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ROSSI, M. C. Caracterizagdo da liga Ti-Sn-Nb com Mg e seu potencial
biotecnoldégico na consolidacdo 6ssea. Botucatu, 2021, 151p. Defesa de
Doutorado, UNESP, Faculdade de Medicina Veterinaria e Zootecnia de
Botucatu, SP.

RESUMO

A maioria dos materiais metalicos comercializados apresentam determinadas
inconveniéncias, como toxicidade e mdédulo elastico distante com a do tecido
0sseo. Estas caracteristicas promovem diminuicdo da longevidade destes
dispositivos quando implantados e podem levar a disturbios respiratorios e
neuroldgicos dependendo dos componentes presentes. Dessa maneira,
materiais que utilizem elementos como Nb (estabilizador B) e Sn (elemento
neutro), em ligas de titanio sdo estudados a fim de se conseguir caracteristicas
mais adequadas, pelo aumento da fase B e diminuicdo do mdodulo elastico. O
objetivo foi a obtencdo da liga de Ti-34Nb-6Sn, pela metalurgia do pd, e suas
caracterizacdes fisicas, quimicas, mecanicas e biolégicas. No processo foi
adicionado um espacador, Mg, a fim de conferir porosidade a liga. Foram
realizadas sinterizacdes a 700°C, 800°C e 900°C. A caracterizacao fisica foi feita
por difratometria de raios X (DRX), microscopia eletrénica de varredura (MEV),
analise composicional semi-quantitativa por energia dispersiva de raios X (EDX)
e andlise da molhabilidade por medidas dindmicas de angulo de contato. As
caracteristicas mecanicas como o modulo elastico, resisténcia a compressao e
dureza de Vickers foram estudadas. A susceptibilidade a corroséo foi estudada
pelo método eletroquimico em solu¢cdo HANK e Fusayama que simula o fluido
corpéreo e saliva. Nos ensaios biologicos, foram utilizadas as células tronco
mesenquimais derivadas da medula 6ssea (MOCTMs) de equinos. Foram
realizadas analises de citotoxicidade com os corpos de prova, bem como as
analises do potencial de migracao e diferenciacéo celular. Na presenca de Nb e
Sn, 0 material se torna mais rico em fase B a medida que se aumenta a
temperatura de sinterizacdo. Com o Mg, observou-se maior resisténcia a
transformacao alotrépica a—3, obtendo-se materiais com menor teor em fase 3
gue aquele sem Mg. A porosidade foi maior para os materiais com Mg, assim
como a molhabilidade superficial. O mddulo elastico e a dureza foram menores
para 0os materiais com Mg e gquanto menor a temperatura de sinterizacdo, mais
préximos séo do tecido 6sseo. Ja a resisténcia mecanica foi maior para a liga
sem Mg. A liga sinterizada com Mg a 800°C se mostrou mais resistente a
corrosdo comparada com a liga sem Mg. Ambos 0s materiais apresentaram boa
biocompatibilidade, quando em contato com as MOCTMs, com capacidade de
adesdo na superficie e no interior dos poros. Além disso, as MOCTMs
apresentaram processo de diferenciagdo osteogénica acentuada quando
alimentada com o meio condicionado com a liga, possivelmente pela liberacdo
de Mg no meio de cultivo. Apds 24 horas, pelo ensaio de migracao celular, as
células que tiveram contato com a liga com Mg apresentaram um processo
direcional significativo de migragdo comparado com o grupo controle.

Palavras-chave: Arcabouco; Biomateriais; Liga de Ti-Nb-Sn; Metalurgia do po;
Microestrutura.
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ROSSI, M. C. Characterization of the Ti-Sn-Nb alloy with Mg and its
biotechnological potential in bone healing. Botucatu, 2021, 151p. Defesa de
Doutorado, UNESP, Faculdade de Medicina Veterinaria e Zootecnia de
Botucatu, SP.

ABSTRACT

Most of the commercialized metallic materials have certain inconveniences, such
as toxicity and discrepant elastic modulus compared to bone tissue. These
characteristics promote a decrease in the longevity of them when implanted and
can lead to respiratory and neurological disorders depending on the components
present. In this way, materials that use elements such as Nb (stabilizer ) and Sn
(neutral element), in titanium alloys are studied in order to achieve more
appropriate characteristics, by increasing the B phase and decreasing the elastic
modulus. The objective was to obtain the Ti-34Nb-6Sn alloy, by powder
metallurgy, and its physical, chemical, mechanical and biological
characterizations. In the process, a spacer, Mg, was added in order to impart
porosity to the alloy. Sintering was carried out at 700°C, 800°C and 900°C. The
physical characterization was made by X-ray diffraction (XRD), scanning electron
microscopy (SEM), semi-quantitative compositional analysis by X-ray dispersive
energy (EDS) and analysis of wettability by dynamic contact angle
measurements. The mechanical characteristics such as the elastic modulus,
compressive strength and Vickers hardness were studied. The corrosion
susceptibility was studied by the electrochemical method in HANK and Fusayama
solution that simulates the body fluid and saliva. In biological assays, bone
marrow-derived mesenchymal stem cells (BMMSCs) from horses were used.
Cytotoxicity analyzes were performed with the specimens, as well as analyzes of
the potential for cell migration and differentiation. In the presence of Nb and Sn,
the material becomes richer in the B phase as the sintering temperature
increases. With Mg, greater resistance to a — 3 allotropic transformation was
observed, obtaining materials with lower 3 phase content than that without Mg.
The porosity was higher for the materials with Mg, as well as the surface
wettability. The elastic modulus and hardness were lower for the materials with
Mg and the lower the sintering temperature and closer to bone tissue. The
mechanical strength was higher for the alloy without Mg. The alloy sintered with
Mg at 800°C was more resistant to corrosion compared to the alloy without Mg.
Both materials showed good biocompatibility when in contact with BMMSCs, with
the ability to adhere to the surface and inside the pores. In addition, BMMSCs
showed a marked osteogenic differentiation process when fed with the
conditioned medium with the alloy, possibly due to the release of Mg in the culture
medium. After 24 hours, through the cell migration test, cells that had contact with
the alloy with Mg showed a significant directional migration process compared to
the control group.

Keywords: Scaffold; Biomaterials; Ti-Nb-Sn alloy; Powder metallurgy;
Microstructure
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CAPITULO 1

Estrutura da Tese

Esta tese serd apresentada em formato de artigos cientificos que foram
desenvolvidos durante os anos de doutorado ja publicado e/ou submetidos para
publicacdo. Cada artigo esta seguindo as normas da revista que foi enviado. Para
clarificar a leitura deste trabalho, foi realizado um esboco neste capitulo explicando o
objetivo principal de cada secdo. Sendo assim:

O capitulo 2 apresenta a importancia do desenvolvimento de novas ligas de
titdnio para aplicacéo biomédica, bem como a melhoria de materiais j& existentes. Foi
discutido com base nas referéncias bibliograficas, os principais problemas que
existem na atualidade para a busca e pesquisas de materiais metalicos aplicados a
area meédica que ndo possuem elementos toxicos em sua constituicdo,a fim de se
obter materiais com propriedades mecéanicas mais proximas do tecido 6sseo e a
importancia da presenca de uma superficie rugosa e porosa a fim de melhorar o
processo de osteointegracado e consequente fixagdo mecanica.

O capitulo 3 apresenta a preparacao da liga Ti-34Nb-6Sn com e sem magnésio
pela metalurgia do p6 e avaliou a influéncia de duas temperaturas de sinterizacéo (700
e 800°C) na obtencédo dos corpos de prova porosos. Foi utilizado DRX, analise semi-
composicional e avaliacdo da dureza a fim de avaliar a qualidade das amostras
produzidas. Neste trabalho também foi avaliado a biocompatibilidade destes materiais
guando em contato direto e indireto com a superficie dos corpos de provas.

O capitulo 4 apresenta a caracterizacdo mais detalhada dos corpos de prova
obtidos a 800°C. Foi investigado a influéncia da porosidade e do magnésio na
resisténcia ao processo de difusdo dos elementos Nb e Sn, bem como a influéncia no
modulo de elasticidade, resisténcia a corrosdo e no processo de diferenciacao
osteogénica quando o meio de cultivo celular foi condicionado com estes corpos de
prova e foi usado para tratar as MOCTMs.

O capitulo 5 apresenta a influencia da baixa pressdo de compactacdo nas
propriedades mecanicas, microestruturais e corrosivas da liga Ti-34Nb-6Sn. Para este
trabalho, foi obtido corpos de prova sinterizados a 900°C por metalurgia do p6. A
susceptibilidade a corrosdo, bem como a liberacdo de ions foram estudadas em
solugcdo Fusayama, a qual apresenta a mesma composic¢ao ibnica e pH que o fluido
bucal.



No capitulo 6 estdo apresentados os principais resultados obtidos em cada
artigo apresentado e também as principais conclusdes e contribuicbes do
desenvolvimento deste trabalho para a area académica.

No capitulo 7 est4 apresentado algumas perspectivas futuras para possiveis
trabalhos dando seguimento deste trabalho.



CAPITULO 2

1 INTRODUCAO

Nas Ultimas décadas, a area da biotecnologia voltada para regeneracéo
tecidual foi contemplada com novos conhecimentos, ao mesmo tempo em que a
tecnologia permitiu o desenvolvimento de novos materiais a serem aplicados na area
da saude. A expectativa de vida da populagdo, principalmente das populagfes
urbanas, aumentou, porém, ao viver em locais de alta densidade demografica, estao
mais expostos a sofrerem lesdes traumaticas (BERTHIAUME et al., 1996). Sabe-se
que as principais causas que levam um 6rgéo ou tecido a perder sua funcionalidade
resumem-se no desgaste com o avancar da idade e as doencas ou lesbes
ocasionadas por acidentes (LAURENCIN et al., 1999). Assim, as principais op¢des de
tratamentos disponiveis séo: transplante de érgdos, uso de proteses, implantes,

reparacao cirdrgica e terapia com farmacos (VERMA e SINGH, 2014).

E de conhecimento que alguns tecidos, como o epitélio intestinal ou cutaneo,
bem como tecidos caracterizados por alta taxa de renovacdo, como as células
sanguineas, apesar de serem freqlentemente expostos a tensdo se regeneram
rapidamente. No caso do tecido 6ésseo por exemplo, 0 processo de regeneracdo de
uma fratura é um processo sequencial, em que células progenitoras, juntamente com
células inflamatérias, endoteliais e hematopoiéticas atuam, promovendo o reparo
deste tecido, através das fases de inflamacéo, producao 6ssea e remodelacéo 6ssea
(SCHINDELER et al. 2008). Por isso, tecidos lesados por trauma, doenca ou
senescéncia podem ser eventualmente regenerados (LIEBSCHNER et al., 2005) se
contarem com 0s conhecimentos de bioengenharia, aliada a outras areas como a
Fisica e a Quimica, que podem atuar de maneira a estimular tal caracteristica. Por
meio da fabricagdo de materiais biointeligentes (como implantes otimizados,
promovendo a osteointegracdo ou a inducao da diferenciacdo de células tronco para
producdo de células e tecido especificos) é possivel restaurar 6rgdos lesados
(ELISSEEFF et al., 2006).

As células tronco sdo um tipo especial de células que podem se diferenciar em
células de varios tecidos e regenera-los (ELISSEEFF et al., 2001; SANTOS, 2004,

CARVALHO, 2009) e, ao se multiplicarem, mantém a quantidade de células



indiferenciadas (LACERDA e MARTINS, 2007). Assim, a juncao de terapia génica e
engenharia tecidual aplicada aos biomateriais apresentam excelente potencial para
criar ambientes sintéticos para fornecer os sinais necessarios na regeneracdo do
tecido lesado (JANG et al., 2006). A biocompatibilidade dos materiais esta diretamente
associada ao comportamento das células em contato com um material e
particularmente pela adesdo em sua superficie (ANSELME, 2000). Sabe-se que,
antes da década de 50, materiais metélicos, como tantalo, crobmio, cobalto e acgo
inoxidavel eram utilizados para serem implantados in vivo (VENABLE e STUCK 1943).
Ja na década de 60, ligas de titanio foram consideradas ideais para a reparacao do
tecido 6sseo devido a sua combinacdo de propriedades como, resisténcia-peso,
biocompatibilidade, boa resisténcia a corrosao, resisténcia a fadiga e baixo médulo de
elasticidade (BOWERMAN e CONROY 1969; OKAZAKI et al.,1998). No entanto, é
complexo fabricar um arcabouco de titanio individualizado, devido a sua estrutura
complexa. Tem-se ainda que o médulo de elasticidade do titdnio (ou suas ligas) é
maior do que o do 0sso, embora seja menor do que de muitos outros metais. Com
isso, 0 material acarreta a absorcdo 0ssea e, eventualmente, afrouxamento apos a
implantacdo in vivo (LEWIS et al., 1984).

AlteracOes da macroestrutura do titanio (uma estrutura porosa) tornam-se uma
pratica viavel para diminuir seu médulo de elasticidade, sem alterar demasiadamente
a sua composicao, podendo assim preservar as propriedades de interesse (LIU et al.,
2014; ABDEL et al., 2017).

Atualmente, os materiais para implantes ortopédicos mais utilizados, sao Ti-
6Al-4V e Co-Cr, os quais apresentam médulo de Young maior que 100 GPa (LONG e
RACK, 1998), enquanto que o modulo do osso esta entre 4 e 30 GPa, o que depende
do tipo de osso e da direcdo da mensuragcéo (CULLINANE, et al., 2002; GEETHA et
al., 2009). Esta diferenca entre o dos dispositivos de implante e dos tecidos 6sseos
provoca a reabsorcao 0ssea, uma resposta para proteger-se da tensdo (KROGER et
al., 1998), o que leva ao afrouxamento dos dispositivos, tornando necessaria a
artroplastia total do quadril, fémur e joelho, por exemplo, dependendo da regido da
implantagao.

Para superar essa questao critica, as ligas a base de Titanio e Nidbio (Ti-Nb)

tem atraido atencéo para aplicacbes biomeédicas como por exemplo, Ti-13Nb-13Zr
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(MISHRA, et al.,1993), Ti-35Nb-5Ta-7Zr (AHMED et al., 1995), Ti-29Nb-13Ta-4,6Zr
(LI et al., 1998) e Ti-33,6Nb-4Sn (OZAKI et al., 2004). Estas ligas possuem baixos
modulos de Young, entre 40 e 80 GPa. Entre eles, as ligas de Ti-Nb-Sn a qual
apresenta baixa temperatura de fusdo devido a presenca de Sn, também tem
propriedades atrativas, devido ao seu baixo mdédulo Young (MATSUMOTO et al.,
2005; MATSUMOTO et al., 2007), alta resisténcia mecanica (MIURA et al., 2011) e
boa biocompatibilidade. Estas caracteristicas séo atribuidas a microestrutura formada,
devido ao uso dos elementos de liga juntamente com o processo de sintese,
promovendo o aumento da fracdo da estrutura cristalina cubica de corpo centrado
(ccc), sob fase 3, sendo Nb e Sn elementos de liga qualificados como -estabilizadore
e elemento neutro. As caracteristicas fisicas e quimicas destes dois elementos
encontram-se detalhadas na Tabela 1 de acordo com LIDE, (2007). Exibe ainda,
excelente forjabilidade (capacidade de um metal de experimentar deformacdo sem
falha ou fissuras) sob uma elevada gama de temperaturas e oferecem a possibilidade
de associar com elevada resisténcia a corrosdo (SOUZA, 2008; (MATSUMOTO et al.,
2006). Todas estas propriedades séao alcancadas pela otimizacdo das composicdes

guimicas e aos tratamentos termomecanicos (JUNG et al., 2013; NOURI,et al., 2016).

Tabela 1. Caracteristicas quimicas e fisicas dos elementos Nb e Sn.

Elemento Quimico Niébio (Nb) Estanho (Sn)
NUmero atémico 41 50
Massa atdbmica 92,91 g.mol -1 118,69 g.mol -1
Densidade 8,4g.cm-3a20°C 5,77g.cm3(a)e 7,3g.cm3a
20°C (B)
Ponto de fuséo 2410 °C 232 °C
Estrutura cristalina CCC tetragonal
Parametro de rede 330,04 pm a: 583,18 pm
b: 583,18 pm
c: 318,19 pm

Outra caracteristica essencial para o sucesso a longo prazo destas ligas € a
presenca de poros, a fim que haja espago para o crescimento do novo tecido 6sseo.

NAKAS e colaboradores (2011) sugerem uma porosidade entre 49-64% em volume
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como adequada para o crescimento 0sseo. Apesar de um numero significativo de
metais e ligas terem sido desenvolvidos com propriedades adequadas para aplicacdes
biomédicas, o desenvolvimento de uma metodologia para a fabricacdo de arcaboucos
porosos que mimetizam a arquitetura e as propriedades mecéanicas do osso natural é
igualmente de grande importancia (OKULQV et al., 2017; SEYED et al., 2015). A
estrutura porosa constitui arcabouco necessario para que as células 6ésseas cres¢cam
Nos poros e se integrem com o tecido hospedeiro (GEETHA et al., 2009). A porosidade
também auxilia na diminuicdo do médulo de elasticidade, e assim pode-se minimizar

ou eliminar o problema de protecdo contra estresse (VAMSI et al., 2007).

Uma das técnicas de fabricacdo mais simples de liga porosa € a metalurgia do
p6 (MP). Esta técnica apresenta baixo custo de producao, permite melhor controle do
tamanho dos pos durante o processo de moagem e também é possivel introduzir
porosidade. Em se tratando de tamanho de poros bem como sua morfologia, estes
estdo relacionados com o tamanho do p6 de partida, sua forma e também com o
tamanho e a configuragdo do espacgador caso seja utilizado para promover
porosidade. Os espacadores mais convencionais sdo a carbamida, cloreto de sodio,
bicarbonato de amébnio e magnésio (ARIFVIANTO e ZHOU, 2014,
MANSOURIGHASRI et al., 2012; JHA et al., 2013). Dentre todos, o0 magnésio € um
bom candidato na fabricacdo de arcaboucos de Ti, pois a sua solubilidade em Ti é
baixa. Além disso, 0 magnésio aumenta a osteocondutividade (STAIGER et al., 2006;
YOSHIZAWA et al., 2015) e ndo apresenta nenhum tipo de inconveniéncias
biomédicas, como toxicidade. No entanto, a producdo de ligas metalicas de Ti, com
poros utilizando o magnésio ainda é pouco explorada. Os principais trabalhos

realizados utilizando magnésio séo para ligas deTi-Al-V (KALANTARI et al., 2015).

Para que haja uma excelente osteointegracdo entre o biomaterial e o tecido
hospedeiro, deve-se respeitar todas as caracteristicas ja mencionadas de
compatibilidade mecanica e biolégica. Além disso, o dispositivo deve-se encontrar em
perfeita harmonia com o seu ambiente. Para isso, podem ser utilizadas biomoléculas
que melhoram essa harmonia. Entende-se por harmonia a integragéo do dispositivo
com o tecido, sendo que um biomaterial poroso possibilita o carreamento de

biomoléculas e células de interesse para sua superficie.

2 REVISAO DE LITERATURA



Um biomaterial é definido como uma substancia ou mistura de substancias que
€ produzida para substituir todo ou parte de um sistema complexo, assumindo funcao
e/ou forma de um tecido ou de uma estrutura biologica, e permite o controle de
interacdes com componentes de sistemas vivos, pos procedimentos cirdrgicos (PARK
e LAKES, 2001).

Biomateriais voltados as aplicagbes ortopédicas sdo utilizados para
restabelecer funcionalidade, incluindo mobilidade. Dentre os dispositivos ortopédicos
estdo os implantes reconstrutivos, produtos artroscépicos e produtos de reabilitacdo
e estimulos elétricos. Estes biomateriais devem apresentar sélida fixacdo mecanica,
por meio de estimulo da regeneracéo 6ssea, bem como estabilidade e resisténcia ao
desgaste, principalmente para substituicdo de articulacdes. O mercado ortopédico
norte americano movimentou 15,8 bilhdes de dolares em 2016. No mesmo ano, 5,1
bilhdes de dolares foram movimentados na Asia (Global Market Reports, (2017)). No
ano seguinte as vendas mundiais foram superiores a 24 bilhdes de dolares, com uma
expectativa de aumento de 7-9% ao ano. A venda global de dispositivos para fratura
foi de 3,7 bilhdes em 2007, porém para substituicdo de joelho e quadril foram cerca
de 10 bilhées (NADIM e JOSHUA, 2012), sendo que deste montante, 5,8 bilhdes se
referem apenas aos implantes de joelho (NADIM e JOSHUA, 2012).

No Brasil, os dispositivos médicos séo regularizados pela Agéncia Nacional de
Vigilancia Sanitaria (ANVISA) e pelo Instituto Nacional de Metrologia, Qualidade e
Tecnologia (INMETRO). Em 2015, as cirurgias ortopédicas, tiveram um acréscimo de
72% (HUMMEL, 2016).

O valor global do mercado de dispositivos ortopédicos no mundo foi de 45,0
bilhdes de dolares em 2020 (GLOBAL ORTHOPEDIC, 2020), que corresponde
majoritariamente ao custo com dispositivos como placas, parafusos e fixadores
externos, sendo a maioria usada para casos de traumas. O mercado para estes
materiais era de 5,7 bilhbes em 2013, com aumento da taxa de crescimento anual, de
7,2% em 2020 (GLOBAL MARKET, 2014). Alguns analistas do setor preveem que o
mercado global de dispositivos ortopédicos registrara uma receita de mais de US$ 44
bilhdes até 2022 (ICROWD NEWSWIRE, 2020)

De acordo com Hochberg e colaboradores (HOCHBERG et al.,1996), 6% dos
adultos acima dos 30 anos apresentam sintomas de osteoartrite nas articulacdes do
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joelho, e 3% no quadril. A osteoartrite atinge aproximadamente 15% da populagéo
adulta mundial. E a principal causa da perda total ou parcial das articula¢ées, uma
enfermidade clinica progressiva que resulta na incapacidade funcional ou limitagéo
devido a dores, fraquezas musculares, rigidez e reducao da amplitude de movimento.
O paciente que apresentar a perda total da articulacédo, tera deformacao 6ssea pela
friccdo no contato 0ss0-0sso e quando o tratamento médico ndo for bem-sucedido, a
artroplasia € indicada para substituir a articulacdo (HIROSE, FULLER e ROCHA,
1994; HOCHBERG et al., 1996). Esse procedimento é mais comumente realizado em
pacientes entre 65 e 79 anos (INSALL et al., 1985).

Outro fator que contribui para o aumento na demanda de préteses e
dispositivos ortopédicos sao os acidentes de transito. Em 2002, quase um quarto das
pessoas gravemente feridas requereu dispositivos devido a fraturas nos membros
inferiores (WHO, 2002). A porcentagem dos acometimentos causados no transito,
relacionados a fraturas foram: fratura de patela, tibia e fibula (7,8%), fratura de fémur
(7,5%), radio e ulna (5,5%), clavicula escapula e umero (4,8%), fratura facial (3,3%),
esterno e costela (3,2%), joelho (3,1%), vertebral e coluna (2,7%), pélvis (2,6%), fémur
(1,2%), mao e pé (4,1%) e cranio (2,3%) (WHO, 2002). A somatoria chega a quase
50% dos pacientes de acidentes de transito. Fica evidente a necessida do
desenvolvimento de novas ligas de titanio para aplicacao ortopédica.

Sabe-se que o tecido 6sseo, diferentemente dos demais, apresenta capacidade
de se regenerar e restaurar. No entanto, em um ndmero significativo de casos, a
regeneracao pode néo ocorrer, levando a uma cicatrizagcao tardia e a ndo uniao do
tecido fraturado (WINKLER et al.,2018). O tecido esquelético € composto pela medula
0ssea, periosteo, endoésteo, tecidos vascular, muscular e nervoso, 0s quais participam
do processo de cicatrizacao (BOSKEY et al., 2016). Além deles, as células como:
eritrocitos, granulécitos, macrofagos, fibroblastos, fibrocitos, condroblasto,
condrécitos, osteoblastos, ostedcitos, osteoclastos, células tronco mesenquimais
(CTMs), mastocitos, megacariocitos, células T e B, células endoteliais e
hematopoiéticas também contribuem para o processo de cicatrizacdo, regeneracao e,
por fim, conduzindo a osteointegracdo (ROCHEFORT, PALLU e BENHAMOU, 2010).

Juntamente com os tecidos, as células e as suas vias de sinalizacdo governam

0 processo de cicatrizacdo 0ssea, induzida ou iniciada pelo hematoma que ocorre
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durante o processo de fratura. Em caso de insercdo da protese, a cicatrizacdo é
iniciada durante o processo cirirgico. Em seguida, dispara-se a fase inflamatéria pelas
vias de sinalizacdo po6s hematoma que inicia 0 processo de cicatrizacdo
(MOUNTZIARIS et al., 2011; MARSELL e EINHORN, 2011). Em detalhe, a fase inicial
abrange a liberacdo de sangue, ambiente de hipoxia com pH mais baixo, e
concentracdo elevada de Na* e K* (CLAES, RECKNAGEL e IGNATIUS, 2012). No
processo de cicatrizagédo natural, os espacos do tecido fraturado s&o prenchidos por
CTMs que por quimiotaxia atraem as demais células para iniciar o processo de
cicatrizacdo, juntamente com as citocinas (WANG, CHEN e CAO, 2014). No entanto,
com o uso de um biomaterial, ele fornece o suporte para o preenchimento das CTMs

e Nao mais o proprio 0sso, e iniciam-se as reac¢des inflamatodrias (GAO et al., 2017).

A etapa seguinte é a de formacao de tecido de granulacdo. Primeiramente o
hematoma amadurece em direcdo a um tecido de granulacdo, juntamente com 0s
fibroblastos que sdo estimulados e sinalizados para seguir para esta regiao. Debris
celulares sao removidos pelos polimorfonucleares, e ocorre a revascularizagdo. Em
processo de cicatrizacdo normal o tecido de granulacdo maduro serve como ponte
para o proximo processo de cicatrizacdo (RAHN, 2002). Neste ponto a Matriz Extra
Celular (MEC) é estruturada, associada aos vasos recém-formados e a diferenciacéo
osteogénica. A terceira etapa envolve a cicatrizacdo 6ssea secundaria que ocorre por
um estagio cartilaginoso. Esta etapa fornece o suporte necessario para estabilidade
mecanica e antecede a formacdo d6ssea (DIMITRIOU, TSIRIDIS e GIANNOUDIS,
2005). Nesta fase ainda ndo ha a formacgéo de tecido vascular e as Unicas células
presentes sdo os condrdcitos e condroblastos. No processo natural os condrécitos
expressam colageno tipo Il (Coll Il), tornam-se hidrofobicos e expressam colageno tipo
X (Coll X) e se transdiferenciam em osteoblastos (BAHNEY et al., 2014; Yang et al.,
2014; ZHOU et al., 2014). No caso com a implantacdo do dispositivo inicia-se a
revascularizacdo e os condrocitos guiam a expressdo de Coll X (EYRE, 2002)
(POOLE, 2002). Na penultima etapa, tem-se a formacgéo do tecido 6sseo que substitui
a cartilagem e inicia-se 0 processo de mineralizacdo, porém sem a necessidade de
suporte mecanico. Neste ponto, osteoclastos, osteoblastos, células do sistema imune
do sistema vascular e progenitoras (CTMs) que substituem as células Unicas de

composicao da cartilagem séo estimuladas para regerem suas fun¢des, enquanto que



no processo natural os osteoblastos antecedem o depdsito de colageno tipo | (COL I)

e mineralizacdo pela MEC.

J& na implantacdo, ocorre o fornecimento de espaco para o crescimento do
tecido 0sseo, juntamente com o processo de osteoconducéo (JAYAKUMAR e SILVIO,
2010). Na etapa final, tem-se o rearranjo 6sseo de acordo com 0s sinais mecanicos
recebidos. A mineralizagdo ocorre em uma é&rea ja vascularizada e a estabilidade

mecénica é aqui readquirida.

Na ortopedia e odontologia os materiais metalicos sdo os dispositivos mais
utilizados como proéteses de longa a curta duracdo devido a suas caracteristicas ja
bem estabelecidas de biocompatibilidade, boa resisténcia a corroséo e propriedades
mecanicas (WALL et al., 2009; LAVENUS et al., 2010).

Um dos principais aspectos que leva ao bom aceite desse dispositivo é a
interacdo biologica, imprescindivel para que a interface seja suficientemente rigida e
resistente, pré-requisitos para o sucesso a longo prazo (PULEO e NANCI.,1999; HEO
et al.,2010; MANGANO et al., 2010). Para que esta interface osso-implante se integre
de maneira adequada (osteointegracdo) ha a necessidade que as células 6sseas
sejam diferenciadas, aderidas e se proliferem na superficie destes materiais (DAVIES,
1996). As caracteristicas do proprio implante como microestrutura e morfologia
(porosidade e rugosidade) podem influenciar na qualidade da integracdo (PULEO et
al.,1991; DAMSKY, 1999).

Diversos trabalhos apresentaram fortes evidéncias de que a morfologia afeta
significantemente a adesé&o, proliferacdo e diferenciacdo celular, via producdo de
fatores de crescimento (CONSERVA, LANUTI e MENINI, 2010; PULEO et al., 1991;
KURELLA e DAHOTRE, 2005; ANSELME e BIGERELLE 2006; KIESWETTER et al.,
1996). Em particular, as células osteoblasticas tendem a aderir rapidamente em
superficies asperas e/ou mais rugosas (JAYARAMAN et al., 2004; SCHWARTZ et al.,
1999). A diferenciacéo celular em superficies rugosas € condicionada por parametros
como morfologia celular, producéo de MEC, atividade especifica da fosfatase alcalina
(FA), producéo de osteocalcina (OC) e depdsitos de calcio na MEC (SCHWARTZ et
al.,, 1999). A interacdo entre as células e a MEC é outro fator critico que regula as
funcdes celulares, como formato, migracao, proliferacao e sobrevivéncia das células
(SANTANDER et al., 2012).
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No entanto, antes dos osteoblastos, o primeiro contato celular € com as CTMs
que, atraidas ao redor do biomaterial, promovem a sinalizacdo de processos
imunolégicos e posteriormente diferenciam em osteoblastos os quais formar@o o novo
tecido (CAPLAN et al., 2006; CAPLAN, 2009; MARINUCCI et al., 2010). Em outras
palavras, no ato cirdrgico, apos a insercao da proétese, o crescimento local dos vasos

sanguineos permite o recrutamento de CTMs que migram para esta regido cirargica.

As células entdo se proliferam e se diferenciam em osteoblastos maduros
responsaveis pela deposicdo da matriz 0ssea. Este processo de proliferacdo e
diferenciacéo € essencial para a perfeita integracdo com o implante. Sendo assim, a
formacao 6ssea ao redor do implante depende do nivel de diferenciacdo das CTMs
(DAVIES, 1996). Alguns autores corroboram a ideia de que as CTMs, além de estarem
em uma localizacdo estratégica durante o ato de insercdo da prétese, sao
consideradas importantes na cicatrizacdo das fraturas e no processo integrativo dos
implantes mais do que os proprios osteoblastos pré-existentes (ALBREKTSSON e
JOHANSSON, 2001). Dessa maneira, o estudo da interagdo de CTMs com
biomateriais demonstra-se altamente relevante para aplicacdo ortopédica, em termos
de seu potencial integrativo e de restauracdo funcional do tecido (MARTIN et al.,
1995).

Santander e colaboradores (2014) relataram que a liga de titanio (Ti), aluminio
(Al) e vanadio (V) (Ti-6Al-4V) modificadas superficialmente com microrugosidades e
microporosidades provocadas pelo recobrimento com TiO2z (6xido de titanio) e ions
PO3* e Ca?" promoveram a proliferacdo celular comparado com materiais ndo
modificados, apds 28 dias. Os autores atribuiram o éxito da proliferacdo ao potencial
osteogénico destes materiais, que promoveram a diferenciacdo das CTMs pelo

aumento da expressao de marcadores da diferenciagcdo osteogénica.

No trabalho desenvolvido por Naddeoa e colaboradores (2015), avaliou-se a
interacdo das células-tronco da polpa dentaria com Ti. Esses implantes dentarios
receberam tratamento de superficie por jateamento com areia (rugosidade) e no outro,
foi feita uma modificacdo de superficie recobrindo-se com TiO2 e ion PO4* para
aumentar a rugosidade e microporosidade. Apds 3 dias de cultivo das CTMs, as
células cobriram praticamente toda a superficie dos materiais. Apds 5 dias, havia

maior concentragdo de nudcleos, sugerindo maior atividade celular. Quanto a
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proliferacédo celular, foi menor em relacédo ao controle apds 24h, mas a diferenca de
proliferacéo foi menor apos 48h. Esse comportamento provavelmente se deve a fase
de adaptacdo das células do sistema de cultura 2D para o 3D. Os niveis de expressao
de marcadores osteogénicos neste mesmo trabalho foram positivamente expressos
por ambas as superficies. Porém, as células sobre Ti jateado apresentaram um pico
de expressdo de Fosfatase Alcalina Ossea (FAO) aos 14 dias, enquanto que no Ti

com recobrimento de TiO2 e PO4* a expresséo foi encontrada somente no 21° dia.

De fato, a superficie de propagacédo € decisiva para orientar as atividades
celulares, como adesd@o e migracdo (MARTINEZ et al., 2009). As células sentem
agudamente a variabilidade do ambiente e se adaptam a ele (KIM et al., 2014). Muitos
trabalhos dao énfase a rugosidade para aumentar a adeséo e proliferacdo celular
(GRAZIANO et al., 2008).

Duvvuru e colaboradores (2019), modificaram a superficie de titAnio com
nanotubos (NTs) em titanio comercialmente puro (Ti-cp) e Ti-6Al-4V provendo uma
superficie mais porosa e acompanharam o comportamento das CTMs da medula
O0ssea em contato com esses materiais. As células aderiram adequadamente em
ambos os materiais, independentemente da composi¢cdo do metal e morfologia. No
entanto, a incorporagdo com NTs no Ti-6Al-4V reduziu a proliferacdo de CTMs
comparado com o Ti-6Al-4V controle, sugerindo que a incorporacdo de NTs pode
fornecer eficacia terapéutica, a de promover a formacédo 6ssea (BANDYOPADHYAY
et al., 2017) reprimindo o crescimento de CTMs. No entanto, o potencial osteogénico
ndo foi afetado tanto para as células cultivadas sob Ti-cp como Ti-6Al-4V e nao
expressaram marcadores de diferenciacdo de osteoblastos, nem fosfatase alcalina-1
(FAC-1), colageno A-1 (COLA-1) ou OC. Estudos anteriores relataram que os NTs
acoplados a biomateriais metélicos servem de arcaboucos e que aumentam a
adsorcdo de proteinas e fixacdo de células osteoblasticas, o que melhora a
bioatividade (EL-WASSEFY et al.,2014; LU et al, 2018).

Outro fator importante € a molhabilidade (propriedade de afinidade pela agua,
hidrofilico ou hidrofobico). A rugosidade e a molhabilidade sdo fatores que influenciam
na fixagédo celular (OH e JIN 2006; ERCAN et al., 2011). No trabalho de Zareidoost e
colaboradores constatou-se que os NTs melhoraram a osteointegracéo e atribuiram-

no ao aumento na rugosidade da superficie (ZAREIDOOST et al., 2012). Por outro
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lado, os materiais acoplados com NTs apresentaram uma superficie mais hidrofilica.
As células se mostraram mais ancoradas, 0 que pode estar relacionado ao aumento
na hidrofilicidade (BELTRA’'N et al., 2017). De acordo com a literatura, superficies
altamente hidrofilicas aumentam a interacdo do material com as células e melhoram
a bioatividade (BRAMMER et al., 2009; LI et al., 2015).

No trabalho de Blanco et al., (2011), compararam a atividade de CTMs em
contato com arcaboucgos de Ti e Tantalo (Ta). As CTMs aderiram em ambos 0s
materiais, ocupando as estruturas porosas, com formacdo de projecdes

citoplasmaticas para a ancoragem a estrutura porosa.

Gastaldi e colaboradores (2010) avaliaram a capacidade de diferenciacao
osteoblastica de CTMs derivadas de tecido adiposo cultivado sobre Ti poroso. As
células aderiram a superficie metalica e foram capazes de se diferenciar em
osteoblastos. Esse estudo corrobora a idéia de que arcabougos metélicos também
podem servir como carreadores de CTMs para aplicacdo cirdrgica, a fim de
potencializar os processos de cicatrizacdo e osteointegracdo. Adicionalmente,
HABIJAN et al., 2013, constataram que arcaboucos de Niquel (Ni) e Ti (Ni-Ti) podem
ser utilizados como carreadores de CTMs, devido a sua porosidade. Apés 8 dias de
cultivo, sobre os materiais, as superficies e os poros estavam totalmente preenchidos
pelas CTMs de origem humana. No entanto, foi detectada a liberac&o de particulas de
Ni no sobrenadante. Sabe-se que alguns ions metalicos podem levar a efeitos
adversos no corpo humano, como ostedlise e afrouxamento do implante (KADOYA,
KOBAYASHI e OHASHI, 1998). E de conhecimento que o elemento Ni apresenta
caracteristicas nocivas e que 20% das mulheres residentes na Europa séo alérgicas
a este elemento (CIOFFI et al., 2005).

No trabalho de Longa e colaboradores (2019), as CTMs humanas semeadas
em diferentes superficies (Ti-6Al-4V com micro, macro e nhano rugosidades)
adquiriram uma morfologia celular do tipo estrelada, tipica de osteoblastos e
ostedcitos maduros, com uma taxa migratoria mais rapida e diferenciacéo osteogénica
melhorada. E uma demonstracdo de que a superficie do material € um fator chave que
influencia os primeiros eventos (adesao, rapida migracao e diferenciagdo aprimorada
de CTMs em osteoblastos) apds a implantacdo no paciente, e que pode definir o

sucesso ou o insucesso do implante.
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Um dos parametros importantes para materiais voltados para aplicacéao
ortopédica é o médulo de elasticidade. Também conhecido como Modulo de Young,
e dita quanto um material é rigido e quanto ele pode sofrer alteracdes em sua estrutura
reversivelmente (deformaces elasticas). E um dos parametros que pode definir a
longevidade e qualidade de um biomaterial. Em relac&o ao tecido 6sseo, sabe-se que
0 seu moédulo de elasticidade esta entre 0,5 a 20 GPa (osso cortical e trabecular)
(GIBSON, 1985) e que a maioria das ligas comerciais apresentam valores
discrepantes em relagdo a este. A principal incoveniéncia do elevado médulo de
elasticidade dos biomateriais metalicos é que toda carga/tenséo recebido pelo corpo
€ absorvida pelo implante e, dessa maneira, o tecido ésseo ao redor do implante nédo
€ estimulado pelas cargas recebidas ao longo do tempo. Com isso, o tecido é
enfraquecido, criando uma espécie de osteoporose. Essa condi¢do € denominada por
“Stress Shielding” ou “Reabsorg¢ao 6ssea Adaptativa” (GEETHA et al., 2009; LI et al.,
2014; NIINOMI, NAKAI e HIEDA, 2012). O tecido é blindado porque o biomaterial é
mais rigido e dessa maneira ocorre o afrouxamento da protese e fratura da mesma.
Estes pacientes necessitam de uma nova cirurgia para retirada e recolocagao de uma

nova protese.

O médulo elastico pode ser determinado pela Lei de Hook, que € uma descri¢do
de que quando as deformacBes sdo pequenas, ela é proporcional ao estresse,
considerando o comportamento do sélido elastico e linear. A tensdo de tracdo nominal,

€ entdo proporcional a tracdo estresse. Para tensao simples tem-se que
oc=E.g (1)

onde E é denominado de Mddulo de Young, dado em unidades de pressao,
Pascal (N/m?), o é a tensdo aplicada, também dado em unidade de presséo, Pascal
(N/m?) e € é adimensional, é a deformacéo obtida. A mesma relagédo também é valida
para tensdes e deformac¢des durante a compressao simples. Para o calculo do Médulo
de Young para metais, por serem materiais rigidos, é necessario que a deformagéo
seja medida com muita precisdo. Dessa maneira, para um sélido metalico, utiliza-se
de extensdmetros em suas extremidades, e o sinal elétrico € amplificado para se medir
a deformacdo. Assim, o E é constante para cada metal ou liga metélica, e é
determinado pelas forcas de ligacdo entre seus atomos. Essas forcas de ligacdo séo

constantes, mas podem ser alteradas por condicfes térmicas ou por adicdo de
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elementos de liga, alterando suas estruturas (MUNSTERMANN, FENG e BLECK,
2014). Matematicamente, a medida de E pode ser adquirida pela tangente da reta
caracteristica da zona elastica do diagrama carga x deformacado. Visto que a zona
elastica é a regido aonde as deformacdes ocorridas ndo sdo permanentes, ou seja,
obedecem a Lei de Hook, de acordo com Callister e William, (2012) representado pela
figura 1. Dessa maneira, um dos métodos utilizados para a determinacéo do E, na

area de materiais e metalurgia, é dado pela seguinte equacao:

QLo

E= )

SoALo

onde os valores de So (area da seccdao transversal inicial do material) e Lo (braco

do extens6metro) s&o previamente conhecidos.

Deformacao

Figura 1. Esquema do diagrama da curva tenséo x deformagao.

Outra possibilidade para o célculo de E é por métodos ndo destrutivos,
diferentes dos utilizados na metalurgia, como o método de Excitacdo por Impulso.
Nesse caso o material sofre um impacto de curta duracao e responde com vibracdes
em suas frequéncias naturais de vibracado de acordo com as condi¢des de contorno
impostas. Nessa técnica utiliza-se um pulsador, equipamento que aplica o impacto no

material, a fim de gerar as ondas mecanicas, um transdutor, para a captacdo da
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resposta acustica que ira transforma-la em sinal elétrico para que seja possivel a
leitura das frequéncias de ressonancia (BREBELS e BOLLEN 2015; HERITAGE,
FRISBY, e WOLFENDEN 1988; LIMA 2014; LOPES et al., 2000; PSIUK et al., 2016).

Estas duas técnicas sdo amplamente utilizadas por diversos pesquisadores.
Porém, a primeira esta consolidada ha mais tempo de acordo com as normas técnicas
da ABNT (Associacdo Brasileira de NormasTécnicas) e ASTM (American Society for
Testing and Materials).

Em relacdo aos materiais ja caracterizados e comercializados, tem-se o Ti-6Al-
4V, com E em torno de 110GPa (NIINOMI, 2016); aco inoxidavel 200GPa (PILLIAR,
1991; NIINOMI, 2003), ligas de cobalto (Co), crémio (Cr) e molibdénio (Mo) CoCrMo
200-230 GPa (NIINOMI, 2002), Ti-cp (grau Il) 102 GPa (NIINOMI, 1998) , liga de Ti,
Al e niobio (Nb) Ti-6Al-7Nb 105GPa (BOYER, WELSCH e COLLINGS, 1994), Ti-5Al-
2,5Fe 110GPa (ZWICKER, 1986), Ti-13Nb-13Zr 79GPa (DAVIDSON et al., 1994), Ti-
15Mo-5Zr-3Al 80GPa (LONG e RACK, 1998), Ti-15Mo-3Nb 82GPa (LONG e RACK,
1998) e Ti-29Nb-13Ta-4,5Zr (KURODA et al., 1998; NIINOMI et al., 2002; NIINOMI et
al., 2003). Percebe-se que os E das ligas citadas sdo muito maiores do que o tecido
0sseo. Dessa maneira, a busca por biomateriais que apresentem caracteristicas

elasticas mais proximas é um grande desafio.

Como discutido anteriormente, o ambiente corporal, juntamente com as
substancias presentes nos fluidos, pode interferir na vida util dos biomateriais
metdlicos. A fim de avaliar tal resisténcia, € imprescindivel que estudos de corroséao

dos materiais sejam realizados nestes ambientes, antes de sua aplicacao.

Alguns materiais, como ligas metélicas constituidas dos elementos Ni, Co, Cr,
V e Al sdo consideradas alergénicas, citotoxicas e até cancerigenas. Materiais
constituidos com tais elementos podem ser liberados por processos de corrosao
durante a vida do paciente. Além do potencial toxico, a susceptibilidade a corroséo
destes materiais pode levar ao afrouxamento do implante e, conseqiientemente, a
falha (ELIAZ 2008; ELIAZ 2009; ELIAZ e KAMACHI 2003; BLACKWOOD 2003;
KAMACHI et al., 2003; VIRTANEN, 2008; MANIVASAGAM, DHINASEKARAN e
RAJAMANICKAM, 2010).
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O processo de corrosdo esta intimamente ligado aos eletrdlitos presentes nos
fluidos corporais. Sabe-se que a agua presente no corpo humano varia de 40% a 60%
de sua massa total. Um dos locais em que a &gua pode ser encontrada em abundéancia
no organismo é nos fluidos intra (no interior das células) e extracelulares (plasma, nos
vasos sanguineos). A distribuicdo dos fluidos e eletrdlitos € mantida naturalmente
através de processos metabdlicos de equilibrio denominado homeostase (ELIAZ,
2019).

Os eletrdlitos, participantes do metabolismo, determinam o0s potenciais de
membrana celular e osmolaridade dos fluidos. As principais espécies catidnicas sao:
hidrogénio (H*), sédio (Na*), potassio (K*), calcio (Ca?*) e magnésio (Mg?*). J& como
anions incluem ions hidréxido (OH-), bicarbonato (HCO3"), cloreto (CI), fosfato (PO4*
) e sulfato (SO4%). Os ions dissolvidos nos fluidos sdo os componentes que mais
influenciam no processo de corrosdo dos biomateriais in vivo. Os ions CI- (e outros
halogenetos) favorecem a corrosdo de quase todos os metais e interferem em muitos

processos de protecao contra corrosao (ELIAZ, 2019).

Além dos sais dissolvidos nos fluidos corporais, a temperatura e o pH sdo
fatores importantes que também afetam a susceptibilidade a corrosdo dos materiais.
Os processos corrosivos podem ser melhor entendidos analisando-se as reacdes de
reducdo de oxigénio (RRO), que ocorrem no ambiente in vivo. Em solucdes neutras

ou acidas, a RRO pode ser descrita como:

O2(g) + 4H*(aq) + 4e~ —2H20(l), (3)
enguanto que em solucéo alcalina seria,

40H"(aq) —02(g) + 4e™ + 2H20(l) (4)

Em condi¢gbes que ndo o padrao (Estado padrao: 25°C, P=1,0 atm, atividade
de todas as espécies igual a 1 mol/L ou 1 atm no caso de espécies gasosas), 0O
potencial termodindmico da RRO em meio acido ou neutro é dado pela equacao de

Nernst da seguinte maneira:

2,303RT | a,,

ERRO =1,229+ 7 (5)

log

H+
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Erro =1,229+ —2’322RT loga,, ——2’3?:3RT pH (6)

onde a,, € ay, representam as atividades do oxigénio e de H*, R é a constante dos
gases, T a temperatura absoluta e F a constante de Faraday respectivamente.

Além das reacfes acima, outras reacdes possiveis de acontecer na superficie do
implante estao descritas abaixo. O perdxido de hidrogénio (H202) e radicais hidroxidos

(HO- e OH") séo produtos da reacao de reducédo parcial de oxigénio.
O2(g) + 2H20() + 2™ —»H2023q) + 20H(ag), (7)
H202(aq) + 2™ — 20H(aq), (8)
O2(g) + H20() + €= — HO2+ OH™(aq), (9)
HO2+ H20¢) — H202(aq) + OH (ag) (10)

Estas espécies intermediarias (H202 etc), que sdo conhecidas por afetar
consideravelmente o sistema biolégico e estimular o estresse oxidativo nas células,
podem resultar de processos de reducao parcial de Oz (GILBERT e MALI, 2012). O
ambiente redox local ao redor de um implante metélico pode influenciar o estado redox
das células também (GILBERT e MALI, 2012).

A RRO pode ocorrer a custa da oxidacdo de um metal:
M(s) = M™@gq) + ne” (11)

O potencial dessa reacdo é dado pela equacdo de Nernst da seguinte forma:

a . . a .
2,303RT log 2 =—E&+2’303RT log 2™ (12)

E, =—E2 +
M M nF a,, nF a,,

onde -Ev° é o potencial padréo da oxidagéo do metal M, a,,..e a, =1 representam as

atividades do ion M™ e do metal M, respectivamente.

Os cations dos metais de transi¢cdo podem hidrolisar em meio aquoso formando
hidroxidos que, na sequiencia, podem sofrer desidratacdo (parcial ou nédo) formando
estruturas mistas do tipo “oxo-hidroxo” ou 6xido na superficie do metal e podem servir
de camada de passivacdo (formacdo de peliculas protetoras sobre a superficie de

metais, geralmente de 6xidos no caso de metais):
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M™ @q) + NH20() — M(OH)n (s) + NH*@ag— MOm(OH)n-2m s) + mMH20¢) (13)

A oxidacdo e a perda do metal para o0 meio ocorrem quanto maior for a
tendéncia a oxidar o que depende da natureza do metal (caracteristico) e de seu
estado (fase cristalina, se esta na forma de liga ou puro etc). Depende ainda da
hidrolise (que forma camada de passivacao), ou seja, do pH das espécies anibnicas
presentes na solucdo que podem formar compostos de coordenacdo sollveis em

agua com alguns ions metélicos.

Termodinamicamente, a tendéncia do metal de oxidar é ditada pelo potencial

de reducéo de oxigénio e potencial de oxidacdo do metal, dada pela soma desses
potenciais: E =Eggy +E,,. Tanto maior sera e também a tendéncia do metal de oxidar

guanto maior for o valor do E.

Considerando que o metal seja titanio e que sua oxidacao ocorre segundo a

reacao:
Tiis) — Ti3+(aq) + 3e (14)
seu potencial em meio aquoso € dado pela seguinte equacéao:

E—2520+ 2,322RT loga,, — 2,303RT DH + 2,303RT

loga .. (15
F 3F oga. (15)

A tendéncia de oxidar € uma func¢éo do pH, concentracdo de oxigénio (ao2=foz2Po02) e

concentracéo de Tid*(ar®*=fr*P1").

O intervalo normal de pH do plasma sanguineo esta na faixa de 7,35 a 7,45. Uma
diminuicdo no pH do sangue abaixo do normal € conhecida como acidose, enquanto
gue um aumento acima do normal é conhecido como alcalose. Para que alteracdes
no pH sejam evitadas, os tampdes entram a fim de controlar tais alteragdes. Os dois
tipos principais de mecanismos tamponantes que controlam o pH do corpo sé&o o
quimico e o fisioldgico. Os quimicos sdo de acéo rapida (sistemas de HCOs", HPO4?
e proteinas), combinam-se com qualquer acido ou base nos fluidos corporais, evitando
alteracdes drasticas na concentragdo de H* ou pH. Se a agéo imediata ndo puder
estabilizar o pH, os tampdes fisiologicos (sistemas de resposta respiratoria e urinaria)

séo acionados como uma defesa secundaria contra mudangas prejudiciais no pH. O
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sistema tampdao fisiolégico controla a producdo de &cidos, bases ou COo.
(THIBODEAU e PATTON, 1999).

Quando um dispositivo ortopédico é implantado, ocorre a interrupcdo do
fornecimento de sangue ao 0sso e pode ser seguida por infec¢des patologicas graves
e afetar a cicatrizacdo tecidual, causando variacdes termodinamicas no estado de
equilibrio (WINTER, 1974). O pH do fluido corporal pode cair de 7,4 para 5,5 e pode
levar de 10 a 15 dias para voltar ao seu estado normal, devido a baixa circulagédo
sanguinea. Caso haja infeccdo bacteriana, pode resultar em uma variacdo de pH
ainda maior nas proximidades da superficie do implante, de &cida a alcalina (4,0 a
9,0). Laing (1973), relatou que o pH ao redor de um implante recém-inserido pode cair
para valores tdo baixos quanto 4,0 devido ao acumulo de hematomas, uma condi¢éo

gue pode durar varias semanas.

A diminuicdo local do pH pode resultar em corroséo localizada severa do
implante metélico. Além disso, o H202 pode se formar durante os estagios iniciais a
colocacao de um implante, uma resposta inflamatoria in vivo (THOMSEN e ERICSON
1991; TENGVALL e LUNDSTROM 1992). O nivel das alteragcdes patolégicas acima
mencionadas depende do implante, do seu tamanho, forma geométrica e de produtos
de corrosao liberados, bem como da atividade biolégica. (GREEN, 1985). O risco de
corrosdo localizada devido a variacdes locais de pH nas proximidades de ligas de

titanio foi relatado com base em estudos in vitro (CIOLAC et al., 2000).

Os niveis de oxigénio dissolvido no sangue sdo mais baixos do que nas
solucbes artificiais expostas ao ar atmosférico devido a combinacdo com a
hemoglobina. A presséo parcial de oxigénio (Poz2) no sangue varia entre 100 a 40
mmHg para o sangue arterial e venoso, respectivamente, enquanto que o valor
correspondente no ar € 160 mmHg. Como a maioria dos biomateriais depende do
oxigénio para repassivar, a repassivacado de superficies metalicas é mais dificil em
condi¢cdes de baixa concentracdo de oxigénio dissolvido. Em alguns trabalhos a
desaeracao da solugédo com N2 para manter baixa concentracéo de O: foi realizada a
fim de simular melhor o desempenho de implantes metélicos in vivo, conforme prevé
a norma ASTM F2129-17b. Como a pressédo parcial do oxigénio varia amplamente
dentro do corpo, cerca de 2,67x10% Pa a 1,33x10* Pa, uma superficie de implante

pode estar em contato com ambientes de pressbes parciais de oxigénio muito
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diferentes. Outro gas, como o dioxido de carbono (CO2) afeta o pH, influenciando a
corroséo in vivo (VIRTANEN, 2012).

Como mencionado anteriormente, alguns ions metalicos podem ser prejudiciais
a saude, como os de: Al, V, Ni e Cr, entretanto quando liberados no corpo podem nao
apresentar o mesmo risco. Um ion quando formado reagira imediatamente com
moléculas de agua ou anions inorganicos. No caso do ion Ti, como é muito reativo,
reage rapidamente com hidroxila e anions, formando Oxidos e sais insollveis em
fluidos corporais, indicando assim que a possibilidade de combinacdo com
biomoléculas € baixa. No entanto, ndo significa que a rea¢cdo com biomoléculas nao

ocorrera.

Os ions de Zr, Nb e Ta se comportam da mesma maneira como o Ti. No
entanto, ions acidos, como Ni e Cu, ndo se combinam imediatamente com moléculas
de agua e anions inorganicos, permanecendo no estado i6nico por um tempo
relativamente longo. Dessa maneira, apresentam maior probabilidade de se combinar

com biomoléculas e exibir toxicidade.

No trabalho de Han e colaboradores (2015), foi avaliado o comportamento
corrosivo das ligas de Ti-xNb por técnicas eletroquimicas. Comparado com o Ti-cp, a
resisténcia a corrosdo foi semelhante. Os ramos anodicos exibiram uma transicao
ativa-passiva, podendo estar associadas a formacao de um ou mais filmes protetores.
Sabe-se que a adicdo de uma pequena quantidade de Pt ou Pd ao Ti é muito eficaz
para melhorar a resisténcia a corrosado devido a promocéao da transicao ativa-passiva
pela reacdo catddica (NAKAGAWA et al., 2005). Este trabalho apresentou uma
tendéncia semelhante de mudanca no potencial eletroquimico na direcéo positiva do
potencial de corrosdo pela adicdo de Nb ao Ti, indicando um notavel aumento da
resisténcia a corrosdo (YAMAZOE et al., 2007).

Quanto ao efeito dos anions, Li e colaboradores (2018), estudaram o efeito do
ion fldor (F) no comportamento eletroquimico da liga Ti-24Nb-4Zr-8Sn (Ti2448 do tipo
B) em fluido simulador de saliva. Um aumento de F- de <0,1 para 1% diminuiu a

resisténcia a corrosdo dessa liga.
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Huang (2003), relatou que as propriedades eletroquimicas do Ti-6Al-4V nao
alteram apenas com o conteudo de F-, mas também com o pH e tempo de imerséo na

solugéo de Ringer.

Robin e Carvalho (2013), investigaram a passivacao de Ti-cp e ligas Ti-13Nb-
13Zr, Ti-5Nb-13Zr e Ti-20Nb-13Zr em uma faixa de pH de 2 a 7,5 em solucdo de
Ringer contendo F~ a 1000 ppm. A resisténcia a corrosédo das ligas testadas reduziu
com um aumento de F e diminuicdo de pH. Além disso, houve melhora na resisténcia
a corrosao das trés ligas testadas em comparacdo com Ti-cp devido a uma camada

espontanea formada de oxido estavel (TiO2) em sua superficie.

Embora a estabilidade quimica das ligas de Ti-Nb sejam altas (devido a sua
excelente protecdo pela camada passiva) (REYES et al., 2017), na acidificacdo da
solucéo de Ringer de pH 7,5 para pH 0,5, resultou em desvios negativos do potencial
de corrosdo. A adicdo de NaCl exacerbou melhorando ainda mais a resisténcia a
corrosao das ligas de Ti-22Nb-6Zr, quando comparadas com Ti-22Nb (PRASHANTH
,2016; FOJT, JOSKA e MALEK, 2013; ATAPOUR 2011; SAMUEL, 2010; MORENO,
2013).

No trabalho de Robin e Carvalho (2013), acima citado, avaliou-se a estabilidade
da liga Ti-24Nb-4Zr-8Sn em solucdo de NaCl 0,9% apo6s 24 h, 72 h e 168 h. Foi
observado que na superficie da liga apos 24h formou uma camada passiva resistente

a ataque de corrosédo (BAI et al., 2013).

A superficie da liga do tipo B do sistema Ti-Nb-Zr-Fe foi modificada por atrito
mecanico, num estudo de JIN e colaboradores (2014). Esta modificacéo foi utilizada
a fim de avaliar a nanocristalizacdo e resisténcia a corrosdo. A superficie com o
tratamento apresentou potencial de corrosdo mais positivo e menor densidade de
corrente de corroséo em solucdes de NaCl a 0,9% e NaF a 0,2% em comparagao com
a superficie néo tratada. A melhoria da resisténcia a corrosao foi atribuida a rapida
formacao de filme passivo estavel e denso na superficie nanocristalizada da liga Ti-
Nb-Zr-Fe.

Atapour e colaboradores (2011) avaliaram a liga Ti-13Mo-7Zr-3Fe constituida
de fases a + B e B metaestavel, apdés 50h de imersdo em HCI (5 mol/L) a 37°C.

Verificaram que a superficie da liga, apresentava uma seletiva dissolugao da fase f3
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na microestrutura. Num estudo similar com liga Ti-6Al-4V (MAEUSLI, et al.,1986),
atribuiram a corrosao preferencial da fase B a presenga de vanadio (V), um elemento
B estabilizador, o que fez com que o Ti-6Al-4V apresentasse maior taxa de corrosao
em comparacao com o Ti-13Mo-7Zr-3Fe, devido a destruicdo da camada passiva

formada pelo Ti.

Liang e Mou (2001), estudaram as caracteristicas de corrosao da liga Ti-6Al-4V
em diferentes fluidos corporais simulados, incluindo solucdo de Ringer (NaCl 8,5 g/L,
KCI 0,2 g/L, CaClz 0,2 g/L, NaHCOs 1,19 /L), solugéo salina tamponada com fosfato
(PBS) (NaCl 8,0 g/L, KCI 0,2 g/L, Na2HPO4 1,15 g/L, KH2PO4 0,2 g/L) e solugdo Hank
(NaCl 0,8 g/L, KCI 0,4 g/L, CaCl2 0,14 g/L, NaHCOs3 0,35 g/L, CsH1206 1,0, g/L, MgCl-.
6H20 0,1, g/L, MgS04-7H20 0,06, g/L, Na2HPO4 0,06,9/L, KH2PO4 0,06 g/L em
diferentes pH. Foi encontrado que a ordem da taxa de corrosédo (da mais alta para a
mais baixa) é na solucdo de Ringer, na solu¢édo de PBS e na solucdo de Hank. E
sabido que NazHPO4 e KH2PO4 reagem com a superficie do metal e agem como
inibidores de corrosao devido a formacgao de uma camada passiva quando em solucao
Hank e PBS.

Hansen e colaboradores (2015) avaliaram o comportamento eletroquimico da
liga NiTi também em diferentes solu¢des simuladas. Maiores concentracdes de Cl- a
37°C causaram deslocamentos de potenciais de corrosdo para valores mais catodicos
em solucéo salina Hank e de Ringer. Além disso, foi sugerido que na solucao de Hank
com pH variando de 1 a 9, a taxa de corrosdo é altamente afetada pelo pH
(TREPANIER e PELTON, 2004). Alguns autores (SHAHRABI et al., 2008; LIANG e
MOU 2001; LI et al., 2007) explicaram que a solucdo de Ringer parece ser mais

agressiva devido a maior concentragéo de ions CI".

Materiais metélicos densos apresentam incompatibilidade no médulo elastico
quando comparado com o do tecido ésseo exibindo baixa protecdo contra o estresse
e estabilidade interfacial com os tecidos hospedeiros, elevando o potencial de
producao de tecido fibroso na superficie do implante (WEN, YAMADA e HODGSON,
2002); (WEN et al., 2002). Devido a dificuldade em concentrar todas as caracteristicas
essenciais em um implante (compatibilidade biolégica e mecanica), essas
desvantagens motivam sintetiza-los na forma de materiais porosos para aplicagdes

ortopédicas.
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Um material biologicamente compativel € um material que néo causa resposta
inflamatoria no tecido nem reacao que caracteriza citotoxicidade durante sua vida Util.
Além disso, a superficie do material deve induzir uma camada de apatita, para atender
aos critérios bioativos. No caso de Ti denso, a possibilidade de afrouxamento do
implante devido a diferenca significativa entre o modulo elastico com o do osso natural
€ um grande obstaculo conforme ja mencionado (mdédulo elastico do titanio e 0sso:
55-110 GPa e 5-30 GPa, respectivamente). Uma maneira de diminuir o valor do
maodulo é introduzir porosidade além dos elementos de liga estabilizadores de fase 3

no titanio.

As estruturas porosas podem fornecer espaco para que 0 0SSO cresga em seu
interior e promova melhor fixag&do. A estrutura com poros interconectados promove a
adesdao celular e mantera o crescimento celular, até a formacdo de novos tecidos. A
superficie rugosa do material poroso também fornece uma plataforma onde a carga
pode ser transferida de um implante para o osso. Como exemplo, cita-se o estudo in
vivo feito com o Ta poroso, usado para fusdo da coluna lombar em um paciente com
artrodeses da coluna vertebral cervical e lombar em que foi verificado o crescimento
do 0sso na estrutura porosa do Ta (GEROS e CRAIG, 1993; ZOU et al., 2004).

Com relacao a tamanho de poros, alguns autores sugerem que o tamanho ideal
para garantir a vascularizagao e o crescimento 6sseo esteja na faixa de 100 a 400 um
(BOBYN et al., 1980).

Na metalurgia do p6, para a formacao de arcaboucos com tamanhos de poros
especificos € necessario controlar o tamanho das particulas dos pds metalicos de
partida utilizados. O tamanho das particulas influencia na energia de superficie e
também na capacidade de inducdo da apatita. Ao se diminuir o tamanho das particulas
tera reducdo do tamanho de poros durante o processo de sinteriza¢ao devido a maior
energia de superficie por unidade de volume. Particulas de pequeno didametro com
elevada &rea superficial ttm maior energia, portanto a sinterizacao sera mais rapida.
Chen e colaboradores (2009) relataram que, ao reduzir o tamanho das particulas de
Ti em po, aumentou-se a energia superficial e isso levou a uma maior capacidade de
inducdo de apatita. Por outro lado, aumentar a pressédo de compactacao diminuiu a

porosidade devido a maior deformacéo plastica do p6 de Ti nas regifes de contato
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entre particulas. Estudos do mesmo autor revelaram que a porosidade ideal de um

implante para o crescimento do osso esta na faixa de 20 a 50%.

Para a caracterizacdo da porosidade de arcaboucos € utilizada a técnica de

Arquimedes por gravimetria usando a férmula abaixo (WANG et al., 2009):
€= (1 - i) 100% (16)

Onde p e ps sdo a densidade da liga porosa e sua densidade tedrica correspondente

(quando denso).

A interconectividade (ou percolacao) € outro parametro a ser avaliado que pode
sugerir se o0 arcabouco servira de suporte para o crescimento 6sseo. A conectividade
entre os poros fornece uma éarea suficiente para que o fluido corporal atravesse o
material, levando a uma melhoria no transporte de nutrientes. A interconectividade
pode ser determinada usando o meétodo de parafina proposto por WANG e
colaboradores (2009). A interconectividade pode ser calculada usando a seguinte

equacao:
= (VV”) 100% (17)

onde Vp e V sdo o volume de parafina que penetra na estrutura porosa e o volume
total de poros, respectivamente. Este método fornecerd uma estimativa razoavel da
porcentagem de poros abertos presentes no material em relagdo ao total, isto €, a
interconectividade.

O desenvolvimento de Ti poroso é uma solucao para evitar os problemas de
protecdo da tensdo no titanio denso, o que geralmente leva ao afrouxamento
asséptico. Um exemplo bem-sucedido de fabricacdo de Ti poroso foi conduzido por
WEN et al. O mobdulo elastico foi de aproximadamente 4 GPa, o que é
significativamente menor em comparac¢ao com o titanio denso com 110 GPa (BOBYN
e PILLIAR 1980). No entanto, deve-se sempre acompanhar o compromisso entre o
modulo elastico e resisténcia mecanica, pois € de conhecimento que a porosidade

pode diminuir significativamente a resisténcia mecanica dos materiais.

Assim, outros estabilizadores de liga sdo explorados continuamente para

reduzir os impactos biolégicos adversos. Elementos mais comumente estudados para
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o desenvolvimento de ligas de titdnio sdo Ta, Sn, Nb e Zr (LI et al., 2010). Esses
elementos ndo apresentam citotoxicidade, mostram boa biocompatibilidade, alta
resisténcia a corrosdo e tem boa solubilidade no Ti (LOPEZ et al., 2008; OSHIDA,
2007). Os elementos foram classificados em trés tipos, de acordo com a caracteristica
da liga formada: estabilizadores a, estabilizadores 8 e neutros. Acredita-se também
que a liga de Ti com a combinagao da fase a + B é preferida devido a sua alta
resisténcia mecanica. No entanto, estudos também se concentram nas ligas de titanio
do tipo B devido ao seu moddulo elastico mais proximo ao osso. OBBARD e
colaboradores (2010) demonstraram que 0 ajuste na concentracdo do estabilizador
de fase B, Ta e Sn, pode reduzir o médulo de elasticidade. Baseado no estudo da
citotoxicidade de elementos de liga, observa-se que Ti, Ta, Zr, Nb e Sn séo
biocompativeis, enquanto que ions de Mo e Si sao citotoxicos em determinados niveis
(LI et al., 2010).

Wang e colaboradores (2010) verificaram que pode-se associar ao método da
metalurgia do p6 a adicdo de espacgadores e sintetizar materiais com combinacéo de
macro e microporos. Notou-se que estes macroporos sao determinados pelo tamanho
dos espacadores usados e 0s microporos dependem da dimenséao das particulas de
pé de Ti e de seus elementos de liga. O fato foi comprovado por Mediaswanti e
colaboradores (2012), para ligas porosas de Ti-14Nb-4Sn, que exibiram micro e
macroporos. Adicionalmente, Wang et al., (2009) mostraram que ligas porosas de Ti-
10Nb-10Zr com porosidade de 69% exibiram resisténcia mecéanica de 67 MPa,
enguanto que os arcaboucos de Ti e Ta puros com a mesma porosidade apresentaram
resisténcia inferior de 53 MPa e 35,2 MPa (WANG et al., 2009).

Outro elemento metélico interessante para a fabricacdo de arcaboucos, usado
como espacador, € 0 magnésio, o qual apresenta boa biocompatibilidade. O magnésio
€ um mineral conhecido, facilmente oxidavel e desempenha um papel essencial no
metabolismo humano quando na forma i6nica. Este elemento é conhecido por ser leve
e com boa tenacidade a fratura. Portanto, contribuiria para diminuir o modulo de
elasticidade do titanio (41-45 GPa e 110 GPa para magnésio e titanio,

respectivamente).

Wen et al., (2001) relataram que espuma de magnésio preparada com uma

porosidade de 50% mostrou uma resisténcia a compressao de 2,33 MPa, com modulo
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de Young de 0,35 MPa, respectivamente. Zhuang e colaboradores (2008), também
avaliaram as propriedades mecanicas do magnésio poroso fabricado por metalurgia
do po6. Os arcaboucos com porosidade de 36 a 55% mostraram um valor de mdédulo
de Young na faixa de 3,6 a 18,1 GPa, mais proximo ao do osso natural (ZHAUNG,
HAN e FENG, 2008). Eles também investigaram o efeito da porosidade na
biodegradacdo. Em seu estudo, foi relatado que materiais com maior porosidade
degradaram-se mais rapidamente, devido a maior interconectividade e exposi¢cdo da
superficie, condicdes que maximizam as reagfes quimicas. Apesar de materiais a
base de magnésio apresentar baixo modulo elastico, a resisténcia mecanica e
corrosédo sao fatores limitantes de seu uso (WITTE et al., 2005). No entanto, o seu uso
juntamente com outros elementos para formar ligas porosas como com o Ti pode ser

uma alternativa interessante.

A Metalurgia do P6 (MP) € uma tecnologia bem conhecida e promove a
obtencao de pecas de tamanho pequeno com formas complexas a baixo custo a partir
de precursores em p6. De maneira geral, ela abrange uma etapa de prensagem
simples seguida de sinterizacdo. Essa rota de fabricacdo pode ser chamada de
meétodo ou processo MP de producdo em massa, onde o custo € um forte fator a ser

levado em consideracéao.

A energia envolvida no processo € muito menor do que a de tecnologias
alternativas. Um processo tipico de MP envolve a prensagem uniaxial e a sinterizacao
em duas etapas distintas. Uma das principais vantagens do processo de MP, além do
preco, € a tolerancia dimensional (TENGZELIUS, 2005; EUROPEAN POWDER
METALURGICA ASSOCIATION, 2014), baixo consumo de energia e reduzido

desperdicio de matéria prima.

Para a producéo de porosidade utilizando essa técnica é necessario controlar
parametros como temperatura e tempos das etapas de sinterizagéo, além do tamanho
das particulas dos pés, devido ao seu compromisso com propriedades mecanicas
(STOYANOVA, 2005). Tais variaveis influenciam fortemente a morfologia dos poros,
isto €, pode conferir a mesma quantidade de porosidade, mas com formas e tamanhos
diferentes. As propriedades mecanicas sdo também afetadas, principalmente aquelas
relacionadas a ductilidade e as propriedades dinamicas do material, pois dependem

das caracteristicas da porosidade (STOYANOVA et. al., 2004). Os poros atenuam a
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forca aplicada, néo a distribui para uma area maior e causam acumulo de tensdao local,
de modo que podem até servir como locais para a nucleacéo de trincas (MOLINARI
et. Al., 2011). O efeito da porosidade nas propriedades mecéanicas depende
principalmente dos seguintes fatores: fragdo volumétrica dos poros e sua
interconexdo, tamanho, morfologia e distribuicdo. Os parametros mais importantes
sdo a porosidade total, a forma dos poros e/ou contatos durante a sinterizacao
(BLANCO et. al., 2005). A porosidade tem um efeito perceptivel e bem reconhecido
nas propriedades mecanicas. A porosidade pode aumentar a concentracdo de
tensdes e causar fraturas. Foi demonstrado por Danninger e colaboradores que esse
parametro esta diretamente relacionado as propriedades mecanicas de uma liga
(DANNINGER et al.,, 1997). Esses fatores podem ser controlados por ajuste dos
parametros de sinterizacdo, pressdo de compactacdo e tamanho de particula.
(MAROLI et. Al., 2003).

Na maioria dos casos, os implantes metalicos séo fabricados por metalurgia
convencional, tendo como matéria prima os lingotes, que inclui a fundicdo de pecas
semi-acabadas com subsequente trabalho a frio ou a quente para melhorar a
microestrutura e as propriedades mecanicas e, finalmente, a modelagem por
usinagem mecanica. No entanto, a MP é uma alternativa atraente sob o ponto de vista
econdmico, por exemplo, se for necessario um grande nimero de pecas de formato
complexo. Além disso, a MP é mais vantajosa para biomateriais metalicos como Ti e
magnésio que sao dificeis de usinar pelos modos convencionais. Por ultimo, é
possivel a sintese de implantes 6sseos com rugosidade superficial bem definida ou
porosidade funcional, combinando a qualidade na fixacdo do implante (devido ao
crescimento 0sseo nos poros) e adequacdo das propriedades elasticas ao do 0sso

humano.

Como mencionado, a ductilidade e a resisténcia a fadiga sao reduzidas pela
microporosidade residual resultante do processo de sinterizacdo, bem como pela
absorcao de impurezas como O e C, que sao introduzidos durante o processamento
pelo contato de pds metalicos com ligantes organicos ou gases da atmosfera de
sinterizacdo. Essas impurezas podem levar a fragilizacdo dos materiais devido ao
endurecimento por solugéo solida. O endurecimento é um tipo de tratamento térmico
muito utilizado na metalurgia para reforcar as ligas metélicas. E também chamado

endurecimento por precipitacdo, uma vez que refor¢ca o metal através da criacao de
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impurezas sélidas, ou de precipitados, o0 que nos acos, impede os deslizamentos dos
planos cristalinos. Este processo faz dos metais materiais mais vulneraveis, capazes

de serem dobrados de forma irreversivel por forcas externas.

O Ti apresenta duas estruturas cristalinas possiveis: a fase a- hexagonal
compacta (hc) que é estavel a temperaturas abaixo da temperatura 8 transus (885°C)
e a fase B - cubica de corpo centrado (ccc), a se estruturar em temperaturas mais
altas, ou a temperaturas mais baixas pela adigdo de elementos de liga . A mistura de
fases, como ligas a+f, como por exemplo Ti-6Al-4V, apresenta ambas as fases,
mesmo a temperatura ambiente, enquanto que em ligas 3 meta-estaveis, a fase B esta
retida a temperatura ambiente (LEYENS e PETERS, 2003). Essa fase pode ser
estabilizada por elementos como Nb e Zr que sdo também biocompativeis, enquanto

gue para o Al essa propriedade nao é esperada (BARIL etal., 2011; EBEL et al., 2010).

As ligas também podem ser usadas como materiais de partida, transformando-
as em po apos sinterizar (“prealloyed powder”) por essas mesmas técnicas. Os pos
de baixo custo podem ser feitos por moagem mecéanica de esponja ou lingote, por
exemplo, apds o processo de hidretacdo (MCCRACKEN et al., 2010), que fragilizam

o metal ou a liga.

Os pos de hidretos metélicos sdo usados principalmente como uma alternativa
econdmica, se as propriedades ap0s a sinterizacao forem suficientes. Na sinterizacao,
€ eliminado o hidrogénio que contribui para proporcionar uma atmosfera redutora, o
que é vantagem, pois pode reagir com o oxigénio presente em tracos na atmosfera do

forno ou adsorvido no material compactado.

Opcionalmente, a porosidade funcional pode ser introduzida adaptando o
tamanho das particulas dos pos de partida e as condi¢des de sinterizacdo. Além disso,
a MP permite flexibilidade no design da liga, misturando pés de magnésio puro com
diferentes pos elementares ou de liga. Devido a alta afinidade do magnésio pelo
oxigénio, todo 0 manuseio de pos e amostras, bem como a sinterizagdo subsequente,
devem ser realizados sob uma atmosfera protetora de argbnio e sob vacuo. (WOLFF
et al., 2010). Sob essas condi¢des, podem ser obtidas propriedades mecéanicas
correspondentes as do material fundido ou do osso cortical. Dependendo das
condi¢cbes de sinterizacdo, os poros residuais podem variar entre 2% e 45%. Ao se
aproximar de porosidades proximas a 45%, surge a interconexdo (percolacédo) dos
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poros. Os poros podem ser criados tanto por sinterizacéo de po solto (THIEME et al.,
2001; OH et al., 2003) ou pelo uso de materiais adequados para espacadores (BRAM
et al., 2000; WEN et al., 2001; ESEN e BOR, 2007; HONG et al., 2008). Embora o
ajuste da porosidade, forma e tamanho dos poros seja limitado no caso de sinterizagao
de po solto, esses parametros podem ser controlados de maneira simples e precisa
em uma ampla faixa pelo uso de materiais chamados de suporte de espaco, ou metais
de sacrificio. O tamanho e formas dos poros obtidos na MP sdo uma func¢do do
tamanho e da forma do po6 precursor da liga, bem como da forma e tamanho do
suporte de espaco (JHA et al., 2013). Os detentores de espaco convencionais sdo
carbamida, cloreto de sdédio, hidrogenocarbonato de amébnio e magnésio
(ARIFVIANTO e ZHOU 2014; MANSOURIGHASRI, MUHAMAD e SULONG; JHA et
al., 2013; SMORYGO et al.,2012).

O uso do suporte de espaco pode fornecer porosidade aberta, essencial para
a fixacao 0ssea do implante. Esta forma é econdmica, capaz de ajustar a distribuicdo
do tamanho dos poros, a forma dos poros e o nivel de porosidade, pelo tipo de
espacador, sua proporcdo na mistura com o pé de metal, bem como o tamanho das
particulas do espacador que deve ter uma distribuicdo de tamanho muito estreita.
(WEN et al., 2001; WEN et al., 2002a; WEN et al., 2002b; KOTAN e BOR, 2007). Os
pés metélicos e o material de suporte de espaco sdo misturados e compactados

(material a verde).

A compactacdo se presta a uma melhor resisténcia a verde ao pé de metal
apos a remocdo do material espacador durante o processo de sinterizacdo. A
compactacao pode ser uniaxial ou isostatica. Durante a sinterizacdo em temperaturas
relativamente baixas, o espacador € removido por decomposicdo ou evaporacgao,

deixando 0s espacos ocupados como poros.

Apés a remocdo do espacador, as amostras ainda a verdes sao sinterizadas a
temperaturas superiores. Em geral, as formas e tamanhos dos poros séo controlados
pelas formas e tamanhos iniciais da particula espacadora, assim, amostras de alta
porosidade com poros esféricos e angulares na faixa de 0,1-2,5 mm podem ser obtidas
(RAUSCH e BANHART, 2002).

As propriedades desejadas para um material de suporte de espaco sao,
portanto, baixo ponto de ebulicdo / sublimagcdo ou alta solubilidade em solventes
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especificos. Além dos macroporos criados por particulas temporarias, os biomateriais
preparados pela MP também contém microporos no interior das estruturas
sinterizadas, relacionadas a porosidade residual do processo de sinterizacdo. Ambos
os tipos de porosidade sdo Uteis em aplicagcbes como implantes, uma vez que a
microporosidade (diametro do poro menor que 10 um) permite a circulacao do fluido
corporal e melhora a aderéncia das células, enquanto a macroporosidade (diametros
de poros na faixa de 100 pm a varios pum obtidos) fornece um suporte para a
colonizagdo de células oOsseas em combinacdo com a vascularizagdo
(WINTERMANTEL e HA, 2002).

A MP oferece um alto grau de liberdade e possibilita o controle da arquitetura
interna das porosidades produzidas. Todavia, esse alto grau de liberdade traz um
namero muito alto de parametros de processamento que afetam as propriedades

estruturais e quimicas simultaneamente (TUNCER et al., 2011a, 2011b).

Varios estudos chegaram ao consenso quanto ao diametro ideal de poros/
interconexdo para o crescimento 6sseo. O valor estda acima de 100 um, mas o
tamanho maximo de poros necessario para a fixacdo estavel do implante ainda é
controverso (BOBYN et al., 1980; WHANG et al., 1999; JONES et al., 2009).

Outra questdo importante, relacionada ao tamanho dos poros abertos, € a
rugosidade da superficie do implante. Ela influencia no atrito entre o 0sso e o implante,
que é de grande importancia para a fixagdo primaria do implante ap6s a cirurgia. Nos
trabalhos de Tuncer e Arslan (2009) e Tuncer et al. (2011a), os poros foram
produzidos comprimindo uma mistura de Ti com espacador (uréia com tamanho médio

de 400 um, teor 70% em volume) e sinterizacédo subsequente a 1200°C em Ar.

Como mencionado anteriormente, a contaminacdo por elementos intersticiais,
especialmente O e C, € uma questdo muito importante durante o processamento. ISso
€ ainda mais significativo quando biomateriais porosos sao produzidos, pois possuem
uma area superficial alta pronta para capturar elementos e introduzir nos espagos
intersticiais durante o processamento térmico (BARIL et al., 2011; TUNCER et al.,
2011a, 2011b).

No uso do magnésio como espacador, a sua afinidade pelo oxigénio é ainda

mais alta, mas, ao contrario de outros metais com alta afinidade por oxigénio, por
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exemplo Ti, a matriz ndo apresenta solubilidade em atomos de oxigénio. Como
consequéncia, a captacdo de oxigénio da atmosfera circundante leva a formacéao de
uma camada de MgO (6xido de magnésio) termodinamicamente estavel, com uma
espessura na faixa de 3 a 5 nm, na superficie das particulas de p6. Esta camada de
oxido inibe drasticamente os processos de difusdo no Ti. Assim, o processo de
interdifusdo do Ti nos pos de partida do Ti necessarios para a densificacdo do material

ou para a formacao de ligas durante a sinterizacdo também é inibida.

Entre os espacadores, 0 magnésio pode ser um bom candidato na producao
de arcaboucos, ja que sua solubilidade em Ti é insignificante. Além disso, aumenta a
osteocondutividade dos arcaboucgos se permanecer e ndo constitui uma desvantagem
para aplicacdes biomédicas (AYDOGMUS e BOR 2009). Portanto, o emprego de
magneésio como suporte de espaco e sua remocao incompleta do arcabouc¢o podem
resultar na fabricacdo de estrutura porosa e promover sua biocompatibilidade,

simultaneamente.

Esen e Bor (2007), utilizaram magnésio como espacador, que foi removido
lentamente aquecendo-se a 1200 °C e mantendo-se por 1h sob gas Ar de alta pureza.
Foram fabricados arcaboucos de Ti com uma faixa de porosidade de 45-70% e um
tamanho médio de poro de cerca de 525 um. Os valores da resisténcia ao escoamento
e dos modulos de elasticidade variaram na faixa de 15 a 116 MPa e 0,42 a 8,80 GPa,
respectivamente. Citaram como vantagem de usar 0 magnésio como suporte de
espaco 0 seu baixo ponto de ebulicdo (1107 °C) e miscibilidade baixa com Ti
(WHEELER et al., 1983).

Bansiddhi e Dunand referiram distintamente os compostos idnicos de NaF
(BANSIDDHI e DUNAND, 2007) e NaCl (BANSIDDHI e DUNAND, 2008) como
material de suporte de espaco na mistura com p6 de NiTi, uma liga com meméria de
forma. Os arcabougos foram constituidos por 35-40% de poros abertos quando
fabricados por prensagem isostética e sinterizacdo a 950 °C e 1065 °C. As amostras
apresentaram poros de tamanho 240 um quando utilizou NaF, em comparagdo com
tamanhos entre 70 e 400 ym para as amostras com NaCl. O arcabouco apresentou
rigidez média de 6-12 GPa e 4-25 GPa para as amostras porosas feitas de NaF e

NaCl, respectivamente.

32



No trabalho de Xu e colaboradores (2019), o arcabouco de Ti-35Zr-28Nb
poroso foi fabricado por MP usando como espacador NHsHCOg3, que foi adicionado ao
pé da liga previamente preparado. Os resultados mostram que todos os materiais
consistiam de uma unica fase (). A porosidade aumentou de 51,4% para 64,9%,
aumentando a concentracdo de espacador de 63% para 79% (proporcdo em volume),
e o tamanho médio dos poros (dso) estava na faixa de 230-430pm. A resisténcia ao
escoamento na compressdo e o moédulo eldstico diminuiram gradualmente com o
aumento da porosidade, variando de 230,5MPa a 79,7MPa e 6,9GPa a 1,8GPa,
respectivamente, com o aumento da porosidade. Entretanto, a taxa de corrosdo em
solucdo salina de tampéo fosfato (PBS) aumentou de 0,91x10-3 mm/ano para 4,18x10"

3 mm/ano com um aumento na porosidade (de 51,4% para 64,9%).

Cheng e colaboradores (2013), analisaram dois arcabou¢os de magnésio com
poros abertos de diferentes tamanhos, mas mantendo-se a mesma porosidade. Foram
fabricados a partir de lingotes de magnésio de alta pureza utilizando o método titanium
wire space holder (TWSH) que se baseiam na fusdo de magnésio a 700°C, adi¢ao de
fios de titanio enovelados no magnésio liquido. Testes celulares indicaram que
arcaboucos de magnésio assim obtidos apresentaram boas propriedades de

citocompatibilidade e diferenciacdo osteoblastica.

No estudo, por Chuan e colaboradores (2013), os arcaboucos de liga Ti—7,5Mo
com porosidades de 30 a 75% foram preparados por meio de sinterizacdo utilizando
espacadores. A resisténcia ao escoamento e o modulo de elasticidade dessa liga com
porosidade de 50% foram 127 MPa e 4,2 GPa, respectivamente, sendo comparaveis

as propriedades mecanicas do 0sso natural.

As ligas porosas de Ti—6Al-4V que foram produzidas pela MP, no trabalho de
Asik e Bor (2015), aliada ao suporte de espacgo, de magnésio, para gerar porosidade
na faixa de 51-65% apresentou resisténcia mecanica entre 69 e 167 MPa e 0s

modulos elasticos entre 4 e 12 GPa.

Propriedades distintas podem ser alcangadas gragas ao polimorfismo do Ti. As
estruturas cristalinas mais comuns sao hexagonal compacta (hc, ou fase a) e cubica
de corpo contrado (ccc, ou fase B), podendo ser encontradas como mistura a + 3,
dependendo da temperatura a que foi submetida (POLMEAR, 1996; ZHU, ZHANG e

CHEN, 2017; LIU, CHU e DING, 2004). A alta resisténcia especifica € um dos
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principais requisitos para implantes, e o Ti € o que melhor atende a esse quesito entre
0s biomateriais metalicos (GORIAINOV et al.,2014). Apesar disso, aspectos
inconvenientes como a rigidez (modulo de elasticidade ou de Young) requer que se
prepare o Ti na forma de ligas. As ligas ricas em fase 3 tém baixo modulo de Young,
assim, incorporando elementos biocompativeis como o Nb (B estabilizador) para
preparar ligas de Ti ricas em fase B as tornam ideais para aplicacbes biomédicas
(NIINOMI 2008; ZHU, ZHANG e CHEN, 2017; GORIAINOV et al., 2014). O Nb exibe
solubilidade completa em Ti acima de 882°C, o que permite estudar sua influéncia em
toda faixa de teor em titdnio e acompanhar a modificacao de suas propriedades (ZHU,
ZHANG e CHEN, 2017; SHARMA, KUMAR e AMEYAMA, 2016). Na Figura 2 esta
apresentado o diagrama de fases do sistema Ti-Nb (MURRAY, 1998) aonde se conclui
a elevada solubilidade deste elemento no Ti em temperaturaturas meédias/elevadas,

sob estrutura ccc (fase p).

Porcentagem em massa do Nb
o 1w 2 30 - o o0 ™ » % 100
P R L, A A : A - -

2469°C
240

200

1600 1670°C

(fTi,Nb)

Temperatura, °C

e C

(«Ti)

0 10 20 30 0 “ o 70 80 w0 100
n o Nb
Porcentagem atoémica do Nb

Figura 2. Diagrama de fase do sistema Ti-Nb (MURRAY, 1998).

Ao reduzir a temperatura é possivel notar estabilidade sob presenca de duas
fases (a+B), sendo que resfriamentos rapidos da fase [ resultam em uma
microestrutura formada por fases meta-estaveis. Em um sistema binario de Ti-Nb, o
resfriamento brusco a partir de temperaturas no campo B resulta na transformacao
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martensitica da fase B, o que pode resultar nas fases o’ ou a”. Sendo que esse

resultado depende do teor de elemento estabilizador, nesse caso, de Nb.

No trabalho de Yahaya e colaboradores (2016), foi avaliado o efeito do teor de
Nb na liga do sistema Ti-Nb nas propriedades mecanicas e na formacao de fase 3,
por MP. Foi constatado que até 35% em peso de Nb a fase a foi quase eliminada. No
entanto, obteve-se menor resisténcia a compressao, porém menor modulo elastico
(13.46GPa). De maneira geral, o conteudo de 35% em peso foi 0 que apresentou
caracteristicas mais adequadas quanto a microestrutura e propriedades mecanicas.

Influéncia de porosidades nao foi abordada neste trabalho.

Yolun e colaboradores (2020) estudaram a biocompatibilidade do sistema
TixNb, também fabricado por MP. Constatou-se que a temperatura necessaria para a
transformacao de fase a em 3 diminuia com o aumento do teor de Nb mas que maiores
contetdos de Nb afetavam negativamente a resisténcia mecanica. Contudo, relataram

que nenhum efeito citotoxico foi constatado sob qualquer teor de Nb.

7

Dessa maneira, € interessante conciliar a quantidade Nb de modo a obter
significativa fragédo de fase 3, em baixas temperaturas, buscando ndo somente o baixo
modulo elastico, mas também boa resisténcia mecéanica e biocompatibilidade, por
exemplo promovendo ou preservando a formacédo de porosidade, com o uso de
espacadores e utilizando elementos neutros, nao téxicos como Sn para auxiliar na

melhora da resisténcia mecanica.

Atualmente, o uso de ligas em ortopedia ainda € muito limitado. O mais comum
comercializado é o Ti-6Al-4V, inicialmente produzido para aplicacbes militares ou em
aeronaves. Desde a década de 60 sdo utilizados para aplicagcbes médicas. A
resisténcia mecanica de chapas, pregos, parafusos e endoproteses deste material é
maior que do titanio puro, entretanto, ressalvas para uso em longo prazo como
implantes foram relatadas devido ao vanadio, que € toxico tanto no estado elementar
como na forma de oxidada (BLACK, 1991; EISENBARTH et al., 2001; WAPNER,
1991). Estudos in vitro demonstraram que os detritos gerados pelo desgaste do Ti-
6Al-4V estimulam as células fagociticas em maior extenséo do que o Ti-cp ou ligas de
Ti-6Al-6Nb. Além disso, a exposicdo das particulas de Ti-6Al-4V em cultura celular da

medula 0ssea humana induziu uma liberacdo significativamente mais alta de
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mediadores pro-inflamatorios e osteoliticos, responsaveis pelo afrouxamento
asseptico das préoteses (ROGERS et al., 1997).

Na década de 80, essas preocupacdes levaram ao desenvolvimento de ligas
de implante de Ti sem o V. Tais ligas consistem da mistura de fases a+f3 e exibem
propriedades mecanicas semelhantes a das que contém V. No entanto, alguns
aspectos adversos das ligas a+f (modulo de elasticidade e resisténcia mecéanica
insuficientes) levaram a buscarem ligas de Ti com predominio de fase 3, apesar da
piora na resisténcia mecanica (SEMLITSCH, STAUB e WEBBER, 1985; ZWICKER et
al., 1980; METIKOS-HUKOVIC, KWOKAL e PILJAC, 2003), a saber, a fase a que
possui uma estrutura cristalina hc que confere melhor resisténcia a fadiga (resisténcia
mecanica), uma superior resisténcia ao desgaste e maior médulo de elasticidade ao
metal, enquanto que a fase B, obtida em alta temperatura, possui uma estrutura
cristalina ccc e menor resisténcia a fadiga e a abrasdo, e menor moédulo de
elasticidade (NIINOMI, KURODA e FUKUNAGA, 1999).

As ligas constituidas de fases a+p tém propriedades que nem sempre sao
aguelas esperadas como intermediarias e proporcionais a quantidade de fases, que
depende do elemento de liga. Porém, pode apresentar um equilibrio entre boa

resisténcia mecanica e adequado modulo elastico.

Elementos metélicos que servem como [3 estabilizadores de Ti sdo: Fe, V, Ta,
Nb, Mo, Ni, Cr, Cu etc. Esses elementos atuam ndo somente como estabilizadores 3,
mas também favorecem as propriedades mecanicas e de corrosdo do biomaterial
(ROSENBERG, 1970).

Ja os elementos que estabilizam a fase a sdo Al, O, N, C, Ga, Ge, Ce, La entre
outros. Estes dissolvem-se preferencialmente na fase a do Ti e expandem o campo a
no diagrama de fases, ou seja, elevam a temperatura de transicdo a—fp. Entre os
poucos elementos que se comportam dessa maneira, Al e O séo 0s mais importantes
(POLMEAR, 1996). Sendo B uma fase do Ti que se forma em altas temperaturas, para
assegurar que essa fase permanega mesmo em temperatura ambiente requer o

preparo de ligas com elementos estabilizadores B em quantidades adequadas.

A partir de uma liga de Ti puramente 8 ou a, uma combinagao de fases o/ é

observada em funcdo da quantidade de elementos de liga. Elementos que diminuem
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a temperatura de transi¢ao a/f3 e estabilizam a fase B podem ser classificados em dois
grupos: aqueles que formam sistemas binarios do tipo B-isomorfo e aqueles que
favorecem a formagao de um sistema 3-eutetdide. Entende-se por sistema p-isomorfo
quando todos os componentes sdo completamente solGveis um no outro e que
estruturam sob sistema ccc. JA os sistemas eutéticos podem ser divididos em
sistemas de solubilidade nula ou de solubilidade parcial. Estes sistemas apresentam
a formacdo de uma solucdo eutética, a qual ocorre para uma temperatura e uma
composi¢cdo quimica fixa e definida, onde um liquido se transforma em duas fases

sélidas distintas ao resfriar.

Deve se notar, que a formacao de fase eutetdides, em varias ligas, sdo muito
lentas. Na pratica, as ligas tendem a se comportar como se a formacdo de uma
solucédo néo tivesse ocorrido. Exemplos sdo os sistemas binarios Ti-Fe e Ti-Mn, e
essas ligas se comportam como se estivessem em conformidade com o diagrama de
fases B-isomorfos. Exemplos de estabilizadores B-isomorfos séo V, Mo, Nb, Ta, W,
Re e outros. Os elementos estabilizadores -eutetoides sao Cr, Fe, Mn, Cu, Ni, Co,
H, Ag, Au, Pb e outros (POLMEAR, 1996). A influéncia e efeito dos elementos

estabilizadores de fase estdo indicados na Figura 3.
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B+a
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Ti ] Ti ]
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Figura 3. Efeito dos elementos estabilizadores de fase em Ti e ligas de Ti.

Outra fase de Ti possivel é a ®, que é uma fase metaestavel e se forma
geralmente em ligas de Ti com elementos que tendem a estabilizar a fase 3 em altas
temperaturas (200-500°C), dependendo da composicdo da liga (FROES e STAFF,
2015). A formacéo dessa fase pode ocorrer durante a témpera a altas temperaturas
ou durante o envelhecimento dos materiais temperados (HICKMAN, 1969). A adi¢ao
de elementos como Al (a estabilizador), Zr ou Sn (neutro), atua como um estabilizador
de fase a na presencga de outros estabilizadores e suprime a formagao da fase ® para
promover a formagao da fase a (POLMEAR, 1996). A Figura 4 mostra o diagrama
binario do sistema Sn-Ti (OKAMOTO, 2010).

Elementos neutros sdo aqueles que nao favorecem a cristalizacdo sob
nenhuma das fases, a ou 3 do Ti (como visto na Figura 3). Eles geralmente sao
utilizados para outros fins que ndo a modificacdo de fases, como fortalecimento e

processabilidade.
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Figura 4. Diagrama de fase do sistema Sn-Ti (OKAMOTO, 2010).
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Fica claro que a busca por materiais que permitam a utilizac&o por longo prazo
em ortopedia € de extrema importancia, principalmente pela dificuldade em unir as
propriedades necessarias para estes dispositivos. Assim, estudos voltados na sintese
de arcaboucgos de Ti com presenca de elementos estabilizadores de fase 3, como o
Nb e Sn (neutro), a fim de produzir boa compatiblidade mecéanica aliada ao uso de
suporte de espaco de magnésio, podem contribuir na busca de materiais com
caracteristicas vantajosas para longo prazo em pacientes com acometimentos no

tecido 6sseo.
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RESUMO

O sistema Ti-34Nb-6Sn foi preparado pela técnica da metalurgia do pé afim de
investigar o processo de transformacédo da fase B. Os pds foram moidos em dois
tempos distintos (40 e 60 min) com e sem Mg, usado como suporte de espaco. Em
seguida, foram compactados e sinterizados a 700°C e 800°C. A caracterizacdo das
particulas e dos sinterizados foi feita por um microscopio eletrénico de varredura
(MEV) e difratbmetro de raios X (DRX). A porosidade foi caracterizada pelo método
de Arquimedes. A dureza dos sinterizados foi analisada por Vickers. Para 0os ensaios
bioldgicos foram utilizadas células-tronco mesenquimais derivadas de medula 6ssea
equina (MOCTMs). Com 40 min de moagem e sinterizagcdo a 800°C, as amostras
apresentaram melhor homogeneidade, maior quantidade de fase 3 e de macroporos
formados. Ambas as condi¢cdes promoveram boas respostas biologicas quando em

contato com as células.
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Keywords: Liga de titanio do tipo B; Moagem de alta energia; Biocompatibilidade;

Implante biomédico.

1. Introducéo

O numero de pacientes que necessitam de préteses ortopédicas tem aumentado
significativamente, devido ao aumento da populacdo mundial e expectativa de vida
[1,2]. Na reparacdo ortopédica, os dispositivos mais utilizados sdo metalicos,
ceramicos e polimericos [3], pois sdo capazes de recuperar parcial ou totalmente a
funcdo do tecido 6sseo por um longo periodo de tempo [4]. Dentre os dispositivos
metalicos, os mais utilizados sdo o aco inoxidavel, liga Co-Cr, titanio e suas ligas como
Ti-6Al-4V [5]. Sabe-se que o titAnio possui caracteristicas adequadas como dispositivo
médico, devido sua boa resisténcia mecéanica, médulo de elasticidade menor, baixa
susceptibilidade a corrosédo e boa biocompatibilidade [6-8]. Por esse motivo, mais de
70% dos dispositivos utilizados possuem titdnio em sua composicdo [9,10]. Nao
obstante, a liga de titdnio mais amplamente utilizada (Ti-6Al-4V) tem aluminio e
vanadio, componentes que sdo conhecidos como citotoxicos e podem levar a
disturbios neuroldgicos e respiratorios [11,12]. Além disso, o médulo de elasticidade

chega a 110 GPa enquanto que a do osso esta entre 10 e 30 GPa.

Por ndo apresentarem inconveniéncias a nivel biolégico, o nidbio (Nb) e o
estanho (Sn) sdo bons candidatos para a formar ligas de Ti, que, em condi¢cdes
adequadas, pode-se combinar adequado modulo elastico e assim aumentar a
osteointegracdo [13,14]. Materiais hidretados também podem ser utilizados. Em
tempo, a hidretacdo fragiliza o metal e € importante no processo de micronizacao.
Assim, controlando o processo de moagem, pode conferir tamanho de particula
desejado com excelente homogeneidade. A desidretacdo concilia metais com
diferentes pontos de fusao para formacao de ligas [15] e durante a sinterizacdo em
que o hidrogénio € eliminado, pode contribuir para proporcionar uma atmosfera
redutora. Ademais, podem ser combinados materiais espacadores a metalurgia do po,
em que sao adicionados elementos de baixo ponto de ebulicdo sublimacdo ou
decomposicdo que conferem porosidade aos materiais. O Mg apresenta
caracteristicas interessantes para a producao de arcaboucos de Ti. Sua solubilidade
é insignificante em Ti e no caso de sua persisténcia aumenta a osteocondutividade

sem inconveniéncias biomédicas [16]. Desta forma, a liga de Ti-34Nb-6Sn/Mg foi
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produzida pela técnica do p6 metalirgico em diferentes tempos de moagem e

temperatura de sinterizacao.
2. Procedimento Experimental
2.1 Sintese

Pos de TiH de Grau 2 (ASTM F67), NbH (99,99%) e Sn atomizado (99,50%)
foram fornecidos pela CBMM (Araxa-MG-Brasil) e Metalpé (Séo Paulo-Brasil).
Quantidades para se obter uma liga com relagdo méssica de 60% em Ti, 34% em Nb
e 6% em Sn, sendo que no caso de ligas com Mg foi adicionado em quantidade
suficiente para dar 2% em relacdo a massa total, foram misturados em moinho
planetario de alta energia (modelo Pulverisette 5 da FRITZCH) de aco a 200 rpm na
presenca de etanol, o qual foi colocado em quantidade suficiente para recobrir 0s poés.
Apéds 40 min e 60 min de moagem, as misturas foram secas sob vacuo e compactadas
uniaxialmente em uma matriz de 1 cm2 com pressao de 100MPa. A sinterizacéao foi
realizada em duas etapas (até 700°C para os pés moidos em 40 min, e 800°C para 0s
pés moidos em 60 min) em forno resistivo de alto vacuo (COMBUSTOL - modelo
Tubular Forno) acoplado a uma bomba mecéanica (Edwards) e uma difusora
(Edwards), que forneceu uma presséao inferior a 102 Pa. Antes da sinterizacdo, a
camara do forno foi substituida por argbnio e realizado vacuo por duas vezes. As

etapas de sinterizacao estdo esquematizadas na Figura 1.

1000~ — 700°C
— 800°C

Temperatura (°C)
i
3

0 200 400 600
Tempo (s)

42



Figura 1. Processo de sinterizacdo de Ti-34Nb-6Sn.

2.2 Caracterizacao Microestrutural

A preparacdo metalografica foi realizada em todas as amostras, a fim de
eliminar irregularidades e 6xidos superficiais. Para o preparo metalografico foi utilizada
lixa padréo de 220, 320, 400, 600 e 1200 mesh na presenca de agua, a fim de evitar
superaquecimento. Apoés essa etapa, foram polidos com alumina de 0,3um e 0,05um
(Alcrisa-Teclago). A caracterizacdo estrutural (identificagcdo e quantidade das fases
presentes) da mistura apés moagem dos pos e dos corpos de prova foi feita utilizando
difratbmetro de raios X (DRX) com radiacdo Cu Ka (Rigaku-Ultima V) operando com
passos de 0,05 nos angulos quando os picos de difracdo eram mais largos e 0,02
graus para picos mais estreitos. Os tempos de contagem por passo foram da ordem
de 10 s. O refinamento da estrutura cristalina e a analise quantitativa das fases foram
realizados pelo método de Rietveld, utilizando o software GSAS [17]. As analises
morfolégicas e composicionais semiquantitativas foram realizadas usando um
Microscopio Eletrénico de Varredura (MEV, da FEI, Quanta 200), equipado com um
detector de Eletrons Secundarios (Everhart-Thornley), Elétrons Retroespalhados e
Energia Dispersiva de Raios X (EDS de Oxford, 51 -XMX1119). A andlise
composicional foi realizada em trés regides distintas com uma é&rea total de
aproximadamente 86 um? em cada material, portanto, os resultados sdo apresentados
como média £ DP das trés regifes. Os picos de aluminio (Al), oxigénio (O), ouro (Au),
silicio (Si) e carbono (C) foram desconsiderados, uma vez que a presenca dessas
espécies se deve a metalizacdo (Au), lixa, colagem de amostra no stub em aluminio

com fita de carbono e oxigénio do ar.
2.3 Teste de Dureza

As medic¢des de dureza dos materiais foram feitas com base na escala Vickers.
Para a melhor precisdo das medicOes, os testes foram realizados em discos com
superficies polidas. A carga aplicada foi de 300 g (~ 3 N) e um tempo de indentacéao
de 60s [18] em um equipamento Shimadzu, modelo HMV-G.

2.4 Porosidade aparente dos materiais sinterizados

A porosidade foi determinada utilizando o principio de Arquimedes (porosidade

aparente), seguindo as normas B328 ASTM. A porosidade também foi avaliada por
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meio da andlise das imagens obtidas em microscopia eletrdnica de varredura (MEV)

por meio do software (Image J Tool).
2.5 Cultivo cellular e biocompatibilidade

Primeiramente, os materiais foram limpos e esterilizados para evitar possivel
contaminagcdo. Assim, apdés o polimento, cada amostra foi limpa por banho
ultrassdnico com acetona, alcool isopropilico e agua ultrapura (18,2 MQcm) por 15
min. Em seguida, as amostras foram secas em estufa e autoclavadas a 120°C por 1h.
O efeito dos materiais sobre a viabilidade das células-tronco mesenquimais derivadas
da medula 6ssea equina (BMMSCs) foram estudados pelo seu cultivo em meio que
foi condicionado por 24 horas com os materiais, conforme estabelecido pela norma
ISO 10993-5. As BMMSCs foram inicialmente cultivadas na proporcdo de 1x10°
células/poco em meio de cultura KnockOut DMEM (ThermoFisher Scientific) em
placas de 96 pocos. Essas placas foram incubadas a 37°C em ar contendo 5% de CO:
e mantidas nessas condi¢cbes por 24h. Ao mesmo tempo, apenas o meio de cultura
foi mantido incubado nas mesmas condicbes com as amostras obtidas por
sinterizacdo a 700 e 800°C. Apds esse tempo, as células da primeira placa foram
tratadas com esses meios condicionados (Tratado). O grupo controle recebeu apenas
meio de cultura convencional (Controle) no volume de 100 pL por poco. As placas
foram mantidas a 37°C por mais 24h. Em seguida, os meios foram aspirados, 100 pl
do sal de brometo de difeniltetrazdlio dimetiltiazol (MTT) (Sigma-Aldrich) (5 mg/ml de
meio) foram adicionados a cada poco e incubados nas mesmas condi¢des por 3h. Na
sequencia, o restante do sal foi removido e os cristais de formazan formados pela
reacdo com as mitocdndrias das células viadveis foram dissolvidos pela adi¢cdo de
100ul de alcool isopropilico (Sigma-Aldrich) a cada poco. Por fim, a absorbancia do
formazan foi determinada pelo método colorimétrico em leitor de microplacas a 570
nm. Esta experiéncia foi realizada em triplicata. Em outro ensaio, 0 comportamento
morfol6gico bem com a adeséo das células sob as amostras foi estudado utilizando a
mesma linhagem celular, na densidade de 1x10* células/poco em placas de 24 pocos
onde as células foram cultivadas em contato direto com a superficie de cada material.
A placa foi incubada com os respectivos materiais e cé€lulas nas mesmas condi¢des
do ensaio anterior. Apds 48h, o meio foi substituido por um novo, permanecendo
assim até completar 72h de cultivo. Em seguida, as células foram fixadas com

glutaraldeido (2,5%), tamponado com PBS (solu¢céao tampéao de fosfato) a 0,2 mol/L e
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logo foram desidratadas em solu¢des aquosas com concentracao crescente de etanol
[7,5% (2x10min), 15% (2x10min), 30% (2x10min), 50% (2x10min), 70% (3x15min),
90% (2x15min) e 100% (2x10min)] e submetido a secagem acima do ponto critico em
COs2. Os espécimes foram analisados por MEV apds metalizacdo com uma camada
de ouro. O uso de BMMSCs foi aprovado pelo comité de ética e esta registrado sob o
protocolo CEUA 0235/2018.

2.6 Andlise estatistica

Os resultados experimentais de viabilidade celular, andlise composicional
semiquantitativa por EDS e dureza estdo apresentados como média + DP, usando
barras de erro nas figuras. Cada conjunto passou pelo teste de normalidade e uma
comparacao foi feita entre os grupos usando o teste t e Mann-Whitney. O software
utiizado foi o GraphPad Prism v.7.0 e as diferencas foram consideradas

estatisticamente significativas quando P <0,05.
3. Resultados e Discusséo
3.1 Caracterizacdo dos pés apés moagem de alta energia

A Figura 2 apresenta a evolucdo morfolégica dos pdés apds mistura e moagem
a 200 rpm a 0, 40 e 60 min, respectivamente. Sabe-se que durante o processo de
moagem, as particulas sdo submetidas a diversos processos mecanicos, como
deformac0fes plasticas e fraturas dos pos elementares [19]. A fim de promover uma
diminuicao na soldagem a frio e reduzir a agregacéo [20], foi utilizado alcool etilico. As
particulas se achatam pelas constantes colisdes entre as bolas do moinho e, entéo
particulas lamelares sao produzidas. Desta forma, ocorre um aumento no tamanho
das particulas em duas dimensdes nas primeiras etapas de moagem (FIGURA 2A e
A"). Nesta fase a mistura apresenta particulas com morfologias irregulares e esféricas.
Pela moagem adicional, a deformacéao plastica dos pos leva ao processo de fratura,
reduzindo seus tamanhos, iniciando o processo de refinamento da microestrutura.

Isso ocorre aos 40 min de moagem (Figura 2B e B").

Nesta primeira etapa, as particulas ainda ndo apresentam morfologia esférica,
porém, a reducdo de tamanhos € perceptivel, confirmando a eficiéncia do processo.
Além disso, essas caracteristicas indicam que foram submetidos as acoes fisicas ja

mencionadas. As Figuras 2C e C' referem-se a moagem por 60 min, e observa-se que
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este tempo foi suficiente para que as particulas passassem pelo processo de
cisalhamento [21, 22 e 23], reduzindo significativamente seu tamanho. Esta
diminuicdo no tamanho torna as particulas mais reativas, porque a area de contato
efetiva aumenta consideravelmente. Segundo a literatura, particulas menores e mais
finas podem preencher os espacos entre os pos, aumentando seu empacotamento
[24] e consequentemente tornando 0s materiais mais resistentes a fratura. Uma
distribuicdo bimodal de particulas grandes e finas leva sempre a um empacotamento
maior. No entanto, a porosidade tende a diminuir com isso [25].

Em 60 min, os pos apresentam maior superficie de contato com aumento na
interacao entre eles. Particulas mais planas e com maior superficie de contato (Figura
2C e C ") se deformam mais durante o processo de compactacdo, ap0s a moagem
[26]. Assim, um processo de moagem prolongado pode ndo ser necessario [27]
podendo ao contrario promover maior formacao de aglomerados, tornando o processo
menos eficaz. Além disso, no caso de uma mistura de hidretos, onde as particulas séo
frageis, 0 processo pode ser mais eficaz requerendo menor tempo para alcancar a

homogeneidade e refinamento da microestrutura.

Figura 2. Morfologia do tamanho de particula dos pés de Ti-H, Nb-H, Sn e Mg cujas
misturas foram preparadas por moagem a 200 rpm por 40 e 60 min obtidas por MEV:

(A) e (A") representam a mistura dos pos no tempo 0 min; (B) e (B') representam 0s
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pos ap0s moagem durante 40 minutos (aumento de 500 e 2000x) e (C) e (C)

representam os pés ap0s moagem durante 60 min.

A autocombustdo do pé foi observada com tempo de moagem superior a 60
min e/ ou velocidades de rotacdo superiores. Assim, para preparar o material com a
temperatura de sinterizacéo de 700°C, utilizou-se o tempo de mistura de 60 min e 40
min para 800°C, ambos a 200 rpm. Os p6s das amostras também foram avaliados
quanto a distribuicdo dos elementos Ti, Nb, Sn e Mg (Figura 3A e B) utilizando EDS.
Em 40 min, observa-se que os elementos Ti, Nb e Mg estéo distribuidos com relativa
homogeneidade (Figuras 3A). As particulas de Sn apresentam-se mais agregadas
(Figura 3A), provavelmente porque a fase de endurecimento e fratura é tardia em

comparacao com os outros elementos.

Sabe-se que 0 Sn € mais soluvel que o Nb em Ti [28], portanto, suas particulas
podem ser incorporadas mais facilmente que o Nb, mesmo que aglomerado. Em 60
min de moagem (Figura 3B), as particulas de Ti, Nb, Sn e Mg estdo melhor
distribuidas. A Tabela 1 mostra a percentagem em massa da composicao das misturas
de po6 nos tempos TO, 40 e 60 min. Os valores de Ti e Nb s&o relativamente préximos
do nominal. No entanto, o contetdo Sn é sempre menor do que o nominal. Uma das
causas esta no fato da energia para ejetar os elétrons da camada Ko do Sn ser alta
requerendo a aceleracdo dos elétrons usando uma tensdo acima do limite do
equipamento. Ja outra, é que as particulas de Sn podem ter sido aderidas em maior
extensdo nas jarras e bolas e, portanto, perdendo sua proporcéo, ja que é o unico

metal plastico que foi introduzido.
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Figura 3. Andlise por EDX (mapeamento) da distribuicdo dos elementos Ti, Nb, Sn e

Mg ap6és moagem a 200 rpm por (a) 40 min e B) 60 min em alta energia.

Tabela 1. Andlise composicional semiquantitativa, por EDX, (% em massa) dos pos

precursores apos o processo de moagem (TO - a 0 min; T40 - apds 40 min de moagem

e T60 - apos 60 min).

Ti Nb Sn
©owt) | (Yowt) | (%owt)

TO | 62+1 | 3315 | 51

T4 | 63t1.4 | 28492 | 30,7

0

T6 | 656 | 276 | 3%15

0
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A Figura 4 mostra o padréo de difracédo de raios X da mistura dos pos, com 40
min de moagem. O difratograma € composto de padrées de difracdo de todos os
componentes, como Ti, Nb e Sn, com Ti sob uma estrutura hexagonal compacta (hcp),
(fase a), Nb sob uma estrutura cubica de corpo centrado (ccc), (fase B) e Sn sob a
fase hcp. A mistura contendo o Mg apresenta um pico de MgO confirmando a oxidac&o
parcial do espacgador durante o processo de homogeneizacao do pé. Além disso, nota-
se que a intensidade dos picos de Ti e Nb na amostra com espacador diminuiu (Figura
4). A diminuicdo na intensidade de alguns picos de Ti em relacdo aos de Nb,
principalmente com Mg, pode ser devido a diminuicdo do tamanho do cristal ou / e
deformacé@o do arranjo regular e tensdo na rede durante as acdes fisicas da alta

energia, moagem e / ou mudanca na distribuicdo dos componentes de hidreto [20].

Ti, Nb, Sn
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Figura 4. Padréo de difracdo de raios X da mistura dos pdés de Ti, Nb, Sn e Mg, com

40 min de moagem.

3.2 Caracterizacdo microestrutural das ligas Ti-34Nb-6Sn e Ti-34Nb-6Sn/Mg por
DRX

Nos difratogramas da Figura 5, observa-se que a temperatura proporcionou a
formagao dos materiais sob duas fases: fase a e 3, e que nenhum Sn ou Mg
permaneceu em seu estado elementar. Nao se detectou 0xidos ou nitretos como TiO

e TiN, além de 6xidos de magnésio. O refinamento estrutural mostrou que nos
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materiais sinterizados a 700°C (Figura 6A), 44% em massa foram estruturaram-se

sob fase a e 56% sob fase B, na auséncia de Mg.

— T — —
Ti34Nb-6Sn 800°CH
CCC o -
hc ¢ T

Ti-34Nb-65n 700°C |

Ti-34Nb-65n/Mg 800°C |

Intensidade (u.a)

P R SR

Ti34Nb-6Sn/Mg 700°C |

rhaneli | 1 A
30 40 50 60 70 80 90 100 110 120

29 (graus)

Figura 5. Padréo de difracédo de raios X ap0s sinterizacao.

No refinamento, foram usadas as massas de 95,734 g/célula unitaria (Ti) e
185,812 g/célula unitaria (Nb) para as fases a e B, respectivamente, apesar de ser
uma liga ternéria. A razao esta no fato das fases B de Ti e Nb serem isomérficas com
uma diferenca muito pequena no parametro de rede (a = 0,33065 nm para Ti e 0,33066
nm para Nb), ou seja, ndo ha diferenca no padréo de difracao e nao é possivel refinar
a ocupacao. Na presenca de Mg, a fase a foi de 43% e a fase B foi de 57% sob as
mesmas consideragdes. Na sinterizacédo a 800°C (Figura 6B) sem Mg, a fase a foi de
33% e a fase B, de 67%. Em relagédo a liga com Mg, a propor¢ao foi de 37% e 63%
para as fases a e B, respectivamente.
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Figura 6. Composicao de fases encontradas por difracdo de raios X e refinamento
estrutural (método de Rietveld) para amostras obtidas por sinterizacdo a: (a) 700°C e
(b) 800°C.

3.3 Avaliagéo por MEV e EDX dos materiais sinterizados

A Figura 7 mostra as imagens obtidas por um detector de elétrons
retroespalhados. Consistem em regides com contraste mais escuro, que se refere as
fases mais ricas de Ti (menor nimero atémico), com a estrutura hcp e pobres em
elementos estabilizadores do tipo B (nUmero atdmico maior), e regido de contraste
mais claro referente a fase  mais rica em Nb com estrutura bcc. O Nb em ambas as
temperaturas de sinterizacao ndo parece ter se dissolvido completamente, porque no
contraste mais claro, a porcentagem de Nb é maior do que Ti (ver Tabela 3). No
contraste escuro, a porcentagem de Ti € maior do que Nb.

A porgéo referente ao contraste mais claro aumentou com a temperatura de
sinterizacédo, indicando que houve enriquecimento nas fases que possuem elementos
de maior numero atémico, ndo sendo necessariamente acompanhado pela formacgéo
de uma liga homogénea. A razdo da area escura / clara que era 70:30 sem Mg e
mudou para 40:60 (a 700°C) com Mg. A rmesma razdo mudou de 40:60 para 36:64
sem e com Mg, respectivamente, a 800°C. Nas amostras obtidas a 700°C, as regides
mais escuras e mais claras nao estéo suficientemente segregadas para o calculo das
areas, mas aquelas obtidas a 800°C, os resultados corroboram com os dados de DRX.
A analise composicional semiquantitativa total mostrou que os constituintes estdo em
guantidades proximas do nominal para todas as amostras (Tabela 2), exceto para o

componente Sn.
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Figura 7. MEV dos materiais sinterizados a 700°C e 800°C. (A) Ti-34Nb-6Sn (B) Ti-
34Nb-6Sn/Mg a 700°C. (C) Ti-34Nb-6Sn (D) Ti-34Nb-6Sn/Mg a 800°C.

Tabela 2. Andlise composicional semiquantitativa, por EDX, (% em massa) dos

materiais sinterizados.

Ti (wt%) Nb Sn Mg(wt
(Wt%) | (Wt%) | %)
Ti-34-Nb-6- 67 33 - sem
Sn Mg
700°C
Ti-34-Nb-6- | espacador 1
Sn
700°C/Mg
Ti-34-Nb-6- 67 32 - sem
Sn Mg
800°C
Ti-34-Nb-6- 61 35,5 3,5 -
Sn/Mg
800°C

As andlises composicionais diferenciadas por regides de diferentes contrastes
estdo apresentadas na Tabela 3. S&o dados das regifes que estdo indicadas nas
imagens da Figura 7. Existem variacbes nas composicdes, principalmente em
amostras obtidas a 700°C, provavelmente devido a insuficiente segregacéo das fases
como mencionado acima. Também ndo se pode garantir que o sinal que chega ao
detector de EDX provém apenas dos graos com o contraste escolhido. Porém, os trés
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componentes estao presentes em ambas as regides, sendo que na de contraste mais
claro, ainda que o Nb predomine, o contetudo de Ti € maior do que a quantidade de
Nb na regido de contraste mais escuro onde h&a predominancia de Ti, o que confirma

a baixa difusividade de Nb no Ti nas temperaturas estudadas.

Tabela 3. Andlise composicional semiquantitativa, por EDX, das regides claras e

escuras indicadas na Figura 7.

Ti (Wt%) Nb Sn (Wt%) | Mg(wt%)
(Wt%)
Ti-34-Nb-6-Sn 24,9 75,1 - -
700°C clara
95,1 4,9 - -
escura
Ti-34-Nb-6-Sn 2,8 96,6 - 0,6
700°C/Mg clara
97,5 2,5 - -
escura
Ti-34-Nb-6-Sn 32,3 63,7 4 -
800°C clara
73,1 25,6 1,3 -
escura
Ti-34-Nb-6- 11,2 86,8 15 0,5
Sn/Mg clara
800°C 89,4 6,3 4,3 -
escura

A distribuicdo dos elementos nas respectivas regibes foi analisada por
mapeamento com detector EDX. De acordo com a Figura 8 em ambas as sinteses, a
700 e 800°C apresentou baixa homogeneidade do Ti e Nb. No entanto, a 800°C o
conteudo de particulas de Nb diminui. Os elementos estdo bem distribuidos cada uma
das regides de mesmo contraste (claro e escuro) e o Sn estd homogeneamente
distribuido independente das fases e para qualquer uma das temperaturas de
sinterizacdo, embora fora detectado apenas na sintese a 800°C. O Nb é um
estabilizador de fase B isomorfico e devido a sua baixa difusdo no Ti, ndo se concentra
ou se aglomera facilmente. Por outro lado, Sn é um estabilizador neutro, sua difuséo
no Ti é mais significativa [29, 30]. Além disso, o Sn funde primeiro do que o0s outros
materiais, pois apresenta ponto de fuséo inferior (231,9°C). O Sn fundido flui para os
poros das particulas de Ti ou Nb por forcas capilares e ai sua difusdo na estrutura de
Ti ou Nb é favorecida, sendo facilmente incorporado. A auséncia de picos de Sn no

padrdo de DRX, bem como a formagdo das fases a e B podem indicar sua
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incorporacdo na rede cristalina de Ti e Nb, ou estar concentrada nos contornos de

grao. Quanto ao Nb, é certo que induz a transformagéo da fase f3.

A eficacia do processo de evaporacado do Mg foi parcialmente alcancada em
ambas as temperaturas de sinterizacao (700°C e 800°C), e foi detectada na regiao de

contraste mais claro a presenca de particulas remanescentes (Figura 8B e 8D)

Ti Ka1 NbLa1

: A

TiKa1 Nb La1 MgKa1_2

TiKa1 N| ‘1

TiKa1 Nb La1 SnLa1

.

Figura 8. Mapeamento de elementos por EDX apos sinterizacédo a 700 e 800°C. (A) e
(B) Ti-34Nb-6Sn e Ti-34Nb-6Sn/Mg a 700°C. (C) e (D) Ti-34Nb-6Sn e Ti-34Nb-6Sn/Mg
a 800°C.

3.4 Andlise da porosidade

A Figura 9 mostra que o tempo de moagem e a temperatura de sinterizacao

resultam em materiais com porosidades diferentes, bem como com tamanhos e
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morfologias diferentes. Na sinterizacdo a 700°C (Figura 9A e B) nota-se a presenca
de microporosidade em relacdo a 800°C (Figura 9C e D). Os poros na faixa de 10 a
100 um com elevada rugosidade séo formados a 700°C, enquanto que sinterizados a
800°C estdo na faixa de 100 a 300 pum. Os materiais que receberam Mg como
espacador (Figura 9B e D) apresentaram maior tamanho de poro quando comparados
aos seus respectivos controles (Figura 9A e C). Além disso, a porosidade aparente
diminuiu com o aumento da temperatura de sinterizacéo (Tabela 4), de 23% para 21%,
sem Mg, de 38% para 28% com Mg. Alguns estudos revelaram que a faixa 6tima de

porosidade de um implante para o crescimento 0sseo esta entre 20 a 50% [31].

Na Figura 9A, observe a formacgao de macroporos com elevada rugosidade com
aproximadamente 100um, além de diversos microporos formados ao redor (seta
tracejada). A rugosidade, juntamente com a formacdo de porosidade, pode auxiliar
na adeséo, crescimento e proliferacdo das células dsseas [32]. Os microporos tém
tamanhos na faixa de 2 a 5um. De acordo com alguns estudos, sdo classificados como
microporos quando sédo menores que 10um [32]. Embora alguns estudos considerem
gue o tamanho dos poros nao influencia a interface osso-implante [33, 34], outros
sugerem gue materiais com porosidade na faixa de 250-600um sdo adequados para
aplicacdo ortopédica [35] e outros que poros entre 100-400 pum fornecem
permeabilidade suficiente para a mineralizacdo éssea [36]. Qualitativamente, a
homogeneizacéo de 60 min promoveu maior formacdo de microporos em relacdo aos
materiais com 40 min de moagem, possivelmente devido ao menor tamanho de

particula e baixa temperatura de sinterizacdo (700°C) [36,33].

Com relacao a microporos, estudos mostraram que eles ndo sao desejados nos
arcaboucos, pois podem reduzir a secdo transversal de suporte de carga e
consequente deterioracao na resisténcia a compressao dos mesmos [37, 38, 39]. No
material sinterizado a 800°C (Figura 9C e D) com os pds moidos por 40 min, houve
menor formacg&o de microporos e macroporos apresentam tamanhos maiores, na faixa
de 200pm para o material sem espacador (Figura 9C) e 300um para o material que
recebeu o espacador (Figura 9D). A diminuicdo da microporosidade foi acompanhada
da diminuicdo da porosidade. A Tabela 4 mostra que com o0 aumento da temperatura

de sinterizacdo, houve diminuicdo da porosidade aparente.
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300pm

Figura 9. Avaliacdo da porosidade por MEV. (a) e (b) micro e macroporos em materiais
sinterizados a 700°C sem e com espacador, respectivamente; (c) e (d) micro e
macroporos em materiais sinterizados a 800°C sem e com espacador,
respectivamente. As setas tracejadas indicam o0s microporos e as setas continuas

indicam 0s macroporos.

Tabela 4. Porosidade dos materiais sinterizados determinada pelo método de

Arquimedes.
Materiais Porosidade aparente
% vol (SD)
Ti-34Nb-6Sn 23+0,5
(700°C)
Ti-34Nb-6Sn/Mg 38+0,6
(700°C)
Ti-34Nb-6Sn 21+1.4
(800°C)
Ti-34Nb-6Sn/Mg 28+0,3
(800°C)

3.5 Comportamento de Dureza
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De acordo com os dados da Tabela 5, a dureza das amostras sinterizadas a
700°C foi menor que as amostras sinterizadas a 800°C. Normalmente, a porosidade
dos materiais sinterizados diminui, e a distribuicdo dos poros muda com o aumento
da temperatura, uma vez que o transporte de massa € maior em temperaturas mais
altas, o que leva a uma maior formacéao de ligacdes particula-particula mais eficientes
[40]. No caso das amostras sem Mg, a porosidade (Tabela 4), ndo se alterou
significativamente, mas a fracdo da fase  aumentou de 55,6% para 67,1%. O
aumento da dureza, portanto, esta principalmente associado a este fato. E evidente
gue o transporte de massa ocorreu a medida que houve as mudancas na fracédo de

fase e evidente mudanca na distribuicdo de porosidade.

O efeito da temperatura foi maior para as amostras contendo Mg,
provavelmente porque sua evaporacdo € mais intensa na faixa de temperatura
utilizada. O efeito do espacador foi menor para a sintese a 800°C, com menor
diferenca tanto entre a dureza, quanto o efeito da temperatura na dureza, a porosidade
e fracao da fase [3 foi maior nas amostras com Mg. Deve-se lembrar que a composi¢éo
de Mg determinada por EDX né&o é precisa devido ao baixo teor desse elemento nas
amostras. Os valores de dureza encontrados sdo proximos ao c.p-Ti (136 HV),
considerando que a fracdo das fases a e B e microestruturas sdo substancialmente

diferentes das do presente trabalho [41].

Em ligas semelhantes, o valor de dureza encontrado foi 158 HV para Ti-
33.6Nb4Sn [42] e 173 HV para Ti-30Nb-4Sn [43]. Como a propor¢cao de dureza e
porosidade dos materiais aplicados a ortopedia é extremamente importante para
mimetizar o tecido 6sseo, cabe destacar que a dureza dos materiais aqui sintetizados

€ semelhante a dos materiais ja comercializados [44].

Tabela 5. Dureza Vickers.

Material Temperatura | Dureza
(HV)

Ti-34Nb-6Sn 700°C 146+16
Ti-34Nb-6Sn/Mg 700°C 92+10

Ti-34Nb-6Sn 800°C 153+12

Ti-34Nb-6Sn/Mg 800°C 120+20
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3.6 Efeito biolégico causado pelo tratamento de BMMSCs ap0s 24 horas em

contato com os materiais sinterizados

A Figura 10 representa o efeito bioldgico do meio condicionado com o0s
materiais obtidos por sinterizacdo a 700 e 800°C nas BMMSCs. Observe que nao
houve diferenca significativa (P> 0,05) na viabilidade celular apés 24h de cultivo em
meio condicionado (Tratado) em comparagcdo com o grupo controle. Esse achado
pode ser devido a auséncia de ions ou particulas téxicas liberadas no meio de cultura,
nao influenciando a viabilidade das células apds 24 horas de tratamento. Essa analise
€ extremamente importante, pois em um ambiente biolégico, o primeiro contato com
o biomaterial é feito por células-tronco que posteriormente se diferenciam em células

0sseas e aderem ao implante, permitindo uma boa osteointegracao [45,46].
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Figura 10. Viabilidade celular das BMMSCs ap6s 24h de cultivo em meio condicionado com
as amostras sinterizadas a (a) 700°C e (b) 800°C. Medicdes de absorbancia realizadas usando

um leitor de microplacas com um A de 570 nm.
3.7 Adesao das BMMSCS na superficie dos materiais sinterizados

No teste de crescimento de 72 horas, as células aderiram a praticamente toda
a superficie do material, bem como no interior dos poros (Figura 11). Apresentaram
filopddios celulares, que indicam boa adesao, sendo que as células que cresceram
sobre amostras obtidas a 800°C sdo mais arredondadas. N&o é possivel quantificar
as células aderidas, entretanto, a proliferacdo e adesao celular foram maiores nos
materiais mais ricos em macroporos, ou seja, materiais com Mg. Observa-se também
gue apo6s 72 horas em contato direto com a superficie dos materiais, as células estao

mais aderidas e com maior confluéncia na superficie das amostras preparadas com o
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espacador (Figura 11B e D). Isso pode ser devido a dois fatores: maior formacéo de
porosidade e preferéncia das células por essas regiées mais rugosas, que mimetizam
o tecido 6sseo natural (arcabouco). Porém, a 700°C sdo observados os filopodios
celulares, o que indicaria a melhor adeséo, enquanto que a 800°C as células sdo mais
arredondadas, mas também apresentam formacéao de filopodios. Um segundo fator a
ser levado em consideracdo seria o Mg, que nao evaporou completamente. A sua
presenca poderia auxiliar na adesado das células, pois aumenta a osteocondutividade
do material (propriedade de indicar o caminho para o crescimento 6sseo, na superficie
ou nos poros). lons divalentes como Mg?*, Ca?* ou Mn2?* podem se ligar a locais
presentes no dominio extracelular das subunidades das integrinas [47], que Ss&o

proteinas transmembrana responsaveis pela adesao celular [48].

Células

Poro

Figura 11. MEV das BMMSCs aderidas as amostras ap0s 72 horas de cultura sobre:
(a) amostra sinterizada a 700°C sem Mg; (b) amostra sinterizada a 700°C com Mg; (c)
amostra sinterizada a 800°C sem Mg e (d) amostra sinterizada a 800°C com Mg.

4. Conclusao

e No tempo de moagem de 40 min, os pos de partida da liga estdo melhores
distribuidos (menos aglomerados do que a 60 minutos);
A sinterizacdo a 800°C promoveu melhor consolidacédo da liga, com maior

namero de macroporos e diminuigdo dos microporos;
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e O aumento da temperatura de sinterizagcdo promoveu maior transformacao de
fase a—fB nos materiais com e sem Mg. Comparado com os materiais que
receberam o Mg, ndo ocorreu um aumento consideravel do contetdo de fase
B, mas sim, menor percentual comparado aos materiais sinterizados sem Mg a
800°C.

¢ No ensaio de viabilidade, em todos os casos obtém-se uma resposta muito boa
em relacdo ao controle;

e As células apresentaram boa preferéncia na adesao na superficie dos materiais

sinterizados;

Essas caracteristicas podem contribuir para uma melhor biocompatibilidade ao longo
do tempo do material quando implantado;

Este trabalho teve o apoio da Fundacdo de Amparo a Pesquisa do Estado de S&o
Paulo (FAPESP) [processo: 2017 / 13876-2] e do Instituto de Pesquisas Tecnoldgicas
do Estado de Séo Paulo, no desenvolvimento de materiais, a quem o0s autores

agradecem.
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Resumo

Arcaboucos de titanio com elementos estabilizadores do tipo B ndo-toxicos (Nb e Sn),
Ti-34Nb-6Sn (TNS), e com magnésio como espacador (TNS/M), foram produzidos por
metalurgia do p6 e sinterizados a 800°C. O padrao de difracdo de raios X (DRX)
mostrou que os materiais sdo ligas bifasicas, apresentando 45 a 42% (% em peso)
em hcp (fase a) e o restante estruturado na forma bcc (fase ), e uma leve presenca
de um pico relacionados ao TiO2 em ambos 0os materiais. Poros de aproximadamente
50um para TNS e 300um para TNS/M foram observados na analise micrografica por
microscopia eletrénica de varredura (MEV). A molhabilidade foi maior para TNS/M em
comparacdo com TNS. O mdédulo de elasticidade foi maior para TNS em comparacao

com TNS/M. Células-tronco derivadas de medula éssea equina (BMMSCs) foram
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usadas para 0s ensaios in vitro. A avaliacdo morfologica e de adesédo apds 72 h,
realizada por ensaio de contato direto com os materiais, mostrou que as BMMSCs
estavam ancoradas e aderidas aos arcaboucos porosos, sendo observada extensoes
citoplasmaticas. A migracdo celular, pelo método de "cicatrizagdo de feridas", foi
significativa para os grupos tratados com meio condicionado com materiais em 24h.
A diferenciacdo osteogénica das BMMSCs, avaliada pela deposicdo de calcio e
coloracdo com Vermelho de Alizarina, foi maior no meio condicionado com TNS/M em
10 dias de cultivo.

Palavras-chave: magnésio, arcabouco, titanio-nidébio-estanho, metalurgia do po.

1. Introducéo

O numero de pacientes que necessitam de proteses ortopédicas tem
aumentado, devido ao aumento da expectativa de vida e aumento dos acidentes de
transito [1,2]. Os biomateriais utilizados para esses fins devem ser capazes de
substituir as funcdes do tecido 6sseo por um longo prazo e as principais caracteristicas
esperadas séo a nado toxicidade, médulo de elasticidade semelhante ao tecido 6sseo
e presenca de porosidade. Muitos materiais ja foram desenvolvidos formados
preferencialmente por ligas de titanio para estabilizad-los em uma estrutura cubica de
corpo centrado (fase ) de menor médulo de elasticidade [3]. Algumas das ligas ainda
utilizadas apresentam toxicidade devido a presenca de elementos como aluminio,
vanadio, niquel e cromo que podem levar a graves distarbios neurolégicos e
respiratérios. [4,5]. Em relacdo a reducdo do modulo de elasticidade, € desejavel
minimizar o efeito de protecdo contra tensdes/estresse, que é um fendmeno bioldgico
causado pela discrepancia entre o implante e o modulo de elasticidade do osso.
Normalmente, os dispositivos utilizados apresentam médulo de elasticidade maior que
0S 0SSOS e, consequentemente, a carga recebida pelo corpo é em sua maioria
absorvida pela prétese, causando o desestimulo para 0 0sso com o0 tempo, 0 que ativa

a reabsorgdo ossea [6].

Um tipo de osteoporose ocorre ao redor do implante, que pode levar ao seu
afrouxamento e fratura [7]. Alguns materiais ja mostraram resultados promissores em
termos de rigidez, como Ti-Nb [8], Ti — 11.5Mo — 6Zr — 2Fe [9], Ti — 36Nb — 2Ta — 3Zr
[10] Ti — 24Nb — 4Zr — 7.8Sn [11], Ti — 15Mo [12]. Apesar da diminuig&do dos valores,

nao se aproxima o suficiente das propriedades dos tecidos 0sseos. Além disso,
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caracteristicas morfolégicas como porosidade ndo sao pronunciadas para essas ligas.
A sintese de arcaboucos metalicos utilizando métodos que proporcionam excelente
resisténcia mecanica pode potencializar o crescimento 0sseo dentro deles,
melhorando o processo osteointegrativo e diminuindo o fenbmeno de reabsorgao
0ssea, visto que a porosidade também pode contribuir para a diminuicdo do moédulo
de elasticidade [13]. Ti— 18Nb —4Sn poroso [14] tem mostrado boa resposta bioldgica

a interacdo com células osteoblasticas.

No entanto, diversos estudos que utilizaram grandes quantidades de
espacadores relataram baixa resisténcia mecanica e a corrosao devido a maior
fragilidade gerada pelo conteddo significativo de poros. Segundo Yan e
colaboradores., concentracdes inferiores a 20% em peso de particulas de bicarbonato
de amdnio como espacadores, promoveram melhorias nas propriedades mecanicas e
corrosivas [15]. Neste mesmo trabalho, a pressdo de compactacao utilizada foi de
150MPa. No trabalho de Tao e colaboradores, [16] 5% em peso de magnésio foi usado
como espacador e obteve porosidade na faixa de 20-22%. A resisténcia a corroséo e
as propriedades mecanicas com 5% em peso de magnésio como espacador para o
material Ti-3Cu foram muito promissoras. Neste trabalho, os autores utilizaram uma

pressao de compactacdo de 580MPa, que € significativamente elevada.

A consideravel presenca de porosidade poderia ser aumentada, diminuindo
tanto a pressdo de compactacao quanto o conteido do espacador, promovendo um

bom equilibrio de custo beneficio para a fabricacdo desses materiais.

Além disso, a presenca de grande quantidade de magnesio,
conseqguentemente, o conteddo de oxigénio também aumenta. A correlacdo positiva
entre a dureza dos materiais metalicos e a presenca de oxigénio ja estd comprovada
[17] além de produzir materiais mais frageis. Nesse caso, altas temperaturas de
sinterizagcdo podem aumentar a resisténcia mecanica, porém aumentando a
densificagdo do material, ou podem aumentar sua evaporagao e diminuir a presenca
de precipitados de magnésio, o que nado poderia contribuir para melhorar as
propriedades bioldgicas.

O presente trabalho teve como objetivo o desenvolvimento de liga de Ti com
elementos nao-toxicos (Nb e Sn) por metalurgia do po, adicionando baixa % de
magnésio em massa para a formacdo de poros, valorizando ndo sO atingir
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porcentagem de poros adequados, mas também bom maodulo de elasticidade e boas

propriedades bioldgicas.
2. Material e Métodos
2.1 Sintese dos arcaboucos

As quantidades de TiH (ASTM F67), NbH (CBMM / Araxa-MG-Brasil) e Sn
atomizado (Metalp6 / Sdo Paulo-Brasil, 99,99%) para fornecer uma liga com
composicdo em massa de 60% Ti, 34% Nb e 6 % Sn foram misturados e moidos em
moinho de bolas planetario (modelo Pulverisette 5 da FRITZCH) nas seguintes
condicBes: vasos de aco com capacidade de 450 mL, esferas de aco com raio entre
2 mm e 3 mm e alcool etilico suficiente para cobrir os pds como um agente dispersante
e para evitar o aguecimento. A mistura em pé foi moida a 200 rpm durante 40 minutos
e seca sob vacuo. O pé de magnésio, quando utilizado, era equivalente a 2% em
massa. A composicdo utilizada para o preparo desses materiais ainda nao foi
estudada, mas segundo alguns autores, niveis de Nb préximos a 30% em massa e
baixo teor de Sn (até 10%) podem promover a diminuigdo do modulo de elasticidade
sem prejuizo mecéanico nas propriedades [18,19].

