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palavras-chave

resumo

titAnio, estruturas porosas, sol-gel, hidroxiapatite, propriedades mecénicas,
comportamento in vitro, corrosao.

Apesar de o titanio ser um sucesso clinico em aplicacbes de ortopedia e
dentéria, ainda persistem problemas relacionados com a ligagéo osso-implante
para além das diferencas em termos de propriedades mecénicas, entre 0 0SS0
e o0 material de implante, levando a que a reabsor¢éo 6ssea ocorra.

Para fazer frente as estes problemas, tém sido feitas tentativas a nivel do
design do implante de modo a desenvolver materiais com uma superficie
porosa tridimensional osteocondutiva para a regeneracao 0ssea. A utilizacao
de materiais com a estrutura anteriormente descrita permite uma ancoragem
biolégica para os tecidos circundantes através do crescimento 6sseo no
interior dos seus poros. Além disso, o valor do médulo de Young pode ser
ajustado de modo a equiparar 0 0sso trabecular limitando o efeito de
blindagem de tensbes (“stress shielding”), prevenindo assim a reabsorcéo
O0ssea na interface do implante. Este tipo de estrutura favorece a
osteointegracdo uma vez que prové espacos de ancoragem para as células
Osseas e para 0 aumento do tecido Gsseo e vascular. Para além disto, e para
se conseguir um crescimento 6sseo mais rapido, através do espago aberto do
poro, e uma estabilizacéo rapida e forte, mesmo sob condi¢des desfavoraveis,
recorresse ao revestimento destes materiais com ceramicos bioactivos, tal
como a hidroxiapatite.

Neste trabalho apresenta-se a producdo de estruturas porosas de titanio,
recorrendo-se ao método de replicacdo da esponja usando uma suspensao de
hidreto de titnio com as caracteristicas reoldgicas adequadas, e revestidas
com hidroxiapatite pelo método sol-gel. As estruturas porosas sao
caracterizadas em termos de microestrutura e propriedades mecéanicas. De
modo a avaliar o caracter bioactivo destes materiais realizaram-se ensaios in
vitro numa solucdo simuladora do plasma humano (SBF). Foram ainda
realizados ensaios electroquimicos que permitiram avaliar a influéncia do
revestimento na proteccao a corrosao.

As estruturas porosas obtidas apresentam uma estrutura tridimensional, com
porosidade aberta interligada. A introducéo da porosidade faz baixar o valor do
modulo de elasticidade reduzindo assim o efeito de blindagem de tensdes e
consequentemente evitando a reabsorcdo 6ssea. Os ensaios in vitro
mostraram o aparecimento de uma camada de hidroxiaptite nas paredes do
material. Para além da bioactividade introduzida pelo revestimento a
resisténcia a corrosdo é também melhorada.
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abstract

titanium, porous structures, sol-gel, hydroxyapatite, mechanical properties, in
vitro behavior, corrosion.

While titanium has been successful as an orthopedic or dental implant material,
performance problems still persist related to implant-bone interfacial strength
and mechanical modulus mismatch between titanium and tissue. To address
these issues, current attempts in implant design have shifted towards the
development of biomaterials incorporating three-dimensional osteoconductive
porous structures for bone regeneration. The advantage of porous materials is
their ability to provide biological anchorage for the surrounding bone tissue via
the ingrowth of mineralized tissue into the pore space. Porous structures are an
advantageous alternative because the elastic modulus can be adjusted to
match that of trabecular bone to limit stress shielding thereby preventing bone
resorption at the implant interface.

Furthermore, to achieve early and strong stabilization theses structures are
coated with bioactive ceramics, as hydroxyapatite.

In the present work, titanium porous structures were produced by replication
sponge method, from TiH, slurry, and coating with HA by the sol-gel process.
The obtained structures were microstructure and mechanical characterized.
The in vitro bioactivity was investigated by soaking them in a simulated body
fluid (SBF). Electrochemical characterization was also recorded with the aim of
evaluated the coating effect on the corrosion resistance.

The structures present a three-dimensionally interconnected porous structure.
The porosity adjusts young’s modulus. With the in vitro tests an apatite layer on
the porous surface was observed. The corrosion resistance is also improved
with the coating.
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Um material de implante poroso com uma estrutura tridimensional aberta e
propriedades mecanicas adequadas vai ao encontro de um material de substituicdo dssea.
Neste tipo de estrutura a interconectividade dos poros permite a intrusdo ossea servindo de
suporte mecanico durante a regeneracao.

E preciso no entanto que estas estruturas combinem as varias propriedades
necessarias a regeneracdo Ossea, nomeadamente biocompatibilidade, bioactividade,
resisténcia mecanica e osteocondutividade.

As propriedades finais de uma estrutura dependem do material utilizado. Devido ao
seu sucesso clinico, o titdnio tem sido um dos materiais usados para a producdo de
estruturas porosas.

Embora seja biocompativel, a sua utilizagdo apresenta limitagcdes no que diz respeito
a ligacdo osso-implante, uma vez que apresenta propriedades mecanicas que o tornam
muito rigido quando comparado com as vérias estruturas do tecido 6sseo humano,
originando a reabsor¢do 6ssea. Uma alternativa para ultrapassar estes problemas resulta da
modificacdo da sua superficie por combinag¢do de estrutura tridimensional e revestimento
com fosfato de calcio.

O presente trabalho tem como objectivo:

1) a preparagdo de estruturas porosas de titdnio, a partir de uma suspensio de

TiH,, pelo método de replicacdo de esponja;

i1) caracterizacdo microestrutural e mecanica de modo a avaