
substituicdo e/ou preenchimento 6sseo. Porém, nada se encontra com relagdo a aplicacao
destes compdsitos no revestimento de superficies metalicas. Desta forma, o presente
trabalho propde uma nova metodologia de recobrimento de Ti cp modificado por feixe de
laser com composito polimérico PVDF/HA, utilizando o método de deposicao “casting”

descrito no item II1.2.3. Tal metodologia € promissora por apresentar vantagens, tais como:
e Tecnologia simples (os equipamentos envolvidos sdo simples);
e Baixa temperatura de processamento (100-120°C);

e Recobrimento facil e homogéneo.

A unica desvantagem ¢ a utilizagdo do solvente dimetilacetamida, o qual ¢
altamente toxico. Porém, de acordo com a metodologia proposta, o solvente ¢ totalmente
eliminado do material composito, comprovado por trabalhos anteriores através FTIR-ATR,

CARDOSO (2000) e RIBEIRO (2003).
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CAPITULO III - MATERIAIS E METODOS
II1.1 - MATERIAIS
III.1.1 — Titanio Comercialmente Puro - Ti cp

Utilizou-se placas de a-Ti cp, com e sem tratamento superficial a laser, de
dimensoes 1,5 x 1,5 x 0,2 cm. As placas foram fornecidas e confeccionadas pela empresa

Titanews Com. de Titanio Imp. Exp. Ltda., Osasco-SP.

A analise quimica das placas de Ti cp ¢ apresentada na tabela III.1, juntamente
com as especificacdes normativas ASTM 265-99. Tais dados foram fornecidos pela

empresa Titanews através do certificado N. M435/04.

Tabela III.1 — Composicao quimica do Ti cp e especificacoes da ASTM 265-99.

Material | N(%) | C(%) | H(%) | Fe(%) | O (%) | Al(%) | V (%)

Ti cp 0,013 0,02 0,001 0,08 0,13 --- ---

ASTM B265 0703méx. angméx. 07015méx 0,30méX4 0,25méX4 -— -—-

II1.1.2 — Polimero Polifluoreto de Vinilideno - PVDF

Utilizou-se o polimero a-PVDF na forma de peletes como matriz polimérica na
preparacdo do compdsito do presente trabalho. Os peletes de PVDF foram fornecidos pelo
Prof. Dr. Celso Xavier Cardoso do Departamento de Fisica, Quimica e Biologia da UNESP
de Presidente Prudente-SP.

Especificacdes do polimero PVDF:
e Fabricagdo: Atochem.
e Tipo: Florafon F4000 HD.
e Aparéncia: peletes circulares de cor branca.

e Diametro médio dos peletes: 3 mm.
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I11.1.3 — Hidroxiapatita - HA

Empregou-se HA comercial na forma de po, fornecida pela empresa
CONSULMAT - Sao Carlos/SP, como carga para obter filme compdsito PVDF/HA, o qual

foi utilizado para revestir as placas de Ti cp.

II1.1.4 — N,N-Dimetilacetamida - DMA

Utilizou-se DMA para dissolver os peletes de PVDF e formar uma emulsdo de

HA. A férmula molecular do DMA ¢ a seguinte:

Especificacdes do N,N-dimetilacetamida:
e Fabricagdo: Vetec
e Aparéncia: clara
e Dosagem: 99%

e Peso Molecular: 87,09 g/mol

I11.2 - METODOS
I11.2.1 — Limpeza das Placas de Ti cp

As placas de Ti cp de dimensdes 1,5 x 1,5 x 0,2 cm foram polidas em ambas as
superficies com lixa de SiC de granulometria 1500 mesh, para que cada amostra exibisse o
mesmo estado de superficie. Em seguida, passaram pela seguinte seqiiéncia de limpeza para

eliminagdo das impurezas organicas:
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e Banho em élcool etilico por 10 minutos em ultra-som;
e Banho em é4gua destilada por 10 minutos em ultra-som;
e Banho em acetona por 10 minutos em ultra-som;

e Banho em 4gua destilada por 10 minutos em ultra-som;

e Secagem em estufa a 60°C por 1 hora.

II1.2.2 — Tratamento de Superficie das Placas de Ti cp por Feixe de Laser

O propdsito do tratamento superficial a laser € promover uma melhor aderéncia
tanto do filme de PVDF quanto filme compoésito PVDF/HA — 60/40 na superficie das
placas de Ti cp, devido a irradiagdo a laser apresentar diversas vantagens em relagdo aos
processos convencionais de modificacdo de superficie, tais como: ablagdo (capacidade de
aquecer ou fundir a camada superficial em espessura e area dimensionalmente
micrométrica); a possibilidade de manipular o feixe por meio de um sistema Otico para
modificar a superficie de objetos de complexa geometria; auséncia de qualquer elemento ou
ferramenta de contato; baixissima deformagdo termomecanica no produto e total
possibilidade de eliminar o risco de contaminagdo ao tratar a superficie de dispositivos

bioldgicos, KURELLA (2005).

Apo6s o processo de limpeza as amostras foram separadas em dois grupos. Em um
dos grupos as placas de Ti cp foram submetidas ao tratamento superficial de irradiagdo por
feixe de laser, ficando o outro grupo de amostras sem tratamento superficial. As amostras
foram irradiadas em apenas uma das superficies, utilizando um equipamento Digilaser
DML 100-Violin 10-Nd:YVO, da empresa ADITEK localizada no municipio de
Cravinhos-SP. Todo o procedimento e condigdes do processo de irradiagdo das amostras
tiveram como referéncia o trabalho de BRAGA (2007), o qual estudou a modificagdao de
superficie empregando laser e recobrimento de implantes dentdrios de titanio com apatitas.
A tabela III.2 apresenta os pardmetros de configuracdo do feixe de laser estudados pelo
pesquisador. Dentre os parametros estudados, segundo o autor, a condicdo 7 de
configuracdo do feixe de laser foi a que apresentou os melhores resultados com relagdo ao

perfil topografico da superficie resultante apds irradiacao.
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Desta forma, utilizou-se a configuragdo 7 da tabela acima para irradiar

superficialmente as amostras de Ti cp deste trabalho. Como nos estudos de BRAGA

(2007), a irradiagdo das amostras também foi realizada em atmosfera ambiente (ar).

Apo6s o tratamento superficial a laser as placas de Ti cp passaram novamente pela

mesma seqiiéncia de banhos e secagem descrita no item III.2.1, exceto polimento, para

eliminar as impurezas decorrentes da agao do laser na superficie do metal.

Tabela II1.2 — Parametros de configuracao do feixe de laser, BRAGA (2007).

Parametros Definitivos 1 2 3 4 5 6 |7** | 8 9
Poténcia (%) 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100 | 100
Velocidade de varredura (mm/s) | 300 | 300 | 300 | 500 | 500 | 500 | 100 | 100 | 100
Espaco entre varreduras (mm) 0,01 0,01 |0,01 0,01 0,01|0,010,01|0,01]|0,01
Numero de passos 1 1 1 1 1 1 1 1 1
Freqiiéncia de pulso (kHz) 35 15 5 35 15 5 35 15 5
Area de exposi¢do (mm°) 25 | 25 [ 25 | 25 | 25 | 25 | 25 | 25 | 25
Poténcia de pico (kW) * 145 34 | 50 [ 14,5] 34 | 50 |14,5| 34 | 50
Largura de pulso (ns) * 17 12,5 10 | 17 [12,5] 10 | 17 | 12,5] 10
Poténcia média (W) * 86 | 65|38 |86 |65 ]| 38| 86| 65| 3,8
Energia de pulso (mlJ) * 0,2410,41|0,56|0,24|0,41|0,56 | 0,24 | 0,41 | 0,56

(*) Dados obtidos das curvas fornecidas pelo fabricante do equipamento.
(**) Condigdes utilizadas neste trabalho.

I11.2.3 — Preparacao dos Compositos Ti-PVDF/HA — Método “Casting”

O fluxograma abaixo mostra de forma resumida o processo de preparagdo dos

compésitos Ti-PVDF/HA.

PVDF + DMA

100°C
+
Agitacao

HA + DMA

PVDF + HA + DMA

lEspthamento

—

Ti + PVDF + HA + DMA

11 10°C + 4 horas (Secagem)

Agitacao

Ti-PVDF e Ti-PVDF/HA-60/40
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Dissolve-se peletes de PVDF em DMA, em recipiente com agitagdo continua e
temperatura controlada em 100°C. Em outro recipiente forma-se uma emulsdao de HA em
DMA sem aquecimento, apenas com agitagdo. Apds completa dissolu¢do do PVDF,
adiciona-se a HA, mantendo a temperatura e agitagdo até atingir a viscosidade necessaria
para espalhamento da mistura sobre uma placa de vidro contendo a amostra de Ti cp, a qual
fica totalmente submersa na solu¢do. Em seguida, deixa-se secar em estufa a 110°C por 4
horas para eliminar o solvente DMA. Obtendo-se assim placas de Ti cp, com e sem
tratamento a laser, recobertas somente em uma das superficies com filme de PVDF e

composito PVDF/HA - 60/40.

Com relagdo a preparacao dos compdsitos as seguintes observagdes devem ser

feitas:

1) as porcentagens em massa aqui estudadas foram baseadas em estudos anteriores,
BRAGA, ROGERO, COUTO, MARQUES, RIBEIRO ¢ CAMPOS (2007), onde realizou-
se a caracterizagdo de filmes de PVDF e compositos PVDF/HA nas proporgdes em massa
de 90/10, 80/20, 70/30, 60/40, 50/50, 40/60 ¢ 30/70. Neste estudo concluiu-se que o limite
maximo de HA incorporada em PVDF ¢ de 40% e que para as proporgdes acima de 60/40
ocorre o aparecimento de HA na forma de p6 na superficie dos filmes. Desta forma, optou-
se por utilizar neste trabalho as propor¢des 100/00 e 60/40 com o intuito de estudar a
aderéncia do polimero PVDF e do filme composito PVDF/HA, na méxima concentragdo de

HA, em placas de Ti cp com e sem tratamento superficial a laser.

ii) a temperatura e tempo de secagem das amostras também foram baseados em
trabalhos anteriores, CARDOSO (2000), RIBEIRO (2003) ¢ CAMPOS (2007), onde
verificou-se, através de analises de FTIR/ATR, que esta condi¢do (110°C e 4 horas) ¢ ideal
para eliminar todo o solvente DMA, pois ndo detectou-se tracos do solvente nos espectros

dos compositos estudados.

II1.2.4 — Caracterizacao das Amostras
I11.2.4.1 — Microscopia Eletronica de Varredura (MEV)

A morfologia superficial das amostras de Ti cp, com e sem revestimento de filme

composito PVDF/HA, foi analisada por microscopia eletronica de varredura (MEV) em um
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microscopio eletronico de varredura de alto vacuo da marca LEO, modelo 4401, pertencente
ao Laboratorio de Recursos Analiticos e de Calibragio (LRAC) da Faculdade de
Engenharia Quimica da UNICAMP, Campinas-SP. As amostras foram colocadas em
suportes apropriados para MEV; as placas de Ti cp que receberam revestimento de
composito PVDF/HA foram recobertas por filme de ouro em atmosfera de argonio, pelo
processo de “sputtering” (POLARON SC7620 SPUTTER COATER), a fim de tornarem-se
condutoras. O microscopio operou com tensdo fixada em 10 kV, corrente em 100 pA e as

imagens foram registradas com ampliagdes de 500 e 4000 vezes.

I11.2.4.2 — Espectroscopia por Dispersiao de Energia de Raios-X (EDS)

Para identificar os elementos constituintes, as amostras com e sem revestimento de
filme compdsito PVDF/HA foram expostas aos raios-X com energia dispersiva. O
equipamento utilizado, conforme item I11.2.4.1, foi um microscopio eletronico de varredura
de alto vacuo da marca LEO, modelo 440i, acoplado com sistema para micro-analise
quimica por Espectroscopia por Energia Dispersiva de Raios-X (EDS), pertencente ao
Laboratorio de Recursos Analiticos e de Calibracdo (LRAC) da Faculdade de Engenharia
Quimica da UNICAMP, Campinas-SP. As amostras foram colocadas em suportes
apropriados para MEV; as placas de Ti cp que receberam revestimento de composito
PVDF/HA foram recobertas por filme de ouro em atmosfera de argdnio, pelo processo de
“sputtering” (POLARON SC7620 SPUTTER COATER), a fim de tornarem-se condutoras.
As amostras foram expostas em campo superficial de maior area possivel de modo a se

obter o espectro mais representativo de cada amostra.

I11.2.4.3 — Difracao de Raios-X (DRX)

Para auxiliar a identificagdo dos elementos constituintes, as placas de Ti cp com e
sem revestimento de filme compdsito PVDF/HA foram analisadas por difragdao de raios-X.
O equipamento utilizado foi um difratdmetro de p6 para amostras poli-cristalinas da marca
SIEMENS, modelo D5000, pertencente ao Departamento de Fisico-Quimica do Instituto de
Quimica da UNESP, Araraquara-SP, utilizando cobre como fonte de radiagcdo, com tensao
de 40 kV e corrente de 30 mA, sendo a varredura feita com tamanho de passo de 0,01°,

tempo por passo igual a 5 segundos e faixa de reflexao de 10° - 70°.
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I11.2.4.4 — Analise de Tamanho de Particulas da Hidroxiapatita

Com a finalidade de comparar o tamanho de particulas da HA com tamanho de
poros do polimero PVDF, a carga mineral utilizada na preparagdo das amostras deste
trabalho foi analisada por um analisador de tamanho de particulas por difracdo a laser
Mastersizer S, modelo S-MAM 5005 da marca Malvern, pertencente ao Laboratorio de
Recursos Analiticos e de Calibracdo (LRAC) da Faculdade de Engenharia Quimica da
UNICAMP, Campinas-SP.

I11.2.4.5 — Medida de Espessura

A espessura do filme compdsito PVDF/HA formado e aderido sobre a superficie das
placas de Ti cp tratadas a laser foi medida com um micrémetro da marca Mitutoyo (0-25
mm, precisdo de 0,01 mm), pertencente ao Laboratério de Fisica de Polimeros (FISPOL) do
Departamento de Tecnologia de Polimeros da Faculdade de Engenharia Quimica da

UNICAMP, Campinas-SP.

As medidas foram realizadas na superficie das amostras utilizadas como corpos-de-
prova no ensaio mecanico de flexdo em trés pontos. Optou-se por realizar as medidas de
espessura do recobrimento dos corpos-de-prova devido a superficie dessas amostras ter sido
tratada a laser em sua totalidade e ndo apenas em uma regido, o que acarretou um
recobrimento total da superficie metalica; um outro motivo ¢ devido a forma retangular dos
corpos-de-prova, o que possibilitou realizar a medida da espessura do filme em trés pontos
da amostra: regido central e extremidades. Sendo que, as medidas foram realizadas tanto
nas placas metdlicas revestidas com PVDF quanto nas placas revestidas com filme
composito PVDF/HA - 60/40 e os resultados obtidos sao uma média de 24 medidas para

cada composigao.

I11.2.4.6 — Angulo de Contato

Os dois métodos mais comuns de medida direta de angulo de contato envolvem
medidas do perfil de uma gota de um liquido ou de uma bolha (liquido ou ar) depositada
sobre uma superficie solida. Estes se referem aos métodos da gota séssil e da gota captiva,

respectivamente, CHAN (1994), ADAMSON (1990), GARBASSI (1994).
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O método da gota séssil consiste na medida do angulo, €, de uma gota de um liquido
de energia superficial conhecida, depositada sobre a superficie do solido a ser caracterizado
(Figura 3.1). O angulo de contato ¢ definido como o angulo entre a superficie do substrato e
a linha tangente no ponto de contato da gota com o substrato. A gota ¢ colocada sobre a
superficie solida através de uma micro-seringa € o angulo de contato apresenta um unico

valor sobre a superficie lisa, CAM-MICRO Operating Manual (1996).

AMOSTRA

Figura 3.1 — Medida do angulo de contato pelo método da gota séssil.

O método da bolha captiva (Figura 3.2) consiste em colocar uma amostra solida
imersa num meio liquido. Fazendo uso de uma micro-seringa, em forma de “U”, uma bolha
de ar ou uma gota de um liquido (imiscivel no liquido no qual a amostra so6lida esta imersa)
¢ liberada abaixo da superficie solida. A bolha de ar ou a gota de liquido sobe e se deposita
na superficie da amostra, formando a interface. O angulo de contato ¢ medido através de

um gonidémetro ou uma camera de video.

amostra

ar

(Liquido)

Figura 3.2 — Medida do angulo de contato pelo método da bolha captiva.
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O angulo de contato de um liquido também pode ser determinado das dimensdes da
gota. A gota tem uma forma esférica devido a interagdo presente na interface solido e
liquido, YEKTA-FARD (1992). A gota e o angulo de contato sdo sensiveis as modificagdes
de superficie que ocorrem na profundidade de 20 a 30 A, FADDA (1995). Para gotas com
volume muito pequeno (< 10 ml), o efeito de distor¢do da gravidade ¢ minimo, e a gota
pode ser considerada um segmento de uma esfera. O angulo de contato pode ser calculado

da altura (H) e do diametro da base (D) da gota:

0=2tan' (2H/D)"”’ (1)
para © <90°e

0=90°+ cos” [(4HD) / (4H’ + D°)] )
para 6 > 90°.

Para grandes gotas, o efeito da gravidade ndo ¢ mais negligenciavel e as gotas ndo
sdao esféricas. A determinagdo do angulo de contato, neste caso, ¢ mais complicada e
envolve a medida de parametros que caracterizam todo o perfil da gota, MARMUR (1996)
e DECKER (1999).

Modificagdo quimica na superficie, por reagdo ou adsor¢dao, pode ser usada para
aumentar ou diminuir o angulo de contato, quando houver necessidade, influenciando assim
no molhamento do soélido pelo liquido. Além das caracteristicas quimicas, o angulo de
contato também poder ser influenciado pelas caracteristicas fisicas da superficie, tais como:
rugosidade, presenca de poros e vazios. Inumeras aplicacdes podem ser relatadas com a
utilizagdo do conhecimento e controle do angulo de contato e, portanto, do molhamento de

superficies, MOITA (2006)

A técnica Half-Angle™ Measuring Method, usada neste trabalho, ¢ uma das
técnicas que permite medicdes de angulo de contato diretamente, eliminando erros
associados com o trago de tangentes arbitrarias. Essa técnica mede metade do angulo 6,
porém, como a escala do equipamento estd graduada em 2 x 6, a medida do angulo de

contato ¢ direta, CAM-MICRO Operating Manual (1996).
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As medidas de angulo de contato foram realizadas na superficie de amostras de Ti
cp com e sem revestimento de filmes compositos PVDF/HA — 100/00 e 60/40. O
equipamento utilizado foi um goniometro (Contact Angle Meter, Modelo CAM-MICRO,
TANTEC Inc.) pertencente ao Laboratorio de Fisica de Polimeros (FISPOL) da Faculdade
de Engenharia Quimica da UNICAMP, Campinas-SP.

Agua destilada foi utilizada como liquido da gota séssil e as medidas de angulo de
contato foram realizadas a temperatura ambiente com umidade relativa do ar de 75%, uma
vez que 6 varia muito pouco com a temperatura, segundo ADAM (1964), o qual ndo
encontrou variagdes detectaveis para a dgua em varios hidrocarbonetos solidos num

intervalo entre 20°C e 35°C.

A leitura do angulo de contato foi realizada 20 segundos apo6s deposicao da gota na
superficie das amostras para estabelecimento do equilibrio das forgas envolvidas. Cada
valor de @ foi uma média de 4 medidas. Sendo que, as medidas foram realizadas na

superficie de 2 amostras de cada composi¢ao Ti-PVDF/HA.

I11.2.4.7 — Teste de Absorcao de Agua

Para complementar os resultados de angulo de contato, as mostras de Ti cp
revestidas com PVDF e filme composito PVDF/HA - 60/40 foram submetidas a um teste de

absorc¢do de agua.

Primeiramente, pesou-se as amostras em uma balanga da marca OHAUS, modelo
E4000D, precisdo de 107 gramas, pertencente ao Laboratério de Fisica de Polimeros
(FISPOL) da Faculdade de Engenharia Quimica da UNICAMP, Campinas-SP. Em seguida,
mergulhou-se as amostras em um Becker contendo agua destilada a 25°C (temperatura
ambiente) e o peso das mesmas foi monitorado de uma em uma hora por 5 horas. Sendo
que, antes de pesar as amostras umidas o excesso de dgua foi retirado em um papel toalha

absorvente e utilizou-se uma tinica amostra de cada composicao Ti-PVDF/HA.

111.2.4.8 — Ensaio de Flexao em Trés Pontos

O ensaio de flexdo consiste na aplicacdo de uma carga P no centro de um corpo-de-

prova especifico, apoiado em dois pontos. A carga aplicada parte de um valor inicial igual a
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zero e aumenta lentamente até a ruptura do corpo-de-prova. O valor da carga aplicada
versus o deslocamento do ponto central é a resposta do ensaio. No ensaio de flexdo em trés
pontos ¢ utilizada uma barra de duplo apoio com aplicacdo de carga no centro da distancia
entre 0s apoios, ou seja, existem trés pontos de carga, conforme mostra a figura 3.3. Trata-
se de um ensaio bastante aplicado em materiais frageis ou de elevada dureza, como no caso
de ferro fundido, agos-ferramenta, agos rapidos e ceramicos estruturais, pois esses
materiais, devido a baixa ductilidade, ndo permitem ou dificultam a utilizacdo de outros
tipos de ensaios mecanicos, como, por exemplo, a tracdo. A figura 3.4 ilustra a curva

resposta do ensaio de flexdo, GARCIA (1999).