Os pos secos foram compactados em uma matriz cilindrica de 1 cm2 a 100MPa
por 15s. A sinterizacao foi realizada em forno resistivo de alto vacuo (COMBUSTOL -
modelo de forno tubular) acoplado a bombas mecanicas e difusoras (Edwards). A
camara foi previamente purgada com argbnio e aspirada duas vezes antes da
sinterizacdo a 400°C, por 1 hora, seguido de 800°C, por 2 horas sob vacuo. A moagem
de alta energia de hidretos metalicos juntamente com Sn (e magnésio) promoveu
homogeneizacdo e reatividade dos pods. A sinterizacdo a 800 °C promove 0
desligamento do hidrogénio e a formacao da liga metalica em temperaturas abaixo do
ponto de fusdo de seus componentes metalicos, resultando em amostras cilindricas
de 6 mm de altura e 10 mm de diametro. O sistema Ti-34Nb-6Sn esta referido a seguir
como TNS e Ti-34Nb-6Sn / magnésio como TNS/M.

2.2 Preparacao Metalogréfica

O processo metalografico foi realizado para eliminar irregularidades e 6xidos
superficiais formados durante a sua confeccéo. Este processo foi realizado a 150 rpm

em polidora metalografica (Arotec-Aropol E-200), utilizando uma sequéncia de lixas
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de 220, 320, 400, 600 e 1200 mesh, sempre em agua para evitar o superaquecimento,
seguido de polimento com suspensdo de alumina 0,3um (n°® 3) e 0,05um (n° 2)
(Alcrisa-Teclago) a 200 rpm. Por fim, os corpos-de-prova foram limpos em banho
ultrassénico em agua (18,2 MQ cm), &lcool etilico e acetona por 40 min.

2.3 Caracterizacao Fisica

As analises das fases e estruturas cristalinas do arcabouco foram realizadas
por difracao de raios X (Rigaku-Ultima IV) utilizando radiacdo CuKa operando a 40 kV
e 30 mA em passos de 0,025 ° e tempo de contagem de 10 s/passo. O refinamento
da estrutura e a analise quantitativa da fase foram realizados pelo método de Rietveld,
utilizando o software GSAS / EXPGUI [20]. A microestrutura foi avaliada em
Microscopio Eletrénico de Varredura (SEM,FEI, Quanta 200) e detector de Energia
Dispersiva de Raios X (Oxford EDS, 51-XMX1119) e Microscopio Otico (OM). A
confirmacédo da ndo contaminacao por Fe antes e apds a moagem foi avaliada com o
detector EDX, mostrado na Figura 1. A presenca do pico de carbono foi devido a
adeséao dos poés ao adesivo de carbono. A reducdo e homogeneizacdo do tamanho de

particula, bem como a circularidade relativa (> 50%) sdo mostradas na tabela 1.

200pm 3 Electron Image 1 ¥ 200pm

Electron Image 1

Figura 1. Homogeneizacdo do tamanho das particulas apdés moagem de alta energia

e distribuicdo dos elementos pelo detector EDX.

Tabela 1. Tamanho de particula e circularidade antes e depois da moagem.

Poés Méaximo Minimo | MédiazDP | Circularidade
TiH 140,7 5,8 17,4+10,7 0,60+0,11
NbH 199,0 5,6 18,3+12,0 0,59+0,12
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Sn 107,2 57 17,1+8,8 0,63+0,15
TiNbSn 24,1 3,0 5,8+2,6 0,65+0,11
(Moido)

A densidade e porosidade foram estudadas pelo método de Arquimedes de
acordo com a norma ASTM B328. A analise da rugosidade dos poros internos foi
realizada em Microscopia Confocal (CM) (Leica Microsystems, Wetzlar, Alemanha)
utilizando o root mean square (rms) como parametro para a andalise da rugosidade. O
teste de molhabilidade foi realizado por medidas do angulo de contato (DataPhysics

Optical Contact Angle System OCA 25) das gotas de agua na superficie.

O mddulo de elasticidade, E (GPa), foi avaliado pela técnica de excitagdo por
impulso (ATCP, Sonelastic®), que € um ensaio ndo destrutivo para obtencdo do E
dinamicamente, uma vez que a propagacao das frequéncias de oscilacao naturais no
material depende do seu E. As medi¢cdes de microdureza Vickers foram feitas
aplicando uma carga de 300 g (~ 3N) e um tempo de permanéncia de indentacéo de
60s [21] usando um equipamento HMV-G Shimadzu. A microdureza foi utilizada, pois
€ possivel selecionar areas (dentro ou fora dos poros usando um microscépio 6ptico)
para dar reprodutibilidade aos testes. Além disso, é mais sensivel do que um

durdbmetro convencional.

O teste de susceptibilidade a corrosdo foi realizado com o auxilio de um
potenciostato/galvanostato (Radiometer Copenhagen, PGZ 301 Voltalab), utilizando
uma célula convencional de trés eletrodos em solucdo de Hank, a 25 °C. O eletrodo
de Ag/AgCl foi utilizado como eletrodo de referéncia e o eletrodo de Pt como auxiliar.
Os testes eletroquimicos consistiram na medi¢ao do potencial de circuito aberto (OCP)
(por 24 horas) e polarizacdo abaixo de 0,166 mV /s na faixa de potencial de (OCP-
0,2V) a (OCP + 1V).

2.4 Esterilizacdo dos materiais e cultivo celular.

Inicialmente, a cultura de células-tronco mesenquimais da medula Ossea
(BMMSC), derivada de eqlino, foi preparada em frascos de cultura de 75 cm?, com
meio KnockOut DMEM (ThermoFisher Scientific) suplementado com Soro Fetal
Bovina (SFB), L-Glutamina, essencial e ndo -aminoacidos essenciais (GBICO, Life

Technologies). Os frascos foram mantidos a 37°C e 5% CO2 em atmosfera de ar,
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trocados por um novo a cada trés dias até a confluéncia completa nos frascos. A coleta
e o isolamento da medula 6ssea de BMMSCs encontram-se aprovados pelo Comité
de Etica para Uso de Animais (CEUA) sob 0 PROTOCOLO CEUA 0235/2018.

Os arcaboucos foram limpos em banho ultrassénico com acetona, alcool
isopropilico e agua deionizada por 40 min, em seguida secos em estufa e esterilizados
a 120°C.

2.5 Avaliacdo morfologica das BMMSCs sob contato direto com scaffolds

O comportamento de adesao celular e sua morfologia foram avaliados pela
deposicdo das BMMSCs (1x10° cel/poco) nas superficies do material e mantidos em
contato direto por 72 horas em meio de cultura Knockout DMEM (sem SFB) a 37°C e
5% CO:2 ao ar. Apés este tempo, o meio foi removido e foi adicionado glutaraldeido
(2,5%) tamponado com solucéo salina de fosfato 0,2 mol / L (PBS). Em seguida, 0s
materiais com células foram processados por desidratacdo com solucdes de etanol e

secos sob o ponto critico, metalizados com ouro e avaliados por MEV e EDX.
2.6 Ensaio de migracéao celular

As BMMSCs foram semeadas em placas de 24 pocos e apds sua confluéncia,
0 ensaio de migracao celular pelo método Wound Healing foi iniciado da seguinte
forma: foi feito uma ranhura de 6 mm na camada celular ja em confluéncia nos pogos
das placas. Em seguida, os grupos controle receberam o meio de cultura convencional
e 0S grupos tratados receberam o meio de cultura previamente acondicionado por 24
h com TNS e ligas TNS/M [22]. A area de cicatrizacdo ap0s intervalo de 24h e 48h foi
avaliada por microscopia 6tica e analisada pelo software Image J, versédo 1.51p.

2.7 Andlise de depdsito de calcio por Vermelhor de Alizarina

A mineralizagdo na matriz extracelular (ME) foi avaliada com o marcador
osteogénico usando vermelho de alizarina para corar os depésitos de calcio apos 10
dias de cultura celular. Inicialmente, as BMMSCs foram cultivadas em meio KnockOut
DMEM (ThermoFisher Scientific) a 1x10%cel/pogo em uma placa de 6 pocos até atingir
a condicdo de semiconfluéncia (~ 3 dias). A partir dai, o meio foi substituido por
KnockOut DMEM enriquecido com indutores osteogénicos (soro fetal bovino, acido
ascorbico, B-glicerol fosfato e dexametasona, para induzir a diferenciacdo em

osteoblastos) ja condicionados com TNS e TNS/M por 24 horas.
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As células foram mantidas em crescimento por 10 dias, para que o meio fosse
substituido pelo meio enriquecido e condicionado a cada 48h até completar 10 dias.
Com o tempo, os materiais foram mantidos no meio KnockOut DMEM enriquecido
com indutores osteogénicos por 9 dias, para fornecer o meio condicionado para o
experimento de 10 dias. Os grupos experimentais para esta analise foram: (i) (CTRL)
onde as células foram tratadas apenas com meio de cultura convencional; (ii) (CTRL
*) onde as células foram tratadas com KnockOut DMEM enriquecido com indutores
osteogénicos; (i) (TT1), tratado com meio de cultura contendo indutores de
diferenciacdo e condicionado com (TNS) e (iv) (TT2), tratado com meio de cultura

contendo indutores de diferenciacédo e condicionado com (TNS/ M).

Para todos os grupos, os meios foram substituidos respeitando o periodo de 48
horas. Apés 10 dias, as amostras de células foram lavadas duas vezes com PBS e
depois enxaguadas com solucdo de paraformaldeido a 4% durante 30 a 45 minutos a
4 °C. As células fixadas com paraformaldeido foram lavadas novamente (PBS) e entdo
coradas com Vermelho de Alizarina, 2% (pH 7,2, Sigma-Aldrich, St. Louis, MO) por 3
min em temperatura ambiente. Este reagente pigmenta nddulos de calcio indicando a
diferenciacéo osteogénica. Por fim, as amostras foram lavadas em PBS e analisadas

em microscopio optico invertido.
2.8 Analise Estatistica

A andlise estatistica foi aplicada nos mddulos elasticos, rugosidade superficial,
medidas do angulo de contato e nos testes biolégicos de migracdo celular. Todos os
dados sdo expressos como média £+ DP. As diferencas estatisticas foram avaliadas
por meio do teste T e da andalise de variancia, seguida do teste de mudltiplas
comparacoes, teste de Tukey, apls teste de normalidade. As diferencas entre os
resultados foram consideradas estatisticamente significativas quando P <0,05. Foi

realizado com o software Graphpad Prism verséo 7.0.
3. Resultados e discusséo
3.1 DRX

Nos padrdes de DRX (Figura 2), duas fases cristalinas podem ser observadas:
uma fase hexagonal compacta (hcp) e uma fase cubica de corpo centrado (bcc), ou

fases a e B, respectivamente. Um ligeiro pico de TiO2 também foi identificado em
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ambos 0s materiais na regido em torno de 44°. Nenhuma outra fase ou composto
intermetalico foi encontrado. Os dados de DRX foram entéo refinados pelo método de
Rietveld [23] para quantificar as fases do cristal e seus parametros de rede. Alpha-Ti
(253841-ICSD) e beta-Ti (5475-ICSD) [24] foram usados como estruturas de partida.
O bom ajuste dos refinamentos de Rietveld para apenas duas fases (a e B) indica que
nenhuma outra fase esta presente, como encontrado em outros trabalhos [25-27],
sugerindo que a temperatura/tempo empregado nao foi suficiente para ativar a

formacéo intermetalica.

bce o
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TNS/M
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20

Figura 2. Padréo de difracdo de raios X normalizado de TNS e TNS / M.

A qualidade dos refinamentos foi boa, como pode ser verificado nos fatores de
qualidade de Rietveld (WRp, DWd, X2 e RBragg) apresentados na tabela 2, onde
também sdo apresentados os resultados para % de fase e parametros de rede para
ambas as fases das amostras. Pode-se notar que a amostra TNS/M apresenta
guantidade ligeiramente maior de fase B (~ 2%) e um pequeno aumento nos
parametros de rede para ambas as fases. Estes podem ser um indicativo de que a
porosidade promovida pelo magnésio e sua baixa solubilidade em Ti [28], podem

constituir uma barreira mecanica que influencia a interdifusédo de Nb em Ti. Como o
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raio atdbmico do Nb é cerca de 47% maior do que o Ti (Ti: 147 e Nb: 215 pm), a fase

B com maior conteudo de Nb deve ter se formado.

Ha uma ligeira variagdo no parametro ag da estrutura bcc, do material sem e
com magnésio (da = 0,02%), visto na tabela 2, confirmando que com o aumento da
porosidade ou a presenca de particulas de magnésio poderia afetar, o processo de
difusdo. O conteudo da fase B aumentou de 54,9% para 57,1%. Sabe-se que as
particulas de magnésio, devido a sua alta reatividade com a atmosfera, formam
facilmente Oxidos, que podem ou nao ser eliminados durante o processo de
compactacao e sinterizacao. O uso de altas pressfes de compactacao pode promover
a quebra da camada de Oxido e maior densificacdo do material, reduzindo a
porosidade. Como a pressao de compactacdo neste trabalho é baixa (100MPa), os
oxidos ndo sédo eliminados e podem atrasar o processo de difuséo [29]. Este fato pode
ser confirmado pelo pico de TiO2 encontrado no padrédo de DRX. O processo de
difusao é dificultado pela falta de quebra das camadas de 6xido entre as particulas e
pela presenga de porosidade [30]. Como a fase B aumentou, tanto B-Ti quanto Nb
cristalizam na estrutura do tipo W no grupo espacial Im-3m, que apresentam ligeira
diferenca nos parametros de rede (ag-Ti = 3,327 A e anb = 3,305 A); portanto, é dificil
distingui-los usando a técnica de DRX [31,32].

Tabela 2. Fatores de qualidade para Refinamento Rietveld,% em peso das fases e

parametros de rede para ambas as amostras.

TNS TNS/M

wWRp 0,1193 0,0827
DWd 1,286 0,903
X? 1.607 2,154
Reragg 0,0314 0,0327

% de fase a

Wt. % 45,1(1) 42,9(1)
% de fase 3
Wt. % 54,9(1) 57,1(1)

Parametros de rede

fase a
a (nm) 0,29630(2) 0,29674(1)
¢ (nm) 0,47466(5) 0,47629(3)
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fase B

a(nm) | [0,329881(8) [ [ 0,329944(6)

3.2 Avaliagdo morfologica de sistemas sinterizados.

A Figura 3 apresenta a morfologia dos materiais quanto a distribuicdo dos poros
apos a sinterizacdo, por MO assim como, a Tabela 3 apresenta a porosidade
determinada pelo método de Arquimedes. Este conjunto de dados mostra que a
porosidade é 1,5 vezes maior, bem como o tamanho médio dos poros € maior para
TNS/M (Figura 3B) do que TNS (Figura 3A). A Figura 4A mostra imagens de MEV de
um poro tipico formado no sistema TNS com aproximadamente 50 um, enquanto a
Figura 4B mostra o poro no sistema TNS/M cujo tamanho chega a 300 um, ambos
com rugosidade interior. A maior formacéo de poros esta relacionada principalmente
ao tamanho e conteudo do espacador, mas também a eficiéncia do processo de
sinterizagdo [33]. O poro de tamanho mais pequeno geralmente esta relacionado ao
processo de compactagéo e devido ao processo de sinterizagao incompleta [34]. O
tamanho das particulas de metal também influencia a formacéo de microporosidade
[35].

Relata-se que a reducdo do tamanho das particulas de Ti promove maiores
deformacfes plasticas e o processo de compactacdo é mais eficaz, tornando o0s
corpos de prova mais densos apos a sinterizacao [36]. Por outro lado, diminuindo o
tamanho da particula a energia superficial aumenta e, conseqiuentemente, pode levar
a formacao da pequena porosidade que pode acabar favorecendo a deposicédo de
apatita nela [37]. Seja qual for o fator, o sistema TNS/M apresentou tamanho de poro
maior que pode ser atribuido a evaporacao parcial do magnésio (em torno de 1,3%
pela analise EDX) e também confirmando sua concentracdo ao redor dos poros (ver
mapeamento de EDX na Figura 2). Acredita-se que o tamanho ideal do poro € aquele
que favorece a vascularizacao interna e o crescimento 6ésseo na faixa de 100-400um
[38]. Assim, o material sintetizado com magnésio tem essa exigéncia. O mapeamento

por EDX mostra também uma distribuicdo homogénea dos elementos.
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Figura 3. Distribuicdo dos poros formados por MO apds o processo de sinterizacao.

Tabela 3. Avaliacdo da porosidade e densidade total por Arquimedes

Materiais | Porosidade | Densidade
(%) relativa (%)

TNS 27,19+1,19 | 72,81+1,95

TNS/M | 40,63+1,13 | 59,37+0,66

0 2 -
RI0TOIT Q- Ui Scale 25463 cts Cursor: 0.000

Al
SaLat saLat Mg Ka1_2
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Figura 4. Imagens de MEV para a avaliacdo da morfologia dos poros formados em
A) TNS (aumento de 1000X) e B) amostras de TNS/M (aumento de 500X)
distribuicdo elementar e mapeamento por dectetor EDX. (Ti-vermelho, Nb-verde, Sn-

azul e magnésio-branco).

A Figura 5 mostra micrografias obtidas por microscopia confocal (CM). A
superficie interna do poro tem uma topografia mais regular e homogénea na Figura
5A, enquanto é mais irregular na Figura 5B devido a maior porosidade. De acordo com
a Tabela 4, a rugosidade média do sistema TNS / M € 6 £ 4 (um), enquanto que para

0 TNS é 3£ 1 (um), ou seja, 0 magnésio promoveu alta rugosidade aos poros.

Figura 5. Analise de rugosidade por microscopia confocal de A) TNS e B) TNS /M
na superficie dos poros internos.

Tabela 4. Avaliacdo da rugosidade das amostras usando o parametro rms.

Material rms
TNS 3+1
TNS/M 6+4

3.3 Angulo de contato dinamico

Devido a alta rugosidade no interior dos poros, as goticulas de agua foram
rapidamente absorvidas. O método do angulo de contato dinadmico foi utilizado para
avaliar o angulo de contato inicial formado quando a gota d'agua entrava em contato
com a superficie metdlica. O angulo de contato foi medido em funcéo do tempo até
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gue o angulo de contato seja zero, e 0 angulo de tempo zero foi considerado como
um valor que representa a molhabilidade. A molhabilidade da superficie de um
determinado material esta intimamente relacionada ao processo de adeséo celular. E
verdade que uma superficie com maior porosidade absorve dgua mais rapidamente,
caso em que o angulo inicial formado tende a ser menor (superficie mais molhavel).
Bathomarco e colaboradores, descobriram que conforme a area de superficie dos
implantes de titanio aumenta, o angulo de contato medido diminui [39]. O angulo inicial
formado em nosso trabalho com a amostra TNS foi de 79,7° + 4,7, e com a amostra
TNS / M foi de 52° + 3,5. Quando o angulo de contato com a superficie € em torno de
90°, é classificada como superficie com molhabilidade parcial; quando o angulo é <90°
é caracterizado como uma superficie com boa molhabilidade [40]. Ambas as amostras
tém alta molhabilidade (<90°), e esta propriedade é melhor para TNS/M, pois a
molhabilidade da superficie € um fator crucial no desencadeamento de varias

respostas bioldgicas, intimamente relacionadas ao processo de adesao celular.

A propagacdo e interagdo das células na superficie dos biomateriais sdo
influenciadas por sua topografia. Uma superficie hidrofilica orienta os primeiros
eventos que ocorrem, na interface biomaterial/ambiente biolégico. Uma estimativa da
hidrofilicidade de um material pode ser avaliada pelo método do angulo de contato
[41,42].

No presente trabalho, o material TNS/M se mostrou mais molhavel que o TNS,
caracteristica que pode contribuir para melhores respostas biologicas. Alguns autores
demonstraram que a adesao e proliferacao celular das células-tronco mesenquimais,
no Ti-6Al-4V com maior porosidade, foi muito mais significativa [43] onde apresentou

menor angulo de contato formado.
3.4 Comportamento Mecénico

O E das amostras de TNS foi de aproximadamente 22GPa, enquanto para
TNS/M diminuiu para aproximadamente 18GPa. Ambos apresentaram valores
préximos ao tecido 6sseo (0,5 a 20 GPa para o0sso cortical e trabecular,
respectivamente) [44], possivelmente devido a presenca de titanio sob a fase B e a
porosidade adicional introduzida pelo espagador magnésio no caso do sistema
TNS/M.
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Ambos os materiais apresentaram valores de E significativamente mais baixos
do que os de materiais usados comercialmente em aplicacdo ortopédica (Ti-6Al-4V:
110 GPa [45]; aco inoxidavel: 200GPa [46], cpTi (grau Il): 102 GPa [47], Ti -13Nb-
13Zr: 79GPa [48] e Ti-29Nb-13Ta-4.5Zr: 55GPa [49]).

Os valores de dureza apresentados na Tabela 5 sdo significativamente
proximos aos do cpTi (136 HV), mesmo considerando uma fracao significativamente
maior das fases B em relagdo a fase a. Sabe-se que este Ultimo oferece boa
resisténcia mecanica. Além disso, a microestrutura é diferente daquelas dos trabalhos
da literatura [50]. Para ligas semelhantes, a dureza encontrada foi 158 HV para Ti-
33.6Nb4Sn [18] e 173 HV para Ti-30Nb-4Sn [51]. Nossos materiais conciliam dureza,
porosidade e modulos de elasticidade adequados para serem aplicados como
dispositivos ortopédicos, sendo a dureza semelhante aos materiais ja
comercializados, pelo uso controlado de espacadores e Nb como elemento
betagénico. Segundo Gibson, a liga bifasica composta pelas fases a e B apresenta
melhores valores de E para aplicacdo de proteses [52], preservando a resisténcia

mecanica

Tabela 5. Dureza Vickers

Materiais Dureza
(HV)

TNS 153+12

TNS/M 120+20

3.5 Suscetibilidade a corroséao

A Figura 6A representa o OCP vs o tempo de imerséo nas ultimas 3 horas do
ensaio de 24 horas, i. e., das 21h as 24h para TNS e TNS/M em solu¢do Hanks. Como
nas primeiras duas horas os valores de OCP foram -0,70V para TNS e -0,40V vs Ag /
AgCl para TNS / M, a variagdo nao foi significativa em 24h. Pode-se notar que o
material com espacador (TNS/M), apresentou OCP mais anddico em comparacgao ao
TNS, fazendo com que o0 magnésio ou o0 aumento da porosidade tornem o material

mais resistente a corrosao.
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A Figura 6B mostra a curva de polarizacdo na solucdo de Hanks, exibindo o
comportamento tipico de um metal valvula, denotado: regido ativa e passiva, sem
transicdo clara entre a faixa de potencial em que ocorrem esses processos de
corrosdo. O comportamento transpassivo, geralmente observado na faixa de potencial
mais anddico (E), foi observado apenas para a amostra TNS/M. A regido ativa, na qual
ha uma dependéncia sistematica da densidade de corrente (i) com o potencial
(comportamento linear de E vs log | i |), se estende de cerca de -0,150 V a +0,150 V
do potencial de corroséo (Ecorr) e pode fornecer informacgdes sobre o mecanismo de
oxidacdo. Na regido passiva, onde o potencial (E) € superior ao limite superior da
regido ativa (ou E> Ecorr + 0,150 V), a camada de oxido (passivacdo) formada na
regido ativa promove prote¢céo e a taxa de oxidacao diminui (densidade de corrente

diminui) para a maioria dos metais.

O titanio e suas ligas apresentam comportamento passivo estavel na regiao de
Tafel, sem reducOes de corrente. Na regido transpassiva, ocorre uma dissolugéo ativa
nos pontos isolados da superficie passiva do metal, devido a sua heterogeneidade
(presenca de poros quando o magnésio € utilizado, ocorrendo corrosdo por pite
(intensa oxidacdo quimica em pontos espalhados na superficie passiva néo blindada
do metal). Os pardmetros que caracterizam a susceptibilidade a corrosdo séo
extraidos da regido ativa. Inicialmente, os coeficientes de inclinacdo em duas regides
lineares de E vs log | i |, ou seja, nos intervalos “Ecorr-0,15 < E < Ecorr-0,03” e “Ecorr
+ 0,03<E < Ecorr + 0,15”, denominados regido de Tafel, sdo calculados com base nos
dados de polarizacdo, determinando assim, o catédico (bc) e coeficientes anddicos
(ba), respectivamente, ou inclinacdes de Tafel. A interseccdo das linhas de Tafel
fornece os valores Ecorr (potencial de corrosdo) e icorr (densidade de corrente de
corrosdo). Em seguida, a resisténcia de polarizacdo (Rp) e a taxa de corroséo (Cr, em

unidades de penetragdo) sao calculadas usando as seguintes equacoes:

balbcl

Ry =————
p 2,3 icor(ba+|bc|)

(eq 2)

aicor
Cr = 3'27W (eq 3)
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onde a é a massa atdmica (47,9 g/mol para titanio), icorr € a densidade da corrente
de corrosdo (A/cm?), n é a mudanca liquida na valéncia das espécies sob corrosédo e
D é a densidade do metal (5,524 g/cm? para liga TNS). A taxa de corroséo é calculada
considerando a lei de Faraday e assumindo que a dissolugdo é uniforme.

A Tabela 6 mostra os parametros extraidos mencionados. Ecorr mudou de -
0,78 V para -0,50 V por adicdo de magnésio. Em outras palavras, Ecorr € 0,28 V mais
anodico para o sistema TNS/M, embora a taxa de corroséo (Cr) seja semelhante a do
TNS. Essa diferenca pode ser causada por condi¢cdes de superficie, composicoes de
fase, dos componentes de liga, tamanho do cristalito, porosidade e distribuicdo de

tamanho que podem conferir atividade eletroquimica distinta.

Vishnu e colaboradores, estudando a influéncia do teor de estanho em ligas Ti-
Nb-Sn, ndo observaram diferencas no comportamento de polarizacdo em solucéo
Hanks com pH 7,4 [53]. O mesmo material foi preparado com poros abertos na faixa
de 41 a 50% e apresentou excelente resisténcia a corrosdo em solugcdo de Hanks
exibindo baixa densidade de corrente (2-9 pA / cm2) [54]. Por outro lado, Bobyn e
colaboradores relataram que a porosidade acima de 15% no sistema de ligas Ti-Nb
promoveu maior suscetibilidade a corrosdo e atribuiu a maior concentragdo de
eletrélitos dentro dos poros [37]. Vale ressaltar que neste estudo a resisténcia a

corroséo foi avaliada em solucédo enriquecida com flaor.

Skolakova e colaboradores, estudando a influéncia do teor de magnésio (1, 3 e
5% em peso) nas propriedades mecanicas, microestruturais e eletroquimicas da liga
de TiNi, constataram que a adicdo de magnésio promoveu maior resisténcia a
corrosdo, com maiores valores de potencial de corrosao livre para amostras com maior
contetdo de magnésio [55]. Os autores consideram a porosidade e a precipitacao do

oxido de magnésio como os principais fatores que influenciaram este resultado.

Em conclusdo, a maior resisténcia a corrosao encontrada no material com
magneésio (TNS/M) também pode ser atribuida a capacidade do magnésio em formar
oxidos. A camada de 6xido em certas regides, como ao redor dos poros, atua como
barreira protetora reduzindo o processo de corrosao por um duplo efeito: diminuigao
da taxa de transferéncia de carga e diminui¢cédo do fluxo de difusdo de massa através

da camada superficial [56]. Portanto, os valores encontrados para a densidade de
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corrente dos materiais TNS (3,6x102 A/ cm?) e TNS/M (3,5x102 pA/cm?) foram muito

inferiores aos relatados na literatura.
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Figura 6. Comportamento de corrosédo eletroquimica de TNS (linha vermelha) e
TNS/M (linha preta) na solucdo de Hanks a temperatura ambiente: A) Potencial de

circuito aberto (OCP) B) Curva de Polarizagéo Potenciodinamica (CP).

Tabela 6. Parametros cinéticos obtidos a partir da curva potenciodinamica de TNS e
TNS/M na solucédo Hanks a temperatura ambiente.