Figura 3.3 — Ensaio de flexdo em trés pontos, GARCIA (1999).
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‘ Carga-P (N)

Segao transversal
do corpo-de-prova
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Flecha (deflexao)-v{mm) Frax

Figura 3.4 — Curva resposta do ensaio de flexao, GARCIA (1999).

No ensaio de flexdo em trés pontos os corpos-de-prova podem ser de segdo
retangular ou circular, com dimensdes especificadas na norma ASTM A438. O modulo de
ruptura ou resisténcia a flexdo (Mr), que ¢ o valor méximo da tensdo de tragdo ou

compressao nas fibras extremas do corpo-de-prova, pode ser calculado pelas expressoes,
SOUZA (1982) e ASKELAND (1996):

3F L
M, = 2;’;; para corpos de sec¢do retangular
2,546F L . .
M, = T’”‘” para corpos de secgao circular

onde F; € a carga maxima (N), L ¢ a distancia entre os apoios (mm), b ¢ a largura do

corpo-de-prova (mm), h € a espessura do corpo-de-prova (mm) e D ¢ o didmetro do corpo-

de-prova (mm).
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Os principais resultados do ensaio sdo: modulo de ruptura na flexdo, méddulo de
elasticidade, modulo de resiliéncia ¢ modulo de tenacidade. Os resultados fornecidos pelo
ensaio de flexdo podem variar com a temperatura, a velocidade de aplicagcdo da carga, os
defeitos superficiais e as caracteristicas microscopicas e, principalmente com a geometria

da sec¢do transversal da amostra, GARCIA (1999), ASKELAND (1996) e LI (2002).

Nao existe at¢ o0 momento nenhum ensaio normalizado para medir a resisténcia a
adesao de recobrimentos sobre superficies metalicas. Um método alternativo ¢ a técnica de
flexdo em trés pontos, pois o recobrimento neste ensaio pode ser submetido a um estado de
tensao complexo de tracdo e de compressao. Para este trabalho, o ensaio foi realizado com
o recobrimento sob tragdao, ou melhor, com o recobrimento voltado para baixo durante o
ensaio, figura 3.5. Esta configuracdo ¢ considerada mais desfavoravel por submeter o

recobrimento a um teste de tragdo.

Forga de compressdo

Metal
4 Revestimento

~ Apoio
For¢a de Tragdo
Figura 3.5 — Esquema da realizacdo do ensaio de flexdo em trés pontos mostrando o

recobrimento sob tracao.

A tensdao maxima do regime eléstico para o Ti cp ¢ de aproximadamente 500 MPa,
acima deste valor o material sofre deformacdo permanente, NICHOLSON (2002) e
NIINOMI (1998). Como um implante nunca deve trabalhar na condi¢@o de regime plastico,
o ensaio de flexdo em trés pontos para as amostras de Ti/PVDF/HA foi realizado na
condi¢do de regime elastico, aplicando uma for¢ca maxima de 300 N, o que gerou uma
tensdo sobre o material de aproximadamente 460 MPa. Tal situacdo pode ser considerada

adequada, pois nenhum tipo de implante atingird este estado de tensao.

As amostras também foram submetidas ao ensaio de flexdo no regime plastico, isto
¢, com deformacdo permanente do substrato metalico. Porém, para esta condigdo nao foi

estabelecida uma forca maxima de aplicagdo especifica, sendo o critério do ensaio a
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deformacao plastica do material sem deixa-lo romper. Desta forma, registrou-se uma forca
maxima de aplicagdo diferente para cada amostra, no entanto, com valores um tanto quanto

proximos.

Os corpos-de-prova ensaiados foram barras de Ti cp retangulares com dimensoes de
25 mm x 5 mm x 2 mm (Figura 3.6) fornecidos e confeccionados pela empresa Titanews

Com. de Titanio Imp. Exp. Ltda., Osasco-SP.

Smry /I2mm

25 mm

Figura 3.6 — Dimensao dos corpos-de-prova utilizados no ensaio de flexdo em trés

pontos.

Para o ensaio efetuado com forga maxima de aplicacdo de 300 N, utilizou-se 7
corpos-de-prova de amostras de Ti cp revestidas com polimero PVDF e 7 corpos-de-prova
de amostras de Ti cp revestidas com filme compoésito PVDF/HA na propor¢ao em massa de
60/40. Ja para o ensaio realizado no regime plastico, utilizou-se apenas 1 amostra de cada
composic¢do. Sendo que, ambos os ensaios foram realizados com velocidade de aplicagdo da
forca de 0,5 mm/min, utilizando o equipamento MTS 810 (Material Test System)
pertencente a Faculdade de Odontologia da UNESP, Araraquara-SP.

111.2.4.9 — Teste de Resisténcia a Adesao

Dois testes de resisténcia a adesao (cisalhamento e descolamento) foram propostos,
utilizando adesivos (cola), para complementar os dados obtidos no ensaio mecanico de
flexdo em trés pontos e verificar o tipo de aderéncia (fisica ou quimica) entre o compdsito
polimérico e a superficie metalica. Os teste foram realizados de acordo com as
caracteristicas das amostras, isto ¢, nenhuma norma padrdo foi utilizada na preparag¢ao das

amostras e execussao dos testes.
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As figuras 3.7 e 3.8 ilustram os testes de adesdo por cisalhamento. Neste ensaio as
amostras de Ti-PVDF/HA foram aderidas a superficie de duas placas retangulares de ago
inox, formando um “sanduiche”. Para aderir a superficie polimérica a superficie metalica de
aco inox utilizou-se o adesivo 3M SCOTCH-WELD/DP-8005 (adesivo estrutural para
plasticos); e para aderir a superficie de Ti cp a superficie de ago inox utilizou-se o adesivo

3M SCOTCH/DP-810 (adesivo acrilico de baixo odor para colagem de metais oleados).

Forga (N)

PVDF/HA
Titanio

Placa de aco inox
Adesivo DP 8005
Adesivo DP 810

Placa de aco inox

Forca (N)

. Fi 3.8 — Fotografia do teste de adesa
Figura 3.7 — Ilustragdo do teste de adesao leura otogra a o teste de adesad

por cisalhamento.
por cisalhamento.

As figuras 3.9 e 3.10 ilustram os testes de ades@o por descolamento. Para este ensaio
as amostras foram aderidas a dois suportes de aluminio, também formando um “sanduiche”.
Para aderir a superficie polimérica a superficie metalica de aluminio utilizou-se o adesivo
3M SCOTCH-WELD/DP-8005 (adesivo estrutural para plasticos); e para aderir a superficie
de Ti cp a superficie de aluminio utilizou-se o adesivo 3M SCOTCH/DP-810 (adesivo

acrilico de abaixo odor para colagem de metais oleados).
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Para ambos os testes utilizou-se apenas uma amostra de cada composicao do
composito Ti-PVDF/HA, os quais foram realizados a uma velocidade de aplicagdo da forca

de 10 mm/min, com cela de carga de 50 Kg, utilizando uma maquina de teste de tracao

pertencente a empresa 3M, Sumaré-SP.

I11.2.4.10 — Fotografia das Amostras

Ap6s o preparo as amostras foram fotografadas por uma camera digital SONY,
modelo MVC-FD75, pertencente a secretaria de poOs-graduacdo da Faculdade de
Engenharia Quimica da UNICAMP, Campinas-SP.
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CAPITULO IV — RESULTADOS E DISCUSSOES
IV.1 - MEV das placas de Ticp

A figura 4.1 mostra as imagens obtidas por MEV da topografia das placas de Ti cp
antes e depois de serem irradiadas por feixe de laser. Das figuras 4.1 (a) e (b), observa-se
que antes do tratamento superficial a laser as placas de Ti cp apresentavam um perfil
topografico rugoso decorrente do polimento utilizado no processo de limpeza. Das figuras
4.1 (c¢) e (d), observa-se que apds o tratamento superficial a laser as placas de Ti cp
apresentaram um perfil topografico com maior rugosidade, a qual ¢ caracterizada pelas
linhas paralelas (marcas paralelas) formadas pela acdo do laser que promove ablacdo na
superficie irradiada, devido a fusdo e solidificagdo rapida da superficie metalica. Tais
imagens estdo de acordo com as imagens obtidas por BRAGA (2007) e outros autores, tais

como: PEREZ DEL PINO (2002) e LAVISSE (2002).

IV.2 - EDS das placas de Ti cp

O espectro da figura 4.2, obtido por EDS, mostra os elementos constituintes das
placas de Ti cp apos o tratamento superficial a laser. Observa-se que o Unico elemento
apresentado ¢ o Ti. No entanto, também ¢ esperado a formagdo de oxidos e outros
compostos de Ti, pois pesquisadores tém mostrado que durante o tratamento a laser em
atmosfera ambiente (ar) ocorre oxidagdo da superficie metalica, devido a difusdo do
oxigénio e de outros elementos (N,) na superficie fundida de Ti cp, NANAI (1997), PEREZ
DEL PINO (2002), LAVISSE (2002) e BRAGA (2007). A técnica de EDS ¢ uma técnica
qualitativa e semi-quantitativa, sendo necessario técnicas complementares para identificar

tais compostos de Ti, por exemplo, DRX.
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Figura 4.1 — MEV da superficie das placas de Ti cp: (a) e (b) antes do tratamento

superficial a laser e (c) e (d) apos tratamento superficial a laser.
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Figura 4.2 — EDS das placas de Ti cp ap6s tratamento a laser.

IV.3 - DRX das placas de Ti cp

O difratograma de raios-X para as placas de Ti cp apds o tratamento superficial a
laser, juntamente com os padrdes de difracdo das fases TiO,, Ti;0, TicO, Ti, TiN e TiO
originarios de uma biblioteca informatizada JCPDS — “Join Commitee on Powder
Diffraction Standart”, sdo mostrados na figura 4.3. Observa-se que, com tratamento
superficial a laser os picos apresentados sugerem ser de Ti, TizO, TicO, TiN ou TiO. De
acordo com a literatura, tais fases sdo formadas durante a modificagdao da superficie do Ti
cp com laser em atmosfera ambiente (ar), NANAI (1997), PEREZ DEL PINO (2002),
LAVISSE (2002) e BRAGA (2007).
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Figura 4.3 — DRX das placas de Ti cp com laser e padrdes de raios-X.

IV.4 - Analise de Tamanho de Particulas da Hidroxiapatita

A figura 4.4 apresenta uma das curvas obtidas da andlise de tamanho de particulas
da HA utilizada. O valor apresentado aqui ¢ uma média de 5 medidas e os resultados para
todas as medidas sdo mostrados no anexo 1 deste trabalho. Através dos resultados obtidos

observa-se que o didmetro médio das particulas ¢ de 10,64 pm em 28% do volume (D[4,3]),
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sendo que também ha uma por¢do consideravel de particulas menores que o didmetro
médio, por exemplo, 25% do volume é composto de particulas de tamanho da ordem de 5

um.

Volume (%)
20 e 100

10] 50

120

/ 10

-+ / 1
0.01 01 1.0 10.0 100.0  1000.0

Particle Diameter (um.)

Figura 4.4 — Curva obtida da analise de tamanho de particulas da HA utilizada.

IV.S — MEV das placas Ti cp revestidas com compoésito PYDF/HA

A figura 4.5 apresenta as imagens obtidas por MEV da estrutura do revestimento de
PVDF e composito PVDF/HA-6040. Observa-se que o polimero PVDF apresenta uma
estrutura globular com grande porosidade entre os gldbulos, cujo tamanho médio dos poros
¢ da ordem de 12 £ 8 um. Em comparagdo com os dados apresentados no item IV.4, nota-
se que a HA utilizada possui uma por¢do com tamanho de particulas (> 10,64 pm) menor
do que os poros da matriz polimérica, podendo ocupar facilmente os espagos vazios. Desta
forma, para o composito PVDF/HA-60/40, observa-se que a HA envolve os globulos e

ocupa parte dos poros de forma homogénea.

101



De acordo com SHELDON (1982), a carga constituinte de um composito
polimérico pode agir como agente nucleante da cristalizacdo (ou em casos raros, como
agente anti-nucleante) afetando o tamanho ou a perfei¢do do cristal do polimero. Desta
forma, a adicdo de HA na matriz de PVDF sugere modificar o processo de formagdo dos

graos do polimero, onde tamanho e forma dos poros sdo alterados.

PVDF PVDF/HA-60/40

20um Mag- 560 X 100-80 LRAC/FEQ/UNICAMP/ 27-Jul-2806 I 26pm | Mag= 500 X 60-40 LRAC/FEQ/UNICANP / 27-Ju1-2006

(500 vezes) (500 vezes)

3m Mag- 4.88 K X 100-00 LRAC/FEQ/UNICAMP / 27-Jul-2006 3m Mag= 4.00 K X 60-40 LRAC /FEQ/UNICAMP / 27-Jul-2006

(4000 vezes) (4000 vezes)

Figura 4.5 — Imagens obtidas por MEV das estruturas do revestimento PVDF/HA.

IV.6 — EDS das placas de Ti cp revestidas com composito PVDF/HA

A figura 4.6 apresenta os espectros de EDS dos revestimentos de PVDF e
PVDF/HA-60/40. Dos espectros observa-se que os elementos identificados foram: carbono,
proveniente da estrutura do PVDF e do recobrimento feito nas amostras analisadas, fluor,

proveniente da estrutura do PVDF, calcio e fosforo, provenientes da HA incorporada.
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Semi-quantitativamente a porcentagem entre os elementos pode ser obtida por meio
da proporcionalidade entre as alturas dos picos do espectro. Segundo PARK (1984), a
relacdo Ca/P caracteristica da HA ¢ 1,67 e a obtida pelo espectro foi 1,54. Isto sugere a
ocorréncia de reagdo entre a HA e o PVDF durante a preparagdo dos compdsitos. No
entanto, sendo a técnica de EDS uma técnica qualitativa e semi-quantitativa, técnicas
complementares, por exemplo DRX e infravermelho, sdo necessérias para que se possa

confirmar tal sugestdo e verificar se nao ¢ mera deposicao.

PVDF PVDF/HA-60/40
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Figura 4.6 — EDS dos revestimentos de PVDF e PVDF/HA-60/40.

IV.7 — DRX das placas de Ti cp revestidas com compédsito PVDF/HA

Através desta técnica € possivel observar a presenca de HA na matriz polimérica de
PVDF. A figura 4.7 apresenta os difratogramas de raios-X para HA e revestimentos de

PVDF e composito PVDF/HA-60/40, juntamente com o padrdo de difragdo para a fase HA.

Segundo LOVINGER (1982), o PVDF puro apresenta picos referentes a fase o em
20 igual a 20°, 27° e 40°. Para Ti-PVDF, verifica-se que o difratograma do PVDF puro
apresenta pico concordante com a literatura citada anteriormente, com 26 ao redor de 20°.
Ainda para Ti-PVDF, os picos apresentados ao redor de 20 igual a 38°, 40°, 53° e 63°
sugerem ser de Ti, TicO, TizO ou TiO, provenientes da superficie das amostras, as quais

nao foram tratadas a laser em sua totalidade, apenas em uma regido. Desta forma, a
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superficie metalica ndo ficou totalmente revestida, pois o polimero ndo aderiu na regido que

ndo recebeu a acao do laser, ficando exposta.

Para identificacdo da HA foi utilizado um difratograma padrdo originario de uma
biblioteca informatizada JCPDS — “Join Commitee on Powder Diffraction Standart” (ficha
JCPDS n° 01-1008), onde ¢ apenas ilustrado a posi¢do dos picos, sem a altura relativa.
Assim, pode-se observar que o difratograma referente a HA utilizada neste trabalho

apresenta picos concordantes com o padrao de difracao de raios-X apresentado.

Picos de difracdo de raios-X caracteristicos das distancias interplanares da estrutura
cristalina da HA sdo identificados no difratograma da amostra Ti-PVDF/HA-60/40,
indicando a formag¢do do compdsito. Para Ti-PVDF/HA-60/40, Também ¢ observado picos
caracteristicos do PVDF puro, sugerindo que a incorporacdo de HA na matriz polimérica
ndo modifica a estrutura cristalina do PVDF, devido a ndo ocorréncia de reacdo entre a

carga mineral e o polimero durante a preparacdo do composito PVDF/HA-60/40.

IV.8 - Medida de Espessura

Os resultados das medidas de espessura dos filmes compositos PVDF/HA, formados
e aderidos sobre a superficie de Ti cp modificada por feixe de laser, sio mostrados no
anexo 2 deste trabalho. Dos resultados, observa-se que o recobrimento de PVDF apresentou
espessura média de 0,07 = 0,01 mm e o recobrimento de PVDF/HA-60/40 apresentou
espessura média de 0,12 + 0,02 mm. Esta diferenca na espessura das composi¢oes
estudadas pode ter ocorrido devido a variagdo na massa de cada material utilizado na
composi¢cdo do compdsito, o que causa um inchamento dos poros do polimero pela carga
mineral. No entanto, a metodologia utilizada proporcionou um recobrimento uniforme com

pouca variagdo da espessura ao longo da superficie recoberta.
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Figura 4.7 — Difratogramas de raios-X: Hidroxiapatita-HA, padrao de difra¢do da HA (ficha
JCPDS n° 01-1008), Ti-PVDF e Ti-PVDF/HA-60/40.
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IV.9 - Angulo de Contato

O angulo de contato igual a 0° ¢ um caso extremo de maxima afinidade quimica
entre a superficie e o liquido e, portanto, havera espalhamento completo do liquido no
solido. O angulo de contato igual a 180° ¢ o outro caso extremo, onde liquido ndo apresenta
qualquer interagdo com a superficie. Quando o angulo de contato ¢ menor que 90° podemos

considerar que a superficie ¢ molhada pelo liquido, MOITA (2006).

A tabela IV.1 apresenta os resultados obtidos em trabalhos anteriores, onde
observou-se que o angulo de contato de filmes compdsitos PVDF/HA, usando agua
destilada como liquido de medida, tende a aumentar a medida que a concentragdo da carga
mineral aumenta na matriz polimérica. Este comportamento pode ter ocorrido devido a HA
preencher os poros do polimero, alterando as caracteristicas fisico-quimicas da superficie
dos filmes compositos (energia superficial). Porém, para as composi¢des acima de 60/40 o
angulo de contato sofreu uma diminui¢do acentuada, devido a saturacdo da matriz
polimérica pela carga mineral, que causa o aparecimento de HA na forma de p6 na
superficie dos filmes PVDF/HA, alterando as caracteristicas fisico-quimicas da superficie e
conseqiientemente a energia superficial do materia, BRAGA, ROGERO, COUTO,
MARQUES, RIBEIRO e CAMPOS (2007).

Tabela IV.1 — Valores do angulo de contato (0) da superficie dos filmes de PVDF e
compositos PVDF/HA, com os respectivos desvios padrao, obtidos em
trabalhos anteriores, BRAGA, ROGERO, COUTO, MARQUES,
RIBEIRO e CAMPOS (2007).

Compésitos PVDF/HA | Angulo de Contato (6)

PVDF 83 +2°

90/10 94°

80/20 98°

70/30 110°

60/40 115 £ 0,5°

50/50 41 £1,5°

40/60 19 +3,8°
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A tabela IV.2 apresenta a média dos valores do angulo de contato (0) com os
respectivos desvios padrao, usando dgua destilada como liquido de medida, da superficie de
Ti cp com e sem revestimentos de filmes PVDF e compoésito PVDF/HA-60/40. Observa-se
que, o angulo de contato aumentou apds o tratamento superficial a laser das amostras de Ti
cp, devido os Oxidos formados na superficie pela agdo do laser, alterando as caracteristicas
fisico-quimicas da superficie metalica. Para as amostras revestidas com filme PVDF e
compoésito PVDF/HA-60/40, o angulo de contato praticamente ndo variou de uma
composicao para outra. Sendo o desvio do equipamento de + 2°, pode-se dizer que tanto o
polimero PVDF quanto o compdsito PVDF/HA-60/40, ambos depositados sobre superficie

de Ti cp modificada por feixe laser, apresentaram o mesmo valor de angulo de contato.

Tabela IV.2 — Valores do angulo de contato (0), com os respectivos desvios padrdo, da

superficie de Ti cp com e sem revestimentos de PVDF e PVDF/HA-60/40.

Angulo de Contato (0)
Compositos Ti-PVDF/HA | Medida 1 | Medida 2 | Medida 3 | Medida 4 | Média
Ti antes tratamento a laser 98° 98° 98° 98° 98°
Ti apds tratamento a laser 110° 110° 110° 110° 110°
Ti-PVDF 98° 98° 99° 98° 98 + 0,5°
Ti-60/40 100° 100° 100° 100° 100°

Comparando os resultados das tabelas IV.1 e IV.2, observa-se que quando
depositados sobre superficie de Ti cp, o angulo de contato aumentou para o PVDF puro e

diminuiu para o compdésito PVDF/HA-60/40.

Aqui neste trabalho tais comportamentos podem ter ocorrido devido a influéncia do
substrato de Ti cp, onde a acomodagdo tanto do polimero quanto das particulas de HA
aconteceu nos vales/sulcos criados pela acdo do laser, acarretando possiveis modificagoes

fisico-quimicas na superficie dos revestimentos de PVDF e PVDF/HA-60/40.

IV.10 — Teste de Absorg¢io de Agua

A tabela IV.3 apresenta os resultados obtidos do teste de absor¢do de agua para os

filmes de PVDF e compdsitos PVDF/HA nas propor¢des em massa de 90/10, 80/20, 70/30,
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60/40, 50/50, 40/60 e 30/70. As dimensdGes das amostras utilizadas foram de

aproximadamente 17 x 12 x 0,18 mm.