Materiais OoCP Ecorr lcorr Rp ba b C
V) V) (Alem?) Q)  (V/dec)(V/dec)(cm/ano)
TNS -0,72+ - 5,0x10° 2,15x10° 0,27 0,25 3,5x107
0,00 0,78 8
TNS/M -0,38 - 5,2x10° 1,66x10° 0,22 0,14 3,6x107
+0,00 0,50 8

3.6 Interacao bioldgica com o sistema TNS e TNS/M.

Micrografias das BMMSCs semeadas na superficie dos materiais e mantidas
em crescimento por 72 horas séo ilustradas na Figura 7. H4 uma alta densidade de
células aderidas na superficie do material. E possivel perceber as interacdes célula-
célula, estabelecendo conexdes citoplasmaticas chamadas de filopddios, projecbes
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em formas de agulha que levam a formacao de pontes celulares. Essas projecdes sao
bem vistas em ambos os materiais (Figura 7A-B). Porém, no material TNS/M a
concentracdo de células € maior, preenchendo todo o interior dos poros, sendo
impossivel visualizar a superficie do material. As extensdes citoplasmaticas fornecem
pontes entre as células, levando a adeséao celular. Além disso, € possivel perceber,
observando o mapeamento elementar de EDX (carbono, oxigénio e fésforo), que
grande parte do material esta coberto por células. Esse fato sugere que este material
possui alta biocompatibilidade, sendo que o sistema TNS/M, com maior porosidade,
contribui mais intensamente para a colonizacdo de células 3D (Figura 7B). Marino e
colaboradores, demonstraram que no material com estrutura 3D promove maior
inducdo osteogénica nas células SAOS-2 do que quando semeado em superficie
plana. Além de uma mudanca morfoldgica mais arredondada, indicando uma
tridimensionalidade, quando comparada a superficie plana [57]. Em nosso estudo,
observamos essas diferencas morfolégicas nas células aderidas na superficie plana

e na regiao concava da estrutura.

Sao mostrados pontos de adesédo focais formados apds a adesao celular a
essas estruturas porosas. Sabe-se que esses pontos focais de adesdo auxiliam na
transmissdo de tensdes mecéanicas do ambiente externo para as células (vice-versa)
e contribuem para ativar cascatas de sinais bioquimicos intracelulares ligados as
funcdes bioldgicas celulares, desde diferenciacdo, migracéo e morte celular [58]. Essa
atracdo geométrica 3D em um substrato curvo, como um mecanismo de orientacao
celular, € chamada de “curvotaxia” [59] na qual pode promover mudangas em seus

padrdes funcionais.
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Figura 7. Micrografias das BMMSCs ap0s 72 horas em cultura na superficie de: A)
TNS e B) TNS/M.

A Figura 8A-B mostra o processo de migragdo celular de BMMSCs, pelo
método de cicatrizacdo de feridas. Observa-se que o grupo controle apresenta uma
taxa de cicatrizacdo significativa durante 48 horas. A taxa de cicatrizacdo do grupo
tratado 1 (TNS) foi significativa em relacdo ao grupo controle até 24 horas (P <0,05).
Depois disso, a taxa diminuiu em comparagdo com o controle. No grupo tratado 2
(TNS/M), a taxa de cicatrizacdo em até 24 horas foi maior do que no grupo controle

(Figura 8B). No entanto, apds 24 horas as células ndo progrediram.

A migracdo das células nos grupos controle e que receberam o0 meio
condicionado com os materiais foi direcional, ou seja, mais células migraram para a
regido com ranhura na parte central dos pocos em até 24 horas. Sobre o
comportamento apos 24 horas, alguns estudos relatam que as células precisam de

tempo para se estabelecer em um novo meio [60].
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Figura 8. Ensaio de cicatrizagao de feridas das BMMSCs por tratamento por O h, 24
h e 48 h com meio condicionado com TNS e TNS/M: A) MO das BMMSCs até 48
horas de tratamento. B) Comparacéo do processo de cicatrizacdo dentro dos grupos

(normalizado pelo tamanho da ranhura em Oh).

3.7 Diferenciacao Osteogénica

A deposicao de calcio ocorre como consequéncia da diferenciagdo osteogénica
das BMMSCs e foi avaliada pela coloracdo com vermelho de alizarina (Figura 9). A
mineralizacdo das células, cultivadas em meio convencional, com indutores
osteogénicos e condicionadas com o biomaterial, foi comparada a do grupo controle
para estudar a influéncia de cada variavel na diferenciacdo. O grupo CTRL*, no 10°
dia, apresentou evidéncias de diferenciacdo. No grupo que recebeu 0 meio
condicionado com o material sem o espacador (TT2), as células se diferenciaram,
porém, a mineralizacdo foi menos intensa do que no meio condicionado com TNS/M

(TT3) em que a diferenciacéo foi significativamente maior.

O meio condicionado com TNS/M, pode conter ions magnésio e de acordo com
o estudo utilizando BMMSCs de coelho [61], a suplementacdo com ions magnésio no
meio promoveu a diferenciagdo osteogénica, assim como outro estudo em células-
tronco demonstrou que alguns ions podem ser bioativos e estimular a diferenciacao
osteogénica precoce e outros eventos celulares, como adeséo e proliferacao [62]. O
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aumento da atividade osteogénica e mineralizacao das células do estroma derivadas
da medula 6ssea humana também foram observados pela suplementacdo com ions
de magnésio [63]. No entanto, a quantidade necesséria para a diferenciacéo celular
ideal ainda nédo foi estabelecida. No presente estudo, limitou-se a introduzir uma
pequena quantidade de magnésio (2% wt) na liga, condicionar o meio com este e
cultivar BMMSCs no meio condicionado mais indutores osteogénicos, porém mostrou
gue biomateriais (TNS e TNS/M) ndo apresentam influéncia negativa para o processo

osteogénico, mas induzem maior diferenciacdo indicada pelos ndédulos de

mineralizacao.

Figura 9. Micrografia das BMMSCs ap0s 10 dias de cultivo e corados com vermelho
de alizarina: grupo controle tratado com meio de cultura convencional (CTRL *);
grupo controle tratado com meio de cultura osteogénico (CTRL); grupo tratado com
meio de cultura osteogénico e condicionado com TNS (TT1) e grupo tratado com
meio de cultura osteogénico e condicionado com TNS/M (TT2). Aumento de 10x.

4. Conclusao

Os arcaboucos da liga TNS foram fabricados com sucesso pelo método da metalurgia
do pé combinado com o espacador magnésio que promoveu a formacado de poros
significativos, bons madulos elasticos, bem como uma boa biocompatibilidade. Os

seguintes pontos podem ser destacados:

Os sistemas TNS com uma boa fracao da fase de estrutura bcc foram fabricados
com sucesso pela metalurgia do po;
O tamanho dos poros € maior no sistema TNS/M em relacdo ao TNS e a maior

porosidade é formada pela evaporacédo parcial do magnésio;
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O sistema TNS apresentou bons valores de dureza e baixos valores de modulo de
elasticidade. O espacador magnésio aumentou o tamanho dos poros e a
porosidade, contribuindo para diminuir ainda mais o modulo de elasticidade;
Ambos os sistemas apresentaram comportamento adequado de molhabilidade e
COorroséao;

Tanto o TNS quanto o TNS/M apresentam boa compatibilidade biologica e
potencial para promover a diferenciacéo osteogénica das BMMSCs, sendo que as
estruturas porosas fornecidas pelo magnésio promoveram maior taxa de

proliferacao;

O estudo mostrou que € possivel obter materiais com a porosidade desejada
utilizando a baixa temperatura de processamento e adicionando um elemento
osteoindutor (magnésio), que pode ser Gtil para a integracdo com o 0sso. No entanto,
deve-se observar que mais estudos sdo necessarios para estabelecer a quantidade

ideal de magnésio.
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CAPITULO 5
Artigo cientifico submetido ao Journal of Alloys and Compounds
(sob as normas vigentes — anexo 3)

Efeito da Pressédo de Compactacao na Liga Ti-34Nb-6Sn Preparada por

Metalurgia do P06 para Aplicagcfes Biomédicas

Effect of Compaction Pression on Ti-34Nb-6Sn Alloy Prepared by Powder
Metallurgy for Biomedical Applications
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Resumo

Com o objetivo de investigar a influéncia da pressdo de compactacdo nas
propriedades mecanicas, microestruturais e corrosivas, a liga Ti-34Nb-6Sn para
aplicacdo biomédica foi sintetizada pela técnica da metalurgia do p6. Os pés
misturados foram obtidos por moagem a 200 rpm compactados a 100 MPa e 200
MPa.

A sinterizacéo foi realizada a 900 °C/2h sob atmosfera de vacuo de 102 Pa seguida
de resfriamento no forno. A quantificacdo das fases e sua microestrutura foram
caracterizadas por um difratdmetro de raios X (DRX) e um microscopio eletronico
de varredura com emissdo de campo (MEV-EC). Os parametros geométricos
foram obtidos pelo método de Arguimedes e também bidimensionalmente pelo
software Image J por Microscopia Optica (MO). Os ensaios mecanicos foram
realizados pelo teste de compressédo, sendo calculado o modulo de elasticidade
(E), a resisténcia ao escoamento () e o fator de endurecimento (H). Foi realizado
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o teste de susceptibilidade a corrosédo. Os ensaios eletroquimicos consistiram na
medicao do potencial de circuito aberto (OCP) (por 30 min) e polarizacdo abaixo
de 2 mV/s, em solucao de Fusayama.

A liberacédo de ions foi avaliada por espectroscopia de absorgéo atdmica de plasma
endurecido acoplado também em solucdo de Fusayama. A porosidade diminuiu
16% na condicdo B. A% da fase B foi 73 e 80% nas condi¢cdes A e B. Com a
diminuicdo da porosidade, a microestrutura na condi¢cdo B € mais homogénea. O
E em ambos os materiais foi excelente em relagédo ao tecido 6sseo. Os ions Ti, Nb
e Sn liberados foram maiores na condicdo B em comparacdo com a condicao A.
Pelos ensaios eletroquimicos o material na condicdo A apresentou menor
resisténcia a corrosdo, possivelmente pela maior porosidade devido a menor
pressdo de compactacdo e homogeneidade microestrutural. Portanto, fica claro
gue o efeito da pressdo de compactacdo a frio na microestrutura se reflete nas
caracteristicas fisicas e eletroquimicas.

Palavras-chave: Ti-34Nb-6Sn; magnésio; modulo de elasticidade; propriedades
mecanicas; Ti-3; biomaterial

1. Introducéo

O numero de pacientes que necessitam de priteses ortopédicas tem
aumentado significativamente devido ao aumento da populacdo mundial e a
expectativa de vida [1,2]. Em meio a crise do COVID-19, o mercado global de
implantes protéticos ortopédicos estimado em US$ 17,8 bilhdes no ano de 2020,
deve atingir aproximadamente US$ 20,5 bilh6es em 2027 [3]. Na reparacao
ortopédica, os dispositivos mais utilizados sdo metalicos, ceramicos e polimeros
[4], pois sdo capazes de recuperar a funcéo do tecido ésseo por um longo periodo
de tempo [5]. Dentre os dispositivos metalicos, os mais utilizados sdo o0 aco
inoxidavel, liga de Co-Cr, titdnio e suas ligas como Ti-6Al-4V [6]. Sabe-se que 0
titnio possui caracteristicas adequadas como resisténcia mecanica, modulo de
elasticidade, baixa susceptibilidade a corrosdo e boa biocompatibilidade [7,8,9].
Por esse motivo, mais de 70% dos dispositivos utilizados possuem titanio em sua
composicédo [10,11]. A liga de titanio mais utilizada (Ti-6Al-4V) contém aluminio e
vanadio, componentes conhecidos como citotoxicos e que podem levar a

distarbios neuroldgicos e respiratorios [12,13].
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Portanto, torna-se imprescindivel a busca de novos componentes para que 0s
dispositivos possam ser utilizados por longos periodos sem causar danos a saude.
fons metalicos séo liberados desses biomateriais metalicos, como articulagcdes
artificiais, placas 6sseas e parafusos, etc., no corpo. Os ions metalicos liberados
podem apresentar varias funcdes como: transportador, agir no metabolismo, se
acumular nos érgéos, carcinogénicos e alergénicos. Se uma grande quantidade de
ions metalicos for liberada, geralmente pode ser prejudicial & saude humana. As
concentracdes de ion cloreto no soro e fluido intersticial sdo 113 e 117 mEqL™?,
respectivamente, o que é um ambiente gravemente corrosivo para materiais
metalicos. O fluido corporal contém varios aminoacidos e proteinas que também
influenciam a corrosao metalica [14,15] e sdo chamados de eletrdlitos. Além disso,
a concentracdo de oxigénio dissolvido no fluido corporal € um quarto da presente
no ar [16], retardando a regeneracédo de filme de 6xido superficial, uma vez que,

grande quantidade de ions metalicos séo liberados quando o filme é rompido.

A mudanca no pH do fluido corporal é pequena porque o fluido é uma solucéo
tamponada e o pH geralmente permanece entre 7,0 e 7,35 [16]. O pH do tecido
duro no qual o material € implantado diminui para aproximadamente 5,2 e entéao
se recupera para 7,4 em 2 semanas [17]. No entanto, o pH pode mudar de acordo
com a dissociacdo de proteinas no fluido corporal e seu ponto isoelétrico
(geralmente 5-7, mas as vezes maior ou menor). A célula também é um tipo de

corpo de carga que pode influenciar a corrosdo de materiais metélicos.

Por serem atéxicos, o nidbio (Nb) e o estanho (Sn) sdo bons candidatos para a
sintese de ligas de Ti, em condicbes adequadas, combinando boa rigidez e
aumentando a osteointegracdo [18,19,20]. A toxicidade € uma caracteristica
importante, pois esses materiais estardo constantemente em contato com 0s
fluidos corporais que podem estimular o processo de liberacdo dessas particulas
em formas idnicas e serem direcionadas para a corrente sanguinea. No que diz
respeito a fabricacdo de ligas metalicas, existem essencialmente duas abordagens
classicas de MP: pré-ligado (PL) e mistura elementar (ME). A combinacgéo da rota
de sinterizacdo e prensagem uniaxial a frio convencional com a abordagem
elementar de mistura resulta na maneira mais econémica de obter componentes
de titAnio por MP, além de ser uma técnica rapida e requerer temperaturas

inferiores as da fusdo dos metais componentes. Parametros como pressao de
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compactacdo por prensagem uniaxial a frio, temperatura de sinterizacéo,
velocidade e tempo de moagem dos pds sdo alguns parametros que podem ser
variados e estudados para se obter o material desejado com esta técnica. Neste
trabalho, o objeto de estudo foi variar a pressao de compactacao da liga Ti-34Nb-
6Sn a fim de avaliar se 0 aumento da presséo auxilia na sinterabilidade da liga e,
assim, promover melhores respostas quimicas. E importante ressaltar que ndo
existem estudos que demonstrem qualquer relacdo com a melhoria da capacidade
eletroquimica dos biomateriais, variando a pressédo de compactacao.

2. Material e Métodos
2.1 Preparacao dos materiais

Pé6s elementares de Ti (ASTM F67), Nb (99,99%) e Sn (99,50%) foram
adquiridos da Acnis do Brasil (Sorocaba-SP-Brasil), CBMM (Araxa-MG-Brasil) e
Metalp6 (Sdo Paulo-Brasil) e pesado de acordo com a composicao estequiomeétrica
pré determinada da liga Ti-34Nb-6Sn (% em massa). Os pds foram moidos a
temperatura ambiente em um moinho planetario de alta energia (FRITZCH-
Pulverisette 5) em aco cromo por 40 min a 200 rpm. Apds a moagem, 0s pos foram
secos sob vacuo e compactados uniaxialmente em uma matriz (1cm?) com 100 MPa
(Condicéo A) e 200 MPa (Condicao B). A sinterizacéo foi realizada em forno resistivo
de alto vacuo (COMBUSTOL-Tubular furnace) acoplado a bomba mecanica
(Edwards) e difusora (Edwards), que fornecia presséo inferior a 10 Pa. Antes da
sinterizacdo, a camara do forno era preenchida com argdonio e evacuado duas vezes.
O processo consistiu em duas etapas. O primeiro foi aquecido a uma taxa de 15°C
/min até 450 °C por 2 h e 0 segundo a uma taxa de 15 °C/min até 900 °C por 2h. Para
a incorporacao utilizou-se uma resina transparente (TransOptic, Bhuler) a 180 °C por
3,5 minutos de aquecimento, com 350 bar de pressédo e 6 minutos para resfriamento
com agua. Um processo metalografico foi realizado para eliminar irregularidades e
oxidos superficiais formados durante o processo de sinterizagdo. Esse processo foi
realizado a 150 rpm em lixadeira metalografica (Struers-Labopol-25), utilizando uma
sequéncia de laminas de SiC de 80, 220, 500 e 1000 mesh, sempre em agua para
evitar superaguecimento e otimizar o tempo do procedimento. Em seguida, foram
polidos (Struers-Labopol-5) com solugéo de 9 uym (DiaMaxx) a 200 rpm, seguido de

solucéo final de OPS (Struers) e peroxido de hidrogénio (Derra) (10: 2). Por fim, as
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amostras foram limpas com agua destilada (18,2 MQ cm) e &lcool etilico / acetona por

60 min em ultrassom (Elma S30 H).
2.2 Caracterizagdo microestrutural e fisica

Para a caracterizacdo da quantificacdo das fases formadas, bem como dos
parametros de rede das estruturas, foi utilizada a difracdo de raios X (DRX)
(Bruker/D2Phaser). Foi utilizada uma radiacdo Cu Ka que funciona a 30 kV e 10 mA.
A medicao foi feita na faixa de angulos entre 20 e 90 graus, com um passo de 0,02° a
cada 10 s. O refinamento da estrutura e a analise quantitativa da fase foram realizados
no software MAUD livre (versédo 2.94). A microestrutura como porosidade e % de fase
por diferenca de contraste foi caracterizada por Microscopia Optica (MO) (Nikon-
ECLIPSE LV100DA-U). A densidade e porosidade estudadas pelo método de
Arquimedes de acordo com a norma ASTM B328.

2.3 Propriedades mecanicas por ensaio de compresséo

Os ensaios de compressao foram realizados em amostras cilindricas com
didmetro e altura de 10 e 6 mm, a temperatura ambiente e velocidade constante de
0,5 mm/min, empregando-se uma maquina de ensaio universal SHIMADZU-AG-X
plus, 100 kN. O mddulo de elasticidade (E), a resisténcia de escoamento (Y) e o fator
de endurecimento (H) foram calculados a partir das curvas de tensdo x deformacéo.
Para o E, a curva ajustada foi calculada para as regifes elasticas (lineares). Para o H,
a curva ajustada foi calculada para a segunda regido linear. A resisténcia a
compressdo média para cada espécie foi determinada. Este calculo foi feito usando o

software OriginPro 8.5.
2.4 Avaliacédo da susceptibilidade a corroséo e liberagdo de ions

As amostras, depois de embebidas em metacrilato, foram pintadas em suas
extremidades com esmalte transparente para delimitar a regido de ataque da solucéo
iGnica e para que o liquido ndo entrasse nas extremidades. Em seguida, as dimensdes
de todas as amostras foram medidas. Foram feitas 3 medi¢cdes de um lado e 3
medi¢6es do outro lado e foi feita a média, calculando suas &reas. Posteriormente, 5
mL da solucdo de Fusayama foram adicionados em frascos estéreis e todas as
amostras (n = 3) foram adicionadas aos frascos. Todos eles foram mantidos por 730h

a 37 °C. Em seguida, os liquidos foram levados para analise por Espectroscopia de
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Absorcéo Atémica de Plasma Endurecido (ICP-OES) (Varian 715-S), a fim de avaliar
e quantificar a liberac&o dos ions constituintes da liga (Ti, Nb e Sn). Os comprimentos
de onda aplicados para determinar o contetdo de ions liberados na solugdo foram:
336,0 nm (Ti), 313,1 nm (Nb) e 189,9 nm (Sn).

O teste de susceptibilidade a corrosdo foi realizado por um
potenciostato/galvanostato (Metrohm potenciostato-PGSTAT204), em uma superficie
de 0,785 cm?, utilizando uma célula de trés eletrodos convencional em solucdo de
Fusayama, (NaCl 0,4g /L, KCI 0,4g /L , CaCl2 0,8g /L, H2PO4 0,7g/L, NaF 2,5¢g/L, Naz2S
0,005g/L e Ureia 1g/L) a 37 °C. O eletrodo Ag /AgCl foi usado como eletrodo de
referéncia e Pt como eletrodo auxiliar. Os testes eletroquimicos consistiram na
medicao do potencial de circuito aberto (OCP) (por 30 min) e polarizac&o abaixo de 2
mV/s. Os parametros de corrosao foram determinados pelos métodos de extrapolagéo
de Tafel usando o software Wolfram Mathematica 12.1. As curvas também foram feitas

no software OriginPro 8.5.
2. Resultados e discusséao

A confirmacdo das fases constituintes nos materiais apds a sinterizacdo esta
presente nos padrdes de DRX da Figura 1. Em ambos os padrdes, néo foi encontrada
a presenca de elementos de liga. Picos foram encontrados referentes apenas as fases
a (hcp) e B (ccc). Porém, sabe-se que os parametros de rede de Bnb SA0 muito
semelhantes aos de B-ti [21,22]. Desta forma, ndo se pode afirmar sobre a da difuséo
total desse elemento. Picos de Sn também nédo foram detectados e nem a presenca
de 6xidos ou intermetalicos. Também se observa a presenca de um pico referente a
fase a no padrao de DRX do material na condi¢do A, e que o pico referente ao plano
{200}, aumentou sua intensidade na condicdo B, e houve diminuicdo dos picos
relacionados aos planos {002}a e {101}a demonstrando que houve maior retencéo e
transformacao da fase . A percentagem da fase  com um ligeiro aumento da presséo

de compactagdo aumentou 8,5% (A — B) (ver tabela 1).

Observou-se uma nitida redug&o dos picos da fase a pelo aumento da presséo
de compactacdo, conforme confirmado pela quantificacdo pelo refinamento de
Rietvield. O mesmo foi encontrado no trabalho de Zhang e colaboradores [23],
variando a pressédo de compactacao de 200 a 1200 MPa da liga Ti-Al-8V-5Fe. Sabe-
se que a fase a apresenta menor resisténcia a deformacéo em ligas de Ti [24]. Assim,
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com o0 aumento da pressdo de compactacdo, € a fase que apresenta as maiores

deformacdes plasticas em sua estrutura.
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Figura 1. Padrdo de DRX de materiais nas diferentes condigdes.

Tabela 1. Porcentagem de fases obtidas e fator de qualidade do refinamento

estrutural de Rietveld.

Presséo de Rwp (%) fase a (%) fase B (%)
Compactacao

Condicao A 7,0 26,9+0,0 73,1+1,2

Condicéo B 3,9 20,1+0,3 79,9+0,0
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A Figura 2 mostra a distribuicdo da porosidade dos materiais nas condi¢cdes A
e B. H4 uma maior porosidade distribuida pela superficie do material na condicdo A
(Figura 2A). Com o aumento da presséo de compactagédo, a porosidade diminuiu
visivelmente (Figura 2B). A porosidade total foi de 25% e 22% (visto na tabela 2) para
as condi¢cfes A e B, com uma diminuicao de 12% na condi¢céo B. As imagens de MEV-
EC mostram a microestrutura das ligas sinterizadas em ambas as condicdes
estudadas na Figura 3A e B. A microestrutura de ambas as condic¢des foi formada por
regibes contendo particulas o-Ti, B-Ti e Nb que ndo se difundiram. A fase a é
visivelmente menor do que a fase 3. Observou-se que as particulas maiores que néo
se difundiram tiveram um tamanho médio de 9,5 + 1,8 um. Estas particulas ndo foram
difundidas na microestrutura B-Ti formada. Possivelmente, a temperatura nao foi

suficientemente alta para a difuséo total das particulas.

De acordo com os dados obtidos no DRX, houve aumento da % de fase 8 e
diminuicdo da porosidade, aumentando a pressdo de compactacdo (Condicado B).
Como visto em trabalhos anteriores, a porosidade pode afetar o processo de difusao,
pois promove uma barreira mecanica e, portanto, diminui o transporte de massa [25].
No trabalho de Peng e colaboradores, foi observada a evolucdo microestrutural e
diminuicdo da porosidade em Ti e TiH2 compactados a 100 MPa, em 3 diferentes
temperaturas de sinterizacao (800, 900 e 1000 °C) [26]. Conforme a temperatura de
sinterizacdo aumenta, uma taxa de difusdo e poros mais fechados sao formados. Em
nosso trabalho, ao aumentar a pressdo de compactacdo, mantendo a mesma
temperatura de sinterizagdo (acima da [B-transus), o processo de difusdo nao
aumentou significativamente mesmo com a diminuicdo da porosidade. Porém,
observou-se um efeito na microestrutura e maior facilidade de transformacéo da fase,
com o aumento da pressdo de compactacdo. Claramente, esse efeito foi notado pelo
aumento da presséo de compactacédo de 100 para 200 MPa. Ao visibilizar os materiais
apos ataque, sob a MO (Figuras 4A e B), foi possivel observar que os materiais
sinterizados sao do tipo a + 3 pela distribuicado de fases por diferenca de contraste.
Essa diferenca de contraste foi obtida pelas diferentes composi¢cdes quimicas dos
elementos presentes nas ligas. Regides com alto conteudo de elementos mais
pesados apresentaram um contraste mais claro do que areas com menos conteudo.
Como o elemento Nb possui massa atdomica superior (92,90 amu) do que Ti (47,86

amu), entdo a fase B (rica em Nb) corresponde as areas de contraste mais claras,
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enquanto as regides mais escuras (fase a) apresentaram contraste mais escuro.
Confirmando os resultados do DRX, as regifes de contraste mais claras apresentam
53,4% e 57,1% nas condi¢cdes A e B, com aumento de 7% conforme a analise da
imagem. A diminuigdo da porosidade observada com o aumento da densificagao
ocorreu em funcdo do aumento da pressdo de compactacdo, que promove maior
contato entre as particulas dos pés, devido as forcas de compressibilidade. Além
disso, segundo Robertson e colaboradores e Zheng e colaboradores, a presenca de
hidretos, além de melhorar o processo de difusdo dos elementos de liga presentes
[27,28], no nosso caso, Nb e Sn, mas também devido a liberacao de hidrogénio, as

vacancias formadas podem ter contribuido para o processo de densificacao.

Tabela 2. Parametros geométricos obtidos por Arquimedes dos materiais nas

diferentes condicfes estudadas.

Pressao de Densidade Densidade Porosidade
Compactacao Experimental Relativa, total
3
(g/cm?) (%)
P/ pg
Condicao A 4,02 0,73 25
Condicao B 4,24 0,77 22
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Figura 2. Distribuicdo dos poros por MO. A) em relacdo ao material da condigéo A.

B) em relacédo ao material da condicdo B.
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Figura 3. MEV-EC dos materiais sinterizados utilizando detector de BSE. A) em

relacdo ao material na condicdo A. B) em relacdo ao material na condicdo B.

Figura 4. Distribuicdo de fase de MO por diferenca de contraste apés ataque
quimico. A) com relagdo ao material na condicdo A. B) Com rela¢do ao material na

condicéo B.
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Nas Figuras 5A e B estdo representadas as curvas de deformacao-tensao
compressiva de materiais sinterizados nas condicdes A e B, que apresentavam 9 mm
de altura e 6 mm de didmetro. Os materiais foram ensaiados até 2 mm de
deslocamento, a fim de avaliar os parametros da regido linear e da zona plastica, com
o limite plastico, denominado fator de endurecimento (H). Portanto, as curvas foram
tracadas até 0,30 mm/mm, o que corresponde a aproximadamente 2% da

deformacgéo.

Os valores de tensdo aumentaram para uma tensdo maxima (resisténcia a
compressdo) de acordo com as indicagbes nos graficos da figura 5A. Ambos o0s
materiais falham devido a separacéo de particulas nos planos de 45° ao longo do eixo
X. As falhas foram avaliadas por MEV e estédo representadas nas figuras 6A e B. A
falha das amostras continua com a separacdo e/ou rompimento das zonas de contato

principalmente entre as particulas marcadas com as setas.