Observa-se que, ap6s 5 horas mergulhadas em &agua destilada a temperatura
ambiente as massas das amostras de PVDF e PVDF/HA nas composi¢des 90/10, 80/20,
70/30 e 60/40 ndo se alteraram. Entdo, as amostras permaneceram mergulhas, totalizando
20 horas de imersao em agua. Mesmo assim ndo se observou nenhuma alteracdo na massa
das amostras. De acordo com LOVINGER (1982), a porcentagem de absor¢do de dgua do
PVDF varia de 0,03 a 0,06%, a qual ndo foi detectada pela balanga utilizada. Isto indica a

predominancia das caracteristicas do polimero (hidrofobicidade) no compdsito PVDF/HA.

Por outro lado, a massa das amostras nas composicdes 50/50, 40/60 e 30/70 se
alterou ap6s 1 hora, permanecendo o mesmo valor ap6s 20 horas, o que indica a saturagao
do material pela dgua ap6s 1 hora de imersdo. Observa-se que, para estas composigoes, a
massa das amostras apos imersdo foi a mesma independentemente da propor¢cao de HA,
devido a saturagdo da matriz polimérica pela carga mineral. Esta variagdo na massa das
amostras indica a predominancia das caracteristicas da HA (hidrofilicidade) no material

composito.

Tais resultados estdo de acordo com os dados de angulo de contato apresentados no
item IV.1, os quais mostram que a molhabilidade dos filmes compoésitos PVDF/HA
aumenta para as propor¢des em massa acima de 60/40, devido a presenca de HA na forma

de p6 na superficie dos filmes compositos.

Tabela IV.3 — Resultados do teste de absor¢do de dgua dos filmes de PVDF e compositos
PVDF/HA nas propor¢des em massa de 90/10, 80/20, 70/30, 60/40, 50/50,

40/60 e 30/70.
Massa (gramas)

PVDE/HA Tempo (horas) | 4 o5 | 1 (h) | 2 (hs) | 3 (hs) | 4 (hs) | 5 (hs) | 20 (hs)
PVDF 0,06 | 0,06 | 0,06 | 0,06 | 0,06 | 0,06 | 0,06
90/10 0,06 | 0,06 | 0,06 | 0,06 | 0,06 | 0,06 | 0,06
80/20 0,06 | 0,06 | 0,06 | 0,06 | 0,06 | 0,06 | 0,06
70/30 0,06 | 0,06 | 0,06 | 0,06 | 0,06 | 0,06 | 0,06
60/40 0,05 | 0,05 | 0,05 | 0,05 | 0,05 | 0,05 | 0,05
50/50 0,05 | 0,07 | 0,07 | 0,07 | 0,07 | 0,07 | 0,07
40/60 0,05 | 0,07 | 0,07 | 0,07 | 0,07 | 0,07 | 0,07
30/70 0,05 | 0,07 | 0,07 | 0,07 | 0,07 | 0,07 | 0,07
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A tabela IV.4 mostra os resultados do teste de absor¢cdo de dgua para as amostras de
Ti cp revestidas com filmes de PVDF e composito PVDF/HA-60/40. Observa-se que, apos
20 horas de imersdo em agua destilada a temperatura ambiente as massas das amostras nao
se alteraram, isto ¢é, ocorreu uma predominancia das caracteristicas do PVDF
(hidrofobicidade) no material, concordando com os dados apresentados acima para os

filmes compdsitos PVDF/HA nas diversas propor¢des em massa.

Tabela IV.4 — Resultados do teste de absor¢ao de dgua para as amostras de Ti cp revestidas

com filmes de PVDF e compdsito PVDF/HA-60/40.

Massa (gramas)
Tempo (horas)
Ti-PVDF/HA Antes | 1 (h) | 2 (hs) | 3 (hs) | 4 (hs) | 5 (hs) | 20 (hs)
Ti-PVDF 1,14 | 1,14 | 1,14 | 1,14 | 1,14 | 1,14 1,14
Ti-40/60 1,08 | 1,08 | 1,08 | 1,08 | 1,08 | 1,08 1,08

IV.11 - Ensaio de Flexao em Trés Pontos

A figura 4.8 apresenta as curvas forca-deflexdo tipicas para amostras de Ti cp
resvestidas com PVDF e compdsito PVDF/HA-60/40, ensaiadas a uma for¢a maxima de
aplicacdo de 300 N. Devido as curvas ndo apresentarem nenhuma varia¢ao pelo fato da
forca aplicada ter sido praticamente a mesma para todas as amostras e também pelo ensaio
ter sido realizado no regime eldastico, apresentou-se somente uma curva para cada
composi¢cdo como forma de ilustragdo. Tragando retas nos respectivos graficos, observa-se
que a deflexdo variou proporcionalmente com a variagdo da forga aplicada para ambos os
compositos Ti-PVDF/HA. A tabela IV.5 apresenta a média dos resultados obtidos para
todas as amostras ensaiadas. Observa-se que a forca maxima de 300 N gera uma tensao
sobre o material de aproximadamente 460 MPa, causando uma deflexdo de 0,23 mm. No
entanto, o resultado de cada amostra ensaiada pode ser verificado no anexo 3 deste

trabalho.
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Figura 4.8 — Curva forca-deflexdo obtida do ensaio realizado com for¢a maxima de

aplicacdo de 300 N.

Tabela IV.5 — Média dos resultados do ensaio de flexdo em trés pontos, realizado com forga

maxima de aplicagdo de 300 N, obtida para os sete corpos-de-prova de cada

composicao de Ti cp revestido com filme compdsito PVDF/HA.

Amostra For¢ca Max. Tensao Max. Deflexao
Aplicada (N) | Aplicada (MPa) (mm)

Ti-PVDF 300 460 0,23

Ti-60/40 300 460 0,23
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A figura 4.9 apresenta a curva forga-deflexdo para uma unica amostra de cada
composicdo de Ti-PVDF/HA ensaiada na condi¢do de regime pléstico. Sendo uma tnica
amostra utilizada no ensaio, nao foi possivel calcular a média dos resultados, mas a tabela
IV.6 mostra os dados obtidos para cada corpo-de-prova ensaiado. Tais resultados também
podem ser verificados no anexo 3. Como o critério deste ensaio foi deformar o material
plasticamente sem rompé-lo, ndo estabelecendo uma forga de aplicagdo especifica, observa-
se que para a amostra Ti-PVDF a forca maxima de aplicacao registrada foi de 522 N, o que
gerou uma tensdo de 784 MPa sobre o material, causando uma deflexdo de
aproximadamente 3,2 mm. Para o composito Ti-60/40, a for¢a méaxima de aplicagdo foi de

534 N com tensao gerada de 800 MPa e deflexdo de aproximadamente 2,5 mm.

Na tabela IV.7 sdo apresentados os resultados do ensaio de tragdo de filmes
PVDF/HA, nas diversas propor¢cdes em massa, obtidos em trabalhos anteriores. Dos
resultados, observou-se que o limite de resisténcia a tragao e o alongamento total dos filmes
compositos diminuiram com a adi¢gdo de HA, os tornando mais fragil e menos resistente
mecanicamente. Para melhor ilustrar o efeito da adicdo de HA no comportamento mecéanico
dos filmes de PVDF, a figura 4.10 mostra as curvas tensdo-alongamento obtidas para
corpos-de-prova de filmes PVDF e PVDF/HA-70/30 e 60/40, BRAGA, ROGERO,
COUTO, MARQUES, RIBEIRO e CAMPOS (2007)
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Figura 4.9 — Curva forga-deflexao obtida do ensaio realizado no regime plastico.

Tabela IV.6 — Resultado do ensaio de flexdo em trés pontos realizado no regime plastico,

para uma Unica amostra de cada composi¢do de Ti cp revestido com filme

composito PVDF/HA.
Amostra Forca Max. Aplicada | Tensao Max. Aplicada Deflexio
™) (MPa) (mm)
Ti-PVDF 522 784 3,2
Ti-60/40 534 800 2,5
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Tabela 4.7 — Resultados do ensaio de tragdo de filmes PVDF/HA, nas diversas propor¢des
em massa, obtidos em trabalhos anteriores, BRAGA, ROGERO, COUTO,

MARQUES, RIBEIRO e CAMPOS (2007).

Amostra PVDF/HA | Limite de Resisténcia (MPa) | Alongamento Total (%)
PVDF 452 +1,2 11,3+23
70/30 19,1 +1,1 39+04
60/40 12,8+ 1,0 3,5+0,4
50

PVDF
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Figura 4.10 - Curvas tensdo-alongamento do ensaio de tragdo de filmes PVDF e
PVDF/HA-70/30 e 60/40 obtidas em trabalhos anteriores, BRAGA,
ROGERO, COUTO, MARQUES, RIBEIRO ¢ CAMPOS (2007).

A figura 4.11 apresenta as fotografias das amostras de Ti/PVDF/HA antes e apds

ensaio de flexdo em trés pontos nas condi¢des de regime elastico e plastico,

respectivamente. Das figuras 4.11 (b), (c), (e) e (f), observa-se que os filmes compositos

mantiveram-se aderidos a superficie metalica em ambas as condig¢des de ensaio. Porém, o

revestimento da amostra Ti-60/40, apds ensaio na condi¢do de regime plastico, figura 4.11

(f), apresentou trincas em uma das bordas na regido onde houve maior deflexdo, devido a
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HA tornar o filme de PVDF mais fragil e menos resistente mecanicamente, diminuindo a

sua flexibilidade.

(d)

(b) (e)

Figura 4.11 — Fotografias das amostras de Ti-PVDF/HA antes e apds ensaio de

flexdo em trés pontos: (a) Ti-PVDF antes do ensaio, (b) Ti-PVDF
apos ensaio na condicdo de 300 N, (c¢) Ti-PVDF apds ensaio na
condicdo de regime plastico, (d) Ti-60/40 antes do ensaio, (e) Ti-
60/40 apos ensaio na condi¢do de 300 N e (f) Ti-60/40 apds ensaio

na condi¢do de regime plastico.

IV.12 - MEV apés Ensaio de Flexdo em Trés Pontos

Apo6s o ensaio de flexdo em trés pontos, a andlise da superficie do recobrimento
PVDF/HA por MEV ¢ importante, uma vez que se deseja estudar o efeito da deformagdo no
conjunto metal-recobrimento. As analises foram realizadas em um microscopio eletronico
de varredura de alto vacuo da marca LEO, modelo 4401, pertencente ao Laboratorio de
Recursos Analiticos e de Calibracdo (LRAC) da Faculdade de Engenharia Quimica da

UNICAMP, Campinas-SP. As amostras foram colocadas em suportes apropriados para
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MEV; as placas de Ti cp revestidas com o filme de PVDF e compdsito PVDF/HA-60/40
foram recobertas por filme de ouro em atmosfera de argonio, pelo processo de “sputtering”
(POLARON SC7620 SPUTTER COATER), a fim de tornarem-se condutoras. O
microscopio operou com tensdo fixada em 10 kV, corrente em 100 pA e as imagens foram
registradas com ampliagcdes de 500 e 4000 vezes na regido de aplicacdo da forca, onde

houve uma maior deflexdo e também nas extremidades, onde a amostra foi apoiada.

As figuras 4.12 - 4.15 apresentam as imagens de MEV da superficie do
revestimento de PVDF e PVDF/HA-60/40, antes e apos o ensaio de flexdo em trés pontos
realizado nas condigdes de regime elastico e plastico, respectivamente, com ampliacdes de
500 e 4000 vezes. As imagens foram obtidas na regido de aplicagdo da for¢a, onde houve

maior deflexdo.

Das figuras 4.12 (b) e 4.13 (b) observa-se que apds o ensaio de flexdo na condi¢ao
de regime elastico (300 N), tanto o revestimento de polimero PVDF quanto o de compdsito
PVDF/HA - 60/40 sofreram um leve estiramento na estrutura globular da matriz

polimérica, porém, a forma e tamanho dos poros praticamente ndo se alteraram.

Ap6s ensaio de flexao realizado na condi¢do de regime plastico, da figura 4.14 (b)
observa-se que a estrutura globular do polimero PVDF sofreu um forte estiramento, onde
tamanho e forma dos poros foram alterados. Da figura 4.15 (b), observa-se que o compdsito
PVDF/HA-60/40 apresentou trincas praticamente em toda a superficie da amostra, nao
apenas em uma das bordas como mostrado na figura 4.11 (f). No entanto, ndo foi possivel
observar a estrutura globular da matriz polimérica, devido a grande concentragdo de HA na

regido analisada.
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| zoum | Hag- 500 X 100-00 LRAC/FEQ/UNICAMP / 28-Har-2007

3m Mag- 4.88 K X 100-08 LRAC/FEQ/UNICAMP/ 27-Jul-2006

Figura 4.12 — MEV da superficie da amostra de Ti cp revestida com polimero PVDF com
ampliacdes de 500 e 4000 vezes: (a) antes do ensaio de flexdo em trés
pontos e (b) apos ensaio de flexdo em trés pontos com forga maxima de

aplicacdo de 300 N.
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3m Mag- 4.08 K X 60-49 LRAC/FEQ/UNICAMP / 26-Jul-2006 3m Mag- 4.08 K X 60-49

LRAC/FEQ/UNICAMP / 28-Mar-2007

Figura 4.13 - MEV da superficie da amostra de Ti cp revestida com filme compdsito
PVDF/HA-60/40 com ampliacdes de 500 e 4000 vezes: (a) antes do ensaio
de flexdo em trés pontos e (b) apds ensaio de flexdo em trés pontos com

forca maxima de aplicacdo de 300 N.
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20pm Mag= 568 X 100-90 LRAC/FEQ/UNICAMP / 28-Har-2007

3m | Mag= 4.88 K X 100-00 LRAC/FEQ/UNICAMP/ 27-Jul-2006 3 Mag= 4.0 K X 100-60 LRAC/FEQ/UNICANP / 28-Har-2087
- - .

Figura 4.14 — MEV da superficie da amostra de Ti cp revestida com polimero PVDF com
ampliagdes de 500 e 4000 vezes: (a) antes do ensaio de flexdo em trés
pontos e (b) apos ensaio de flexdo em trés pontos na condi¢do de regime

pléstico.
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(a) (b)

i : ? 3
I 2opm Mag- S8 X 60-49 LRAC/FEQ/UNICAMP / 27-Jul-2006 2opm | Mag- Se8 X 60-40 LRAC/FEQ/UNICAMP / 28-Mar-2087

3m Mag= 4.88 K X 60-40 LRAC/FEQ/UNICANP/ 27-Jul-2006 3m Mag- 4.8 K X 60-40 LRAC/FEQ/UNICAMP / 28-Mar-2007

Figura 4.15 - MEV da superficie da amostra de Ti cp revestida com filme compdsito
PVDF/HA — 60/40 com ampliagdes de 500 e 4000 vezes: (a) antes do ensaio
de flexdo em trés pontos e (b) apos ensaio de flexdo em trés pontos na

condig¢do de regime plastico.

As figuras 4.16 e 4.17 mostram as imagens de MEV obtidas nas extremidades, onde
as amostras de Ti cp revestidas com PVDF e composito PVDF/HA-60/40 foram apoiadas,
com ampliacdes de 500 e 4000 vezes, apOs ensaio de flexdo nas condigdes de regime

elastico e plastico, respectivamente.

Das figuras 4.16 (a) e (b) observa-se que ocorreu um esmagamento do material apos
ensaio de flexdo na condi¢do de regime elastico (300 N), mas ndo houve desprendimento

dos filmes compositos PVDF/HA da superficie de Ti cp.
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Ti-PVDF Ti-PVDF/HA-60/40

0BT R

| 2eum | Mag- 500 X 100-00 LRAC/FEQ/UNICAMP / 28-Mar-2087 I 2opm | Mag- 500 X 60-40 LRAC/FEQ/UNICAMP / 28-Mar-2087

3m Mag= 4.88 K X 60-40 LRAC/FEQ/UNICAMP / 28-Mar-2087

Figura 4.16 — MEV da extremidade, onde a amostra de Ti cp revestida com compdsito
PVDF/HA foi apoiada, com ampliagdes de 500 e 4000 vezes, apOs ensaio de

flexdo com for¢ca maxima de aplicagdo de 300 N.

Para as amostras ensaiadas na condi¢ao de regime plastico, figuras 4.17 (a) e (b),
observar-se que os filmes de PVDF e composito PVDF/HA-60/40 foram praticamente
arrancados da superficie metdlica, podendo ser verificado mesmo a olho nu, como mostrado

nas figuras 4.11 (c) e (f).
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S

3m Mag- 4.8 K X 100-80 LRAC/FEQ/UNICAMP / 28-Mar-2087 3m Mag- 4.8 K X 60-40 LRAC/FEQ/UNICAMP / 28-Mar-2007

Figura 4.17 — MEV da extremidade, onde a amostra de Ti cp revestida com compdsito
PVDF/HA foi apoiada, com ampliagdes de 500 e 4000 vezes, apOs ensaio de

flexdao na condi¢do de regime plastico.

Assim sendo, com base nos resultados obtidos a partir da for¢a aplicada de 300 N,
conclui-se que os recobrimentos de PVDF e PVDF/HA-60/40 estdo sob tensdo de tragdo de
aproximadamente 460 MPa. Paara as amostras ensaiadas na condi¢do de regime de regime
plastico, o recobrimento de PVDF esté sob tensdo de tragdo de aproximadamente 784 MPa
e o recobrimento de PVDF/HA-60/40 sob tensao de 800 MPa. Portanto, pode-se afirmar
que os recobrimentos possuem boa resisténcia a adesdo, uma vez que sob estas tensdes,
somente o revestimento PVDF/HA-60/40 apresentou trincas sob tensdo de tracdo de 800

MPa, sem se desprender da superficie metalica de Ti cp.
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Em comparagdo com dados encontrados na literatura para ossos e dentes naturais,
observa-se que os compositos Ti-PVDF/HA apresentam propriedades superiores.

WATERS (1980) e PARK (1984)

IV.13 — Teste de Resisténcia a Adesao
IV.13.1 — Teste de Adesao por Cisalhamento

A figura 4.18 apresenta as fotografias das amostras de Ti-PVDF/HA obtidas apos
ensaio de adesdo por cisalhamento. Da amostra Ti-PVDF, observa-se que o adesivo DP-
8005 se desprendeu da superficie de aco inox com forga, registrada pelo equipamento,
superior a 490 N (estourou a escala de 50 kg). Isto significa que o filme de PVDF apresenta
resisténcia a aderéncia superior a tal for¢a, quando depositado em superficie de Ti cp

modificado por feixe de laser.

Da amostra Ti-60/40, observa-se que o adesivo DP-80005 se desprendeu da
superficie de ago inox a uma forca, registrada pelo equipamento, de aproximadamente 78
N. Isto indica que o filme compdsito PVDF/HA-60/40 apresenta resisténcia a adesdo por

cisalhamento superior a tal forca.
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Ti-PVDF

Ti-PVDF/HA-60/40

Figura 4.18 — Fotografias das amostras de Ti-PVDF/HA apds ensaio de adesdo por

cisalhamento.

IV.13.2 — Teste de Adesdo por Descolamento

A figura 4.19 mostra as fotografias das amostras Ti-PVDF/HA ap0os teste de adesao
por descolamento. Para a amostra Ti-PVDF, observa-se que o adesivo DP-8005 se
desprendeu da superficie metalica de aluminio com forca, registrada pelo equipamento,
superior a 64 N. Isto indica que o polimero PVDF possui resisténcia a adesdo por

descolamento superior a tal forga.
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Para amostra Ti-60/40, observa-se que o filme composito foi removido da superficie
metalica, sendo a remogdo feita por esforgo manual durante a colocacdo do conjunto
suporte/amostra na maquina de teste. Nao foi possivel registrar o valor da for¢a que causou
o descolamento. Duas hipdteses foram levantadas com relagdo ao descolamento com forca
manual: (i) a quantidade de HA na matriz polimérica interfere na aderéncia fisica do filme
composito sobre a superficie metalica de Ti cp ou (ii) o adesivo penetra no filme
composito, atinge a superficie metalica e interfere na adesdao. Assim, estudos com outras
composic¢des e analise por MEV sdo necessarios para que se possa obter informac¢des mais
detalhadas a respeito deste comportamento e da superficie nas regides onde ocorreu
desprendimento do filme polimérico, para verificar se ha resticios de adesivo na superficie
do metal, isto &, verificar se o adesivo utilizado penetra nos poros do compdsito PVDF/HA

e atinge a superficie de Ti cp.

Os resultados obtidos nos testes de resisténcia a adesdo, propostos neste trabalho,
foram importantes na obtengdo de informacdes com relagdo ao tipo de aderéncia
estabelecida entre os filmes compositos PVDF/HA e a superficie de Ti cp com tratamento a

laser.

Ti-PVDF Ti-PVDF/HA-60/40

Figura 4.19 - Fotografias das amostras Ti-PVDF/HA apos teste de adesdo por

descolamento.
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IV.14 — Fotografia das placas de Ti cp sem tratamento superficial a laser

A figura 4.20 mostra as fotografias das amostras de Ti cp sem tratamento superficial
a laser com e sem revestimento de filmes PVDF e composito PVDF/HA-60/40. Observa-se
que nas placas de Ti cp sem tratamento superficial a laser ndo ocorreu nenhuma aderéncia
do polimero PVDF e pouca aderéncia do filme compodsito PVDF/HA na superficie

metalica.

Ti-PVDF

Figura 4.20 — Fotografias das amostras sem tratamento a laser.
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IV.15 — Fotografia das placas de Ti cp com tratamento superficial a laser

A figura 4.21 apresenta as fotografias das placas de Ti cp com tratamento
superficial a laser com e sem revestimento de filmes PVDF e composito PVDF/HA-60/40.
Desta figura observa-se que ocorreu aderéncia tanto do polimero PVDF quanto do filme
composito PVDF/HA-60/40 na superficie das amostras. Sendo que, a aderéncia ocorreu

principalmente na regido que sofreu a agdo do laser.