Os materiais exibiram comportamentos de tens&o-deformagdo compressivos
semelhantes, com valores de Y na faixa de 244 a 318 MPa (Tabela 3). As deformacfes
correspondentes as tensfes maximas na Figura 5A e B foram consideradas falhas por
deformacéo. Os valores do madulo de elasticidade foram determinados pelo método
dos dois pontos, na regido linear inicial das curvas tensédo-deformacéao (vista na Figura
5B), que obedeceram ao principio de proporcionalidade. A tensédo de escoamento foi
considerada como o valor limite de proporcionalidade, conforme apresentado também

na Figura 6B, com seus respectivos ajustes.

E claro que os valores de E, Y e H s&8o menores no material A (Tabela 3). H&
diminuicdo desses parametros, enquanto que o material na condicdo B aumenta a
densidade (de 3,57 para 4,43 g/cm?), e melhora todas essas caracteristicas devido a
maior pressdo de compactacdo e reducao da porosidade de 12%. Além disso, o
percentual da fase B aumentou com o aumento da pressdo de compactacdo. Este
aumento foi devido a maior retencdo e solubilizacdo de particulas de Nb em
comparacdo a 100MPa. Assim, 0s parametros mecanicos aumentam

consequentemente.

O E em ambas as condi¢gBes apresentou compatibilidade mecénica. J4 o E do
tecido 0sseo esta na faixa de 0,3-20 GPa [29]. Este baixo valor alcancado pode ser
devido a baixa pressdo de compactacao utilizada (condicdes A e B) que promove
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menor densificacdo das pecas. Outra possibilidade foi a presenca de alto teor de Nb,
gue é um elemento estabilizador B nas ligas de Ti. A relacdo entre E e o aumento da
pressdo de compactacdo foi claramente observada. Esse aumento proporcionou
maior densificagdo e maior valor de E. No entanto, houve aumento percentual da fase
B na condicdo B, que consequentemente pode ter diminuido o E. Curiosamente, o
efeito da densificacdo é maior do que a transformacéo alotropica. Assim, a pressao
de compactacao tem um efeito significativo nas propriedades mecanicas. Em relacao
ao CP Ti com porosidade na faixa de 50% [30], o Y foi menor do que ambos os
materiais sinterizados no presente trabalho, e o E € semelhante. No trabalho de
Bolzoni e colaboradores, a liga Ti-6Al-4V sob diferentes condicfes experimentais de
temperatura de sinterizacdo apresentou o E na faixa de 104 a 116 GPa,
significativamente superior ao tecido ésseo [31]. Vale ressaltar que se trata de um

material que possui elementos nocivos ja comprovados experimental e clinicamente.
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Figura 5. Tensdo compressiva versus deformacéo da liga Ti-34Nb-6Sn nas
condi¢cBes A e B. A) Curvas compressivas dos materiais em diferentes condi¢cées e
uma imagem tipica pos-teste da superficie com as fraturas. B) Indicacao dos ajustes

das regides lineares para o calculo do modulo elastico e do fator de endurecimento.
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Figura 6. MEV-EC tipica da fratura do material sinterizado por teste de compressao

Tabela 3. Parametros mecanicos obtidos das curvas compressivas.

Presséao de Modulo Yield Hardening Maodulo
. Elastico strength(o.2%) fator elastico
Compactacéo
(E) (Y) (H) especifico
(MPa) (MPa) E/p
Condicéo A 14,06+£3,70  244,94+33,71 2,70+0,23 3,57
Condicéo B 18,82+7,16  318,56+45,52 4,80+0,95 4,43

A liberacdo de ions Ti, Nb e Sn nas condi¢cfes A e B sdo mostradas na Figura
7. Todos os elementos quando imersos aumentaram sua velocidade de liberacdo de
ions na condi¢cdo A. Ti tem uma liberacdo menos significativa do que Nb e Sn na
condicao B. Em relacéo a velocidade de liberacao de ion da liga, também foi maior na
condicéo B do que em A. Isso pode ser visto na tabela 4 onde os valores em ug/L de

cada ion liberado séo encontrados nas duas diferentes condigdes.

by

O ion Ti liberado no meio analisado, foi superior a composi¢cdo nominal
presente na liga. Por outro lado, o Nb apresenta menor liberacdo em ambas as

condi¢cdes que a sua composi¢cdo nominal (<34% em massa). O Sn em ambas as
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condicBes apresentou liberacdo superior a sua composi¢cdo nominal (> 6% em peso).
Em mais detalhes, nota-se que a taxa de corrosao da liga Ti-34Nb-6Sn com maior
presséo de compactagao promoveu uma maior taxa de dissolugao dos trés elementos
gue compdem o material. Curiosamente, esse material tem menos porosidade e maior
% de fase B, o que pode ter contribuido para esse achado. Sabe-se que o Ti € mais
reativo e se difunde mais do que o Nb e 0 Sn, que sao elementos mais nobres, ou

seja, sua atividade é maior do que os 6xidos de Nb e Sn formados.

A medida que o percentual de fase B aumentou, com o aumento da presséo de
compactacao (condicdo B), possivelmente devido a maior difusdo dos elementos de
liga, que € influenciada pela diminui¢do da porosidade [32], os graos 3 sofreram maior
ataque por imerséo, devido a menor densidade e mais desordem na escala atbmica
[33,34]. Segundo Schroeder & Balassa [35], uma dieta contendo 100 g de proteina,
250 g de carboidrato e ou 100 g de gordura contém cerca de 620 pg de Nb. De acordo
com nossos resultados, os valores encontrados estiveram abaixo desses. O Sn de
acordo com os regulamentos sobre niveis maximos [36] indica que pode estar entre
50-200 mg/kg de refeicdo. Nossos valores também foram muito mais baixos do que o
recomendado pelo padrdo. Para Ti, de acordo com as regras da FDA, ele ndo pode
exceder mais de 1% da massa de um alimento [37]. Ou seja, para 1 kg de alimento,
nao deve haver mais que 106 pg de TiO2. Na solucdo de Fusayama, (em 1L), os
valores liberados de Ti em ambas as condi¢cfes foram 0,018% (Condicéo A) e 0,021%

(Condicéo B) em relacdo a massa total da solucgéo.
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Figura 7. Comportamento da liberacdo dos ions Ti, Nb e Sn dos materiais nas

Condicdes A e B quando imersos em solugédo de Fusayama por 30 dias.

Tabela 4. ions Ti, Nb e Sn liberados contrastados com a composi¢do nominal da

liga.
Condicdes Ti Nb Sn Ti34Nb6Sn
A (pg/L) 556 + 386 123 + 137 72 £27 751
A (%) 74 16 10 100
B (ug/L) 618 + 144 253 +150 117 +89 988
B (%) 62 26 12 100
Taxa de liberacéo de ions (ug/cm?dia)
Condicao A 6,35 1,40 0,89 8,64
Condicao B 7,05 2,88 1,45 11,44

As analises eletroquimicas foram realizadas avaliando o potencial de circuito

aberto (OCP) e as curvas de polarizacdo potendiodindmica (PPC) presentes nas

Figuras 8A e B e seus parametros cinéticos (vistos na tabela 5), em solucdo de

Fusayama a 37 °C
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A Figura 8A representa as curvas do potencial de circuito aberto (OCP) das
duas condicdes estudadas. A condicdo A, apresentou menor potencial de corroséao,
sendo estabilizado em um valor inferior ao da condicdo B. No momento estudado
(2250s) o material referente a condi¢cdo B demonstrou maior estabilidade do potencial
de corrosdo. A Figura 8B compara as curvas de polarizacdo potenciodinamica das
duas condicBes. Ambas as curvas mostraram regides tipicas de um metal, referindo-
se a regido catddica da curva de polarizacdo, que sao: ativa e tendéncia de zona de
passivagao.

O potencial médio de corroséo para a condicao A foi menor do que a condi¢cao
B, um aumento de cerca de 36% no material B (conforme visto na tabela 5). Esses
potenciais obtidos pelas curvas de polarizacdo foram significativamente menores do
gue aqueles obtidos pelas medidas de OCP. Este achado € esperado porque o teste
de polarizacao foi iniciado em um potencial catédico e, dessa forma, o filme de 6xido
passivo na superficie foi parcialmente removido devido aos potenciais iniciais
altamente redutores. Além disso, a Rp aumentou 1,5 vezes na condi¢édo B. Assim, o
fenbmeno de polarizacdo para o processo de corrosdo foi mais intenso,

conseglentemente com maior resisténcia a corrosao.

Na figura 8B, o material A teve um potencial passivo na faixa de -0,720 a -0,563
V (Ag / AgCl) e o material B na faixa de -0,508 a -0,276 V (Ag / AgCl). Os dois materiais
apresentaram valores de densidade de corrente baixos que ndo excedem o log | 5 |
(A/cm?). Em ambos os materiais houve tendéncia de passivacao, pois a densidade de
corrente diminuiu e logo comecou a aumentar significativamente, com maior

intensidade no material da condicdo A.

Ambos os materiais neste trabalho apresentam excelentes taxas de corroséo,
uma vez que uma liga ou um metal encontra-se na faixa de 25-100 um/ano [38]. Os
materiais nesta faixa sdo considerados resistentes a corrosdo. Porém, o material na
condicdo B, apresentou maior resisténcia a corrosdo com menor taxa de corroséo.
Conforme a porosidade diminuiu em 12%, o processo de difusdo dos elementos de
liga (Nb e Sn) aumentou, devido a maior pressao de compactagdo do material. No
trabalho de Fotj e colaboradores, a liga Ti-39Nb, sintetizada com diferentes niveis de
porosidade, mostrou que acima de 15% de porosidade, o processo de corrosao

localizada foi muito significativo em um ambiente rico em ions fluoreto [39]. No
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presente estudo, 25% da porosidade, encontrada na condi¢cdo A, promoveu um maior
aumento na densidade de corrente (Figura 8B). Porém, nas condicdes A e B, a ruptura
ocorreu préximo a 980 mV/Ag/AgCl. O corpo humano tem um potencial de
reducao/oxidacao de 500 mV/SSCE [40], portanto, essas duas condi¢des se encaixam

muito bem.

O processo corrosivo de um metal também é influenciado pelo ambiente ao
qual esta exposto. Meio rico em ions flior, promove corroséo por pite e por fissuras
devido a agressividade desses ions [41]. No trabalho de Huang com a liga Ti-6Al-4V
observou-se que as propriedades eletroquimicas sao significativamente influenciadas
pela concentracdo de NaF [42], como pelo comportamento da camada passiva
formada. Nas ligas Ti-13Nb-13Zr, Ti-5Nb-13Zr, Ti-20Nb-13Zr e no material CPTi [43]
0s parametros de resisténcia a corrosao diminuiram com o aumento dos ions fluoreto
no meio. Em nosso trabalho, podemos ver claramente a variacdo da resisténcia a
corrosdo em relacdo a porosidade formada, em um meio agressivo rico em ions

fluoreto.

Tabela 5. Pardmetros cinéticos obtidos da curva potenciodinamica.

Pressao de icorr (A/lcm?)  Ecorr (V) Rp (Q)  Cr (um/ano)

Compactacao

Condicéao A 1,62029E-05  -0,7216  1559.0873 1,14

Condigcéo B 1,05648E-05  -0,5084 2391.1296 0,745
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Figura 8. Comportamento da corrosao eletroquimica das diferentes amostras na
solucédo de Fusayama a 37°C: A) Potencial de circuito aberto (OCP) B) Curva de

Polarizagcéo Potenciodinamica (PPC).
Concluséo

A liga Ti-34Nb-6Sn produzida por metalurgia do p6 em duas condicBes de baixa
pressdo de compactacdo (100 MPa (Condicdo A) e 200 MPa (Condicdo B) foi
investigada quanto as suas propriedades mecanicas, microestruturais e
eletroquimicas, a fim de avaliar os efeitos da porosidade sobre estes diferentes

parametros estudados. As principais conclusdes obtidas séo destacadas a seguir:

e A porosidade obtida diminuiu 12% com o aumento da condi¢do estudada;

e Acondicado B promoveu maior % de fase 8 formada, com maior homogeneidade
da microestrutura;

e Ambos os materiais apresentaram em suas regiées microestruturais do tipo a
+ B e B-Nb, sendo que na condicdo B houve maior difusdo dos elementos,
possivelmente devido ao decréscimo na porosidade formada;

e Os E em ambos os materiais foram excelentes em relagdo ao tecido ésseo,
com o material na condicdo B que apresentou melhores caracteristicas
mecanicas no caso de Y e H;

e Aliberacéo de ions Ti, Nb e Sn foi maior na condicdo B, devido ao aumento da
% da fase B, que possui maior desordem atdmica que a fase a, além de uma
densidade menor;

e O material da condicdo A apresentou menor resisténcia a corrosdo em
relacdo ao material da condi¢édo B, devido a diferenca de porosidade obtida e
também pela menor homogeneidade microestrutural presente na condi¢éo A;
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CAPITULO 6

CONSIDERACOES FINAIS

Este trabalho teve como objetivo principal obter uma liga de titdnio porosa com
maodulo elastico proximo ao tecido 6sseo e livre de elementos toxicos. Estes materiais
foram produzidos pela técnica da metalurgia do p6 e pelo suporte de espaco, usando
0 magnésio como espacador, a fim de aumentar a porosidade. Foram usados
elementos de liga (Nb e Sn) nas propor¢cdes massicas de 34 % em peso para 0
elemento Nb e 6% em peso para o elemento Sn. Estas proporg¢des foram usadas de
acordo com o sistema binéario Ti-Nb e Ti-Sn a fim de se obter um material estruturado
sob significativa porcentage de fase 3 para se obter um material com baixo médulo de
elasticidade e baixa porcentagem de fase alfa a fim de conferir maior resisténcia
mecanica. As sinterizagBes foram realizadas a 700, 800 e 900°C a fim de estudar o
efeito da porosidade formada na microestrutura e nas propriedades mecéanicas,

corrosivas e bioldgicas nestas diferentes temperaturas.

Apés realizada a moagem e mistura dos pés elementares, os mesmos foram
compactados e sinterizados. As sinterizacbes a 800 e 900°C promoveram melhor
consolidacéo da liga, com maior nUmero de macroporos e diminuicdo dos microporos.
A microporosidade diminuiu pelo aumento da temperatura de sinterizacdo e
consequente maior transformacao de fase a—f3 tanto nos corpos de prova com e sem
espacador. Foi observado, maior resisténcia a transformacgéo de fase nos materiais
com espacador, ou seja, a porosidade promoveu uma barreira mecanica que
influencia a interdifusdo de Nb em Ti. Também foi observado que o aumento da
pressao de compactacdo na sinterizacao a 900°C, diminui a porosidade e promoveu
menos resisténcia ao processo de difusdo e maior homogeneidade microestrutural da
liga. No entanto, nas trés temperaturas de sinterizacdo foi observado regides do tipo
a+p e particulas de Nb que nao foram difundidas, sendo as regides 3-Nb encontradas
em maior quantidade em menores temperaturas (700 e 800°C) e menor pressao de
compactacdo (100MPa). O moédulo de elasticidade para os corpos de prova sem
espacador foi de 22GPa enquanto que os materiais com espacador foi de 18GPa.

A resisténcia a corroséo foi avaliada em dois fluidos, sendo um deles simulador

do fluido corporal (solugdo HANK) e o outro, um simulador da saliva.
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O corpo de prova sem espacador apresentou um potencial mais anédico do
gue o corpo de prova sem espacador (-0,70V e-0,40V vs Ag / AgCI). O maior valor de
potencial de circuito aberto para o corpo de prova com espacador esté relacionado
com a presenca de magnésio ou com o aumento da porosidade que pode ter tornado
este material mais resistente a corrosao. Pela curva de polarizacéo, foi observado que
o Ecorr para o copo de prova com magnésio apresenta-se mais anodico, sendo 0,28
V mais anddico. No entanto a taxa de corrosao (Cr) de ambos 0os materiais nao variou
significativamente. Essa diferenca do potencial pode ser causada por condicbes de
superficies, como a composicfes de fase, componentes de liga, tamanho do cristalito
e porosidade e distribuicdo que podem conferir atividade eletroquimica distinta. A
resisténcia a corrosao em solucdo Fusayama foi testada apenas para os materiais
sem espacador obtidos a 900°C em duas pressdes de compactacdo distintas. Foi
observado menor taxa de corrosao quando os corpos de prova foram compactados a
200MPa. Tanto o OCP como o Ecorr foram mais anédicos para os materiais obtidos
a 200MPa.

Tanto os cps com e sem espacador apresentaram boa biocompatibilidade,
sendo que os cps com espacador promoveram diferenciacdo osteogénica mais

acentuada.

Sendo assim, a fim de estudar a obtencéo de ligas porosas do sistema Ti-Nb-
Sn com magnésio com baixo modulo de elasticidade foram preparadas em diferentes
condicBes, variando baixas pressdes de compactacao e temperatura de sinterizacao.
De maneira geral, os resultados indicaram que as ligas preparadas com maior
temperatura de sinterizacdo apresentam maior homogeneidade microestrutural. No
entanto, a porosidade diminui significativamente. Porém, o médulo elastico nao foi
drasticamente afetado, estando ainda na faixa do tecido ésseo. Os materiais obtidos
a 800 e 900°C apresentaram bons valores de dureza comparado com o Ticp e ligas

com composi¢cdes semelhantes.
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CAPITULO 7
SUGESTOES PARA POSSIVEIS TRABALHOS FUTUROS

Este presente trabalho foi desenvolvido inicialmente a fim de se obter uma liga porosa,

livre de elementos toxicos e com baixo mddulo elastico para servir como implante

ortopédico. A porosidade e o baixo mddulo de elasticidade foram obtidos com

sucesso. No entanto, nao foi obtido um material com uma microestrutura totalmente

homogénea, o que pode influenciar em sua resisténcia mecanica. Dessa maneira,

sugere-se que:

Seja avaliado em temperaturas mais elevadas com o mesmo teor de magnésio,
mesma pressdo de compactacdo a influencia na homogeneidade
microestrutural, formacéo da porosidade e o o médulo elastico;

Para os mesmos parametros de processamento utilizados neste trabalho, que
seja analisado a presenca de fases metaestaveis, como a fase ®, que pode
fragilizar o material diminuindo a sua ductilidade;

Analisar o efeito da porosidade, da temperatura e da pressdo de compactacao
na resisténcia a tribo-corrosdo a superficie destes materiais, utilizando as
mesmas soluc¢des simuladoras de fluidos corporais usadas neste presente

trabalho para os testes de resisténcia a corrosao;
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International Journal of Materials Research
Conditions for submission of papers to International Journal of Materials Research

1. Manuscript preparation

1.1. Language

All manuscripts should be written in good English. Poorly written papers will be automatically returned
for rewriting before review. Both British and U.S. English are acceptable but authors should be
consistent in their usage.

1.2. Style

Manuscripts must be prepared according to the IIMR Style Guide, available at www.ijmr.de; simply click
on “submit a paper” and then download the guide in pdf format or download from the submission website
https://www.editorialmanager.com/ijmr/.

The layout is designed to speed up the publication of your paper. What we need from you the authors
is a document that we can review and edit easily. Please do not try to emulate the final journal lay-out
style. Follow the Style Guide carefully in order to save yourself subsequent time-consuming corrections
after your paper has been reviewed and edited. After reviewing and editing, papers will be returned to
authors for final revision when the authors should be make all recommended content and editorial
changes. It is the authors’ responsibility to ensure their paper is in the “house style” before it can finally
be accepted for publication.

1.3. Paper length

Generally, the length of the manuscript (without figures) of a regular paper should not exceed around
6500 words and may be shorter. A manuscript longer than 25 doublespaced typescript pages may be
returned by the editor to the authors, without it having been refereed, with the remark that it must be
shortened before being reconsidered. The maximum number of figures is about 8.

Anexo 2

Journal of the Mechanical Behavior of Biomedical Materials

https://www.elsevier.com/wps/find/journaldescription.cws _home/711005?generatepdf=true

Article structure

Subdivision - numbered sections

Divide your article into clearly defined and numbered sections. Subsections should be numbered 1.1
(then 1.1.1, 1.1.2, ...), 1.2, etc. (the abstract is not included in section numbering). Use this numbering
also for internal cross-referencing: do not just refer to 'the text'. Any subsection may be given a brief
heading. Each heading should appear on its own separate line.

Introduction

State the objectives of the work and provide an adequate background, avoiding a detailed literature
survey or a summary of the results.

Material and methods
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Provide sufficient details to allow the work to be reproduced by an independent researcher. Methods
that are already published should be summarized, and indicated by a reference. If quoting directly from
a previously published method, use quotation marks and also cite the source. Any modifications to
existing methods should also be described.

Theory/calculation

A Theory section should extend, not repeat, the background to the article already dealt with in the
Introduction and lay the foundation for further work. In contrast, a Calculation section represents a
practical development from a theoretical basis.

Results
Results should be clear and concise.
Discussion

This should explore the significance of the results of the work, not repeat them. A combined Results
and Discussion section is often appropriate. Avoid extensive citations and discussion of published
literature.

Conclusions

The main conclusions of the study may be presented in a short Conclusions section, which may stand
alone or form a subsection of a Discussion or Results and Discussion section.

Appendices

If there is more than one appendix, they should be identified as A, B, etc. Formulae and equations in
appendices should be given separate numbering: Eq. (A.1), Eq. (A.2), etc.; in a subsequent appendix,
Eqg. (B.1) and so on. Similarly for tables and figures: Table A.1; Fig. A.1, etc.

Essential title page information

« Title. Concise and informative. Titles are often used in information-retrieval systems. Avoid
abbreviations and formulae where possible.

» Author names and affiliations. Please clearly indicate the given name(s) and family name(s) of each
author and check that all names are accurately spelled. You can add your name between parentheses
in your own script behind the English transliteration. Present the authors' affiliation addresses (where
the actual work was done) below the names. Indicate all affiliations with a lowercase superscript letter
immediately after the author's name and in front of the appropriate address. Provide the full postal
address of each affiliation, including the country name and, if available, the e-mail address of each
author.

» Corresponding author. Clearly indicate who will handle correspondence at all stages of refereeing
and publication, also post-publication. This responsibility includes answering any future queries about
Methodology and Materials. Ensure that the e-mail address is given and that contact details are kept up
to date by the corresponding author.

* Present/permanent address. If an author has moved since the work described in the article was
done, or was visiting at the time, a 'Present address' (or 'Permanent address') may be indicated as a
footnote to that author's name. The address at which the author actually did the work must be retained
as the main, affiliation address. Superscript Arabic numerals are used for such footnotes.
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Subdivision - numbered sections
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(then 1.1.1, 1.1.2, ...), 1.2, etc. (the abstract is not included in section numbering). Use this numbering
also for internal cross-referencing: do not just refer to 'the text'. Any subsection may be given a brief
heading. Each heading should appear on its own separate line.

Introduction

State the objectives of the work and provide an adequate background, avoiding a detailed literature
survey or a summary of the results.

Material and methods

Provide sufficient details to allow the work to be reproduced by an independent researcher. Methods
that are already published should be summarized, and indicated by a reference. If quoting directly from
a previously published method, use quotation marks and also cite the source. Any modifications to
existing methods should also be described.

Theory/calculation

A Theory section should extend, not repeat, the background to the article already dealt with in the
Introduction and lay the foundation for further work. In contrast, a Calculation section represents a
practical development from a theoretical basis.

Results
Results should be clear and concise.
Discussion

This should explore the significance of the results of the work, not repeat them. A combined Results and
Discussion section is often appropriate. Avoid extensive citations and discussion of published literature.

Conclusions

The main conclusions of the study may be presented in a short Conclusions section, which may stand
alone or form a subsection of a Discussion or Results and Discussion section.

Appendices

If there is more than one appendix, they should be identified as A, B, etc. Formulae and equations in
appendices should be given separate numbering: Eq. (A.1), Eqg. (A.2), etc.; in a subsequent appendix,
Eqg. (B.1) and so on. Similarly for tables and figures: Table A.1; Fig. A.1, etc.

Essential title page information

« Title.

Concise and informative. Titles are often used in information-retrieval systems. Avoid abbreviations and
formulae where possible.

» Author names and affiliations. Please clearly indicate the given name(s) and family name(s) of each
author and check that all names are accurately spelled. You can add your name between parentheses
in your own script behind the English transliteration. Present the authors' affiliation addresses (where
the actual work was done) below the names. Indicate all affiliations with a lowercase superscript letter
immediately after the author's name and in front of the appropriate address. Provide the full postal
address of each affiliation, including the country name and, if available, the e-mail address of each
author.
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« Corresponding author. Clearly indicate who will handle correspondence at all stages of refereeing and

publication, also post-publication. This responsibility includes answering any future queries about
Methodology and Materials. Ensure that the e-mail address is given and that contact details are kept up
to date by the corresponding author.

* Present/permanent address. If an author has moved since the work described in the article was done,
or was visiting at the time, a 'Present address' (or 'Permanent address'’) may be indicated as a footnote
to that author's name. The address at which the author actually did the work must be retained as the
main, affiliation address. Superscript Arabic numerals are used for such footnotes.

Highlights

Highlights are mandatory for this journal as they help increase the discoverability of your article via
search engines. They consist of a short collection of bullet points that capture the novel results of your
research as well as new methods that were used during the study (if any). Please have a look at the
examples here: example Highlights.

Highlights should be submitted in a separate editable file in the online submission system. Please use
'Highlights' in the file name and include 3 to 5 bullet points (maximum 85 characters, including spaces,
per bullet point).

Abstract

A concise and factual abstract is required. The abstract should state briefly the purpose of the research,
the principal results and major conclusions. An abstract is often presented separately from the article,
so it must be able to stand alone. For this reason, References should be avoided, but if essential, then
cite the author(s) and year(s). Also, non-standard or uncommon abbreviations should be avoided, but if
essential they must be defined at their first mention in the abstract itself.

Keywords

Immediately after the abstract, provide a maximum of 6 keywords, using American spelling and avoiding
general and plural terms and multiple concepts (avoid, for example, 'and’, 'of'). Be sparing with
abbreviations: only abbreviations firmly established in the field may be eligible. These keywords will be
used for indexing purposes. Immediately after the abstract, provide a maximum of 6 keywords from the
keyword list at the bottom of this page, using American spelling and avoiding general and plural terms
and multiple concepts (avoid, for example, "and," "of"). Be sparing with abbreviations: only abbreviations
firmly established in the field may be eligible. These keywords will be used for indexing purposes.

Acknowledgements

Collate acknowledgements in a separate section at the end of the article before the references and do
not, therefore, include them on the title page, as a footnote to the title or otherwise. List here those
individuals who provided help during the research (e.g., providing language help, writing assistance or
proof reading the article, etc.).

Formatting of funding sources

List funding sources in this standard way to facilitate compliance to funder's requirements: Funding:
This work was supported by the National Institutes of Health [grant numbers xxxx, yyyy]; the Bill &
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no funding has been provided for the research, please include the following sentence: This research did
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Please submit math equations as editable text and not as images. Present simple formulae in line with
normal text where possible and use the solidus (/) instead of a horizontal line for small fractional terms,
e.g., X/Y. In principle, variables are to be presented in italics. Powers of e are often more conveniently
denoted by exp. Number consecutively any equations that have to be displayed separately from the text
(if referred to explicitly in the text).

Footnotes

Footnotes should be used sparingly. Number them consecutively throughout the article. Many word
processors can build footnotes into the text, and this feature may be used. Otherwise, please indicate
the position of footnotes in the text and list the footnotes themselves separately at the end of the article.
Do not include footnotes in the Reference list.

Tables

Please submit tables as editable text and not as images. Tables can be placed either next to the relevant
text in the article, or on separate page(s) at the end. Number tables consecutively in accordance with
their appearance in the text and place any table notes below the table body. Be sparing in the use of
tables and ensure that the data presented in them do not duplicate results described elsewhere in the
article. Please avoid using vertical rules and shading in table cells.
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e andlise para uso nos ensaios potenciodindmicos e de Espectroscopia de impedancia
eletroquimica (EIS). Durante o curso de doutorado, os conhecimentos das técnicas de
caracterizacdo de materiais por difracdo de raios X foi adquirido no Instituto de Pesquisas
Energéticas e Nucleares de Sao Paulo (IPEN-SP) e durante o estagio no exterior, bem como a
determinacgédo de orientagdes cristalinas por difracéo de elétrons retroespalhados (EBSD).

Abaixo estao descritos os trabalhos cientificos submetidos a revistas cientificas e em processo
de reviséo.
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