Ticp Ti-PVDF

Ti-PVDF/HA-60/40

Figura 4.21 — Fotografias das amostras com tratamento a laser.
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CAPITULO V - CONCLUSOES
Com os resultados obtidos neste trabalho pode-se que concluir que:

e De acordo com as fotografias das amostras, a aderéncia do material
polimérico ocorreu somente na superficie das placas de Ti cp que sofreram

tratamento superficial a laser.

e Segundo os resultados de MEV, EDS e DRX, a ac¢do do laser na superficie
das amostras de Ti cp promoveu maior rugosidade com modificagdo fisico-

quimica da superficie, formando 6xidos de Ti.

e De acordo com os resultados de MEV, EDS e DRX do revestimento, o
processo utilizado para a obtencdo de compoésitos PVDF/HA mostrou-se
satisfatorio, pois observou-se que a incorporagdo da bioceramica se deu de
forma homogénea, com preenchimento dos poros da matriz polimérica e sem

modificagdo da estrutura cristalina do PVDF pela HA incorporada.

e A metodologia utilizada proporcionou um recobrimento uniforme com

pouca variagdo da espessura ao longo da superficie recoberta.

e Os dados de angulo de contato e de absor¢do de dgua mostraram que, para as
composi¢des do revestimento PVDF/HA aqui estudadas, as caracteristicas
de hidrofobicidade do polimero predominaram no compdsito. Esta
caracteristica pode trazer alguma dificuldade na aplicacdo do material na
area de implantes, pois sabe-se que quanto maior a molhabilidade de um
material, melhor a sua interacdo com os tecidos e fluidos do corpo humano.
No entanto, somente através de testes in vivo poderd se chegar a uma
conclusdao definitiva com relacdo a esta propriedade, os quais serdo

realizados em trabalhos futuros.

e Segundo os resultados obtidos do ensaio de flexdo em trés pontos, o
revestimento de filme composito PVDF/HA, em ambas as composi¢oes
estudadas, apresentou boa adesdo a superficie de Ti cp modificado por feixe
de laser. Os testes de resisténcia a adesdo por cisalhamento e descolamento
mostraram que ocorre aderéncia fisica entre o material polimérico e o

metalico. Tais resultados mostram que o tratamento superficial a laser ¢ uma
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técnica de grande importdncia na area de revestimento de superficies
metalicas, pois otimizou e influenciou diretamente a interagdo

substrato/revestimento, propiciando um recobrimento fortemente aderido.

Finalizando, pode-se concluir que a metodologia de deposi¢cdo por via polimérica,
proposta neste trabalho, proporciou a obten¢do de revestimentos a base de HA com

propriedades adequadas para aplica¢do na area médico-odontologica.
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CAPITULO VI - SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS

e Analisar a possibilidade de aderir filmes compoésitos PVDF/HA em
superficies de Ti cp utilizando outras técnicas de tratamento superficial, por

exemplo, descarga corona e jato de alumina (AL, O3).

e Utilizar outras técnicas para medir a espessura dos revestimentos PVDF/HA
formados e aderidos sobre superficies metalicas de Ti cp, por exemplo,

microscopia Optica e/ou microscopia eletronica exploratoria.

e Realizar medidas de angulo de contato e testes de absor¢do de agua a
temperatura do corpo humano, como também com outros tipos de liquidos,
por exemplo, soro fisiologico e liquido corporal simulado; uma vez que o

material serd implantado.

e Realizar ensaios de risco para complementar os dados obtidos neste trabalho,
com relagdo a aderéncia do composito PVDF/HA na superficie de Ti cp com

tratamento superficial a laser.

e Estudar as propriedades fisico-quimicas, mecanicas e de aderéncia de outras
composi¢des do revestimento PVDF/HA sobre substrato de Ti cp, para
verificar se ocorrem mudangas nestas propriedades a medida que se varia a

concentracao da carga mineral na matriz polimérica.

e Estudar a possibilidade de obter o polimero PVDF na forma [ e revestir

placas de Ti cp com composito B-PVDF/HA.
e Estudar a possibilidade de revestir pecas reais, por exemplo, parafusos.

e A literatura mostra que todos os materiais utilizados neste trabalho ja foram
testados tanto in vitro como in vivo, obtendo bons resultados. No entanto,
para garantir a viabilidade do compdsito Ti/PVDF/HA, tais testes devem
realizados para analisar o comportamento/aceitagdo do material no meio

fisiologico.
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CAPITULO VIII - ANEXOS

Anexo 1 - Analise de Tamanho de Particulas da Hidroxiapatita

Medida 1

20

Volume (%)
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40
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10
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0.1 1.0 10.0 100.0
Particle Diameter (um.)
Result: Analysis Table
ID: Run No: 1 Measured: 28/6/06 14:13

File: HAP
Path: C:\USUARIOS\ALEXAN~1\

Rec. No: 1 Analysed: 28/6/06 14:13

Source: Analysed

Range: 300RF mm
Presentation: 30OHD
Modifications: None

Beam: 2.40 mm Sampler: MS14
Analysis: Polydisperse

Obs" 16.5 %
Residual: 1.700 %

Conc. = 0.0088 %Vol Density = 1.120 g/cm”3 S.S.A.= 2.6274 m"2/g
Distribution: Volume D[4, 3] = 10.51 um D[3,2] = 2.04 um
D(v,0.1)= 0.93um D(v,0.5)= 6.93um D(v, 0.9)= 24.74 um
Span = 3.434E+00 Uniformity = 1.072E+00
Size Volume Size Volume Size Volume Size Volume
(um) Under% (um) Under% (um) Under% (um) Under%
0.05 0.00 0.67 7.70 9.00 58.83 120.67 100.00
0.06 0.01 0.78 8.69 10.48 64.05 140.58 100.00
0.07 0.03 0.91 9.80 12.21 69.23 163.77 100.00
0.08 0.08 1.06 11.03 14.22 74.37 190.80 100.00
0.09 0.15 1.24 12.41 16.57 79.28 22228 100.00
0.11 0.26 1.44 13.95 19.31 83.80 258.95 100.00
0.13 0.43 1.68 15.66 22.49 87.81 301.68 100.00
0.15 0.68 1.95 17.58 26.20 91.21 351.46 100.00
0.17 1.02 2.28 19.81 30.53 93.95 409.45 100.00
0.20 1.47 2.65 2247 35.56 96.06 477.01 100.00
0.23 2.03 3.09 25.66 41.43 97.62 555.71 100.00
0.27 2.71 3.60 2943 48.27 98.73 647.41 100.00
0.31 3.47 4.19 33.75 56.23 99.49 754.23 100.00
0.36 4.27 4.88 38.48 65.51 99.92 878.67 100.00
0.42 5.09 5.69 4345 76.32 100.00
0.49 5.92 6.63 48.51 88.91 100.00
0.58 6.79 7.72 53.63 103.58 100.00

0.0
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Result: Analysis Table

ID: Run No: 2 Measured: 28/6/06 14:13
File: HAP Rec. No: 2 Analysed: 28/6/06 14:13
Path: C:\USUARIOS\ALEXAN~1\ Source: Analysed
Range: 300RF mm Beam: 2.40 mm Sampler: MS14 Obs": 16.4 %
Presentation: 30OHD Analysis: Polydisperse Residual: 1.474 %
Modifications: None
Conc. = 0.0087 %Vol Density = 1.120 g/cm”3 S.S.A.= 2.6540 m"2/g
Distribution: Volume D[4, 3] = 10.42 um D[3,2] = 2.02 um
D(v,0.1)= 0.93um D(v,0.5)= 6.97 um D(v, 0.9)= 24.61 um
Span = 3.395E+00 Uniformity = 1.053E+00
Size Volume Size Volume Size Volume Size Volume
(um) Under% (um) Under% (um) Under% (um) Under%
0.05 0.00 0.67 7.76 9.00 58.59 120.67 100.00
0.06 0.01 0.78 8.72 10.48 63.82 140.58 100.00
0.07 0.03 0.91 9.80 12.21 69.05 163.77 100.00
0.08 0.08 1.06 11.03 14.22 74.25 190.80 100.00
0.09 0.15 1.24 12.41 16.57 79.22 22228 100.00
0.11 0.27 1.44 13.97 19.31 83.82 258.95 100.00
0.13 0.44 1.68 15.73 22.49 87.89 301.68 100.00
0.15 0.70 1.95 17.71 26.20 91.34 351.46 100.00
0.17 1.05 2.28 20.01 30.53 94.14 409.45 100.00
0.20 1.52 2.65 22.71 35.56 96.30 477.01 100.00
0.23 2.10 3.09 25.89 41.43 97.91 555.71 100.00
0.27 2.80 3.60 29.61 48.27 99.06 647.41 100.00
0.31 3.58 4.19 33.84 56.23 99.76 754.23 100.00
0.36 4.39 4.88 38.46 65.51 100.00 878.67 100.00
0.42 5.21 5.69 43.33 76.32 100.00
0.49 6.03 6.63 48.31 88.91 100.00
0.58 6.88 7.72 53.40 103.58 100.00

0.1 1.0 10.0 1000  1000.0
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Result: Analysis Table

ID: Run No: 3 Measured: 28/6/06 14:13
File: HAP Rec. No: 3 Analysed: 28/6/06 14:13
Path: C:\USUARIOS\ALEXAN~1\ Source: Analysed
Range: 300RF mm Beam: 2.40 mm Sampler: MS14 Obs": 16.4 %
Presentation: 30OHD Analysis: Polydisperse Residual: 1.655 %
Modifications: None
Conc. = 0.0088 %Vol Density = 1.120 g/cm”3 S.S.A.= 2.6031 m"2/g
Distribution: Volume D[4, 3]= 10.51 um D[3,2] = 2.06 um
D(v,0.1)= 0.94 um D(v,0.5)= 7.00 um D(v, 0.9)= 24.75um
Span = 3.400E+00 Uniformity = 1.056E+00
Size Volume Size Volume Size Volume Size Volume
(um) Under% (um) Under% (um) Under% (um) Under%
0.05 0.00 0.67 7.62 9.00 58.50 120.67 100.00
0.06 0.01 0.78 8.61 10.48 63.72 140.58 100.00
0.07 0.03 0.91 9.71 12.21 68.93 163.77 100.00
0.08 0.07 1.06 10.94 14.22 74.11 190.80 100.00
0.09 0.14 1.24 12.31 16.57 79.07 22228 100.00
0.11 0.25 1.44 13.84 19.31 83.67 258.95 100.00
0.13 0.42 1.68 15.53 22.49 87.75 301.68 100.00
0.15 0.66 1.95 17.43 26.20 91.23 351.46 100.00
0.17 1.00 2.28 19.64 30.53 94.04 409.45 100.00
0.20 1.44 2.65 22.28 35.56 96.21 477.01 100.00
0.23 2.00 3.09 2544 41.43 97.79 555.71 100.00
0.27 2.67 3.60 29.18 48.27 98.89 647.41 100.00
0.31 3.42 4.19 3347 56.23 99.63 754.23 100.00
0.36 4.21 4.88 38.18 65.51 100.00 878.67 100.00
0.42 5.02 5.69 43.14 76.32 100.00
0.49 5.85 6.63 48.18 88.91 100.00
0.58 6.71 7.72 53.29 103.58 100.00

0.1 1.0 10.0 1000  1000.0
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Result: Analysis Table

ID: Run No: 4 Measured: 28/6/06 14:14
File: HAP Rec. No: 4 Analysed: 28/6/06 14:14
Path: C:\USUARIOS\ALEXAN~1\ Source: Analysed
Range: 300RF mm Beam: 2.40 mm Sampler: MS14 Obs" 16.5 %
Presentation: 30OHD Analysis: Polydisperse Residual: 1.350 %
Modifications: None
Conc. = 0.0089 %Vol Density = 1.120 g/cm”3 S.S.A.= 2.5791 m"2/g
Distribution: Volume D[4, 3] = 10.98 um D[3,2] = 2.08 um
D(v,0.1)= 0.96 um D(v,0.5)= 7.26 um D(v, 0.9)= 26.03 um
Span = 3.452E+00 Uniformity = 1.072E+00
Size Volume Size Volume Size Volume Size Volume
(um) Under% (um) Under% (um) Under% (um) Under%
0.05 0.00 0.67 7.56 9.00 57.13 120.67 100.00
0.06 0.01 0.78 8.51 10.48 62.29 140.58 100.00
0.07 0.03 0.91 9.59 12.21 67.46 163.77 100.00
0.08 0.07 1.06 10.78 14.22 72.64 190.80 100.00
0.09 0.14 1.24 1212 16.57 77.64 22228 100.00
0.11 0.25 1.44 13.62 19.31 82.31 258.95 100.00
0.13 0.42 1.68 15.29 22.49 86.51 301.68 100.00
0.15 0.67 1.95 1717 26.20 90.14 351.46 100.00
0.17 1.01 2.28 19.35 30.53 93.14 409.45 100.00
0.20 1.45 2.65 21.93 35.56 95.51 477.01 100.00
0.23 2.02 3.09 25.01 41.43 97.29 555.71 100.00
0.27 2.69 3.60 28.64 48.27 98.57 647.41 100.00
0.31 3.44 4.19 32.78 56.23 99.45 754.23 100.00
0.36 4.23 4.88 37.33 65.51 99.92 878.67 100.00
0.42 5.03 5.69 4213 76.32 100.00
0.49 5.84 6.63 47.03 88.91 100.00
0.58 6.68 7.72 52.02 103.58 100.00

0.1 1.0 10.0 1000  1000.0
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Result: Analysis Table

ID: Run No: 5 Measured: 28/6/06 14:14
File: HAP Rec. No: 5 Analysed: 28/6/06 14:14
Path: C:\USUARIOS\ALEXAN~1\ Source: Analysed
Range: 300RF mm Beam: 2.40 mm Sampler: MS14 Obs": 16.4 %
Presentation: 30OHD Analysis: Polydisperse Residual: 1.322 %
Modifications: None
Conc. = 0.0089 %Vol Density = 1.120 g/cm”3 S.S.A.= 2.5954 m"2/g
Distribution: Volume D[4, 3] = 10.77 um D[3,2] = 2.06 um
D(v,0.1)= 0.96 um D(v,0.5)= 7.22um D(v, 0.9)= 25.39 um
Span = 3.386E+00 Uniformity = 1.052E+00
Size Volume Size Volume Size Volume Size Volume
(um) Under% (um) Under% (um) Under% (um) Under%
0.05 0.00 0.67 7.59 9.00 57.37 120.67 100.00
0.06 0.01 0.78 8.54 10.48 62.56 140.58 100.00
0.07 0.03 0.91 9.60 12.21 67.78 163.77 100.00
0.08 0.07 1.06 10.80 14.22 73.02 190.80 100.00
0.09 0.14 1.24 1215 16.57 78.07 22228 100.00
0.11 0.26 1.44 13.66 19.31 82.80 258.95 100.00
0.13 0.43 1.68 15.36 22.49 87.05 301.68 100.00
0.15 0.67 1.95 17.27 26.20 90.70 351.46 100.00
0.17 1.02 2.28 19.49 30.53 93.68 409.45 100.00
0.20 1.47 2.65 22.11 35.56 95.98 477.01 100.00
0.23 2.04 3.09 25.21 41.43 97.66 555.71 100.00
0.27 2.72 3.60 28.85 48.27 98.83 647.41 100.00
0.31 3.48 4.19 32.99 56.23 99.61 754.23 100.00
0.36 4.28 4.88 37.53 65.51 100.00 878.67 100.00
0.42 5.08 5.69 42.32 76.32 100.00
0.49 5.89 6.63 47.23 88.91 100.00
0.58 6.73 7.72 52.24 103.58 100.00

0.1 1.0 10.0 1000  1000.0
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Anexo 2 — Medidas de espessura do filme compdsito PVDF/HA formado e aderido

na superficie de placas de Ti cp.

Espessura (mm)

Medida Ti/100/00 Ti/60/40
1 0,06 0,10
2 0,08 0,08
3 0,09 0,09
4 0,07 0,15
5 0,09 0,13
6 0,07 0,13
7 0,06 0,14
8 0,10 0,14
9 0,08 0,12
10 0,08 0,12
11 0,08 0,12
12 0,06 0,13
13 0,06 0,15
14 0,06 0,13
15 0,08 0,13
16 0,08 0,12
17 0,08 0,10
18 0,08 0,12
19 0,04 0,12
20 0,07 0,12
21 0,08 0,15
22 0,04 0,14
23 0,07 0,13
24 0,07 0,13
Média 0,07 0,12
Desvio Padrao 10,01 10,02
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Anexo 3 — Resultados do Ensaio de Flexido em Trés Pontos

Sample ID: Ti/PVDF/HA — Ti/100/00
Method: Flex unesp.msm

Test Date: 3/9/07

Operator: MTS

Sample Results:
Specimen Results:
Specimen # | Largura | Espessura | Carga Max. UTS Carga Rupt | Tensao Rupt | Strain Rupt
mm mm kN MPa kN MPa %
1 5.00 2.00 0.522 783.56245 0.493 740.14 15.75
2 5.00 2.00 0.309 463.29473 Rk ok Rk
3 5.00 2.00 0.305 457.36809 ok ook ok
4 5.00 2.00 0.304 455.87305 ok otk ok
5 5.00 2.00 0.309 463.19225 Rk ok Rk
6 5.00 2.00 0.307 461.22793 HHEE Hokkk HorEE
7 5.00 2.00 0.304 455.85905 Rk ok Rk
8 5.00 2.00 0.308 462.03842 HrEE Horkk HoHEE
Mean 5.00 2.00 0.334 500.30200 0.493 740.14 15.75
Std. Dev. 0.00 0.00 0.076 114.49670 ok oAk ok
Sample ID: Ti/PVDF/HA — Ti/100/00
Specimen Number: 7
Tagged: False
Load (N)
400 T
300 T P
I M
200 T
100 T
3.00 02 0.64 Ov(‘JS‘O.‘OB ‘Ov‘10‘0.‘12 ‘Ov‘14‘0.‘16 ‘0 18‘0,‘20 ‘0.‘22‘0,‘24
Extension (mm)
Specimen Results:
Name Value Units
Largura 5.00 mm
Espessura 2.00 mm
Carga Max. 0.308 kN
UTS 462.03842 MPa
Carga Rupt ol kN
Tensao Rupt ol MPa
Strain Rupt A %

165




Sample ID: Ti/PVDF/HA — Ti/100/00
Specimen Number: 1
Tagged: False

Load (N)
600 T

500 T

300 T

200 T

Specimen Results:

3

Extension (mm)

Name Value Units
Largura 5.00 mm
Espessura 2.00 mm
Carga Max. 0.522 kN
UTS 783.56245 MPa
Carga Rupt 0.493 kN
Tensao Rupt 740.14 MPa
Strain Rupt 15.75 %
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Sample ID: Ti/PVDF/HA — T1/60/40

Method: Flex unesp.msm

Test Date: 3/9/07

Operator: MTS

Sample Results:
Specimen Results:
Specimen # | Largura | Espessura | Carga Max. UTS Carga Rupt | Tensao Rupt | Strain Rupt
mm mm kN MPa kN MPa %
1 5.00 2.00 0.534 800.37530 ke ok ke
2 5.00 2.00 0.309 463.17898 kel ok kel
3 5.00 2.00 0.309 463.91534 ke ok ke
4 5.00 2.00 0.302 453.00492 kel ok ke
5 5.00 2.00 0.306 459.37914 kel ok kel
6 5.00 2.00 0.308 461.98925 ke ok ke
7 5.00 2.00 0.305 457.26940 kel ok ke
8 5.00 2.00 0.304 455.38478 HHEE ok HHEE
Mean 5.00 2.00 0.334 501.81214 ke ko ke
Std. Dev. 0.00 0.00 0.080 120.69843 HoHAE ko HokAE
Sample ID: Ti/PVDF/HA — T1/60/40
Specimen Number: 7
Tagged: False
Load (N)
400 T
300 T
200 T
100 T
B
0 C t t t t t t t t t t t t t t t t t t t 1
0.00 0.02 0.04 0.06 0.08 0.10 0.12 0.14 0.16 0.18 0.20 .22 0.24 0.26

Specimen Results:

Extension (mm)

Name Value Units
Largura 5.00 mm
Espessura 2.00 mm
Carga Max. 0.304 kN
UTS 455.38478 MPa
Carga Rupt A kN
Tensao Rupt ol MPa
Strain Rupt A %
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Sample ID: Ti/PVDF/HA — T1/60/40

Specimen Number: 1
Tagged: False

Load (N)
600 T

500 T

400 T

0.0 0.2 0.4 0.8 1.0 1.2 1.4 1.6 2.8
Extension (mm)
Specimen Results:

Name Value Units

Largura 5.00 mm
Espessura 2.00 mm
Carga Max. 0.534 kN
UTS 800.37530 MPa
Carga Rupt AR kN
Tensao Rupt A MPa

Strain Rupt A %
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Calculation Inputs:

Name Value Units
Break Marker Drop 6.0 %
Break Marker Elongation 0.01000 mm
Slack Pre-Load 4.44800 N
Slope Segment Length 40.000 %
Span 20.00 mm
Strain Point 1 0.05000 mm/mm
Strain Point 2 0.02000 mm/mm
Strain Point 3 0.02000 mm/mm
Yield Angle 0.00000 rad
Yield Offset 0.00200 mm/mm
Yield Segment Length 2.0 %
Test Inputs:
Name Value Units
Break Sensitivity 40 %
Break Threshold 100.00000 N
DataAcqRate 10.0 Hz
Extension Endpoint 25.40000 mm
Initial Speed 0.50000 mm/min
Load Endpoint 4448.00000 N
Outer Loop Rate 100 Hz
Secondary Speed 0.50000 mm/min
Strain Endpoint 0.10000 mm/mm
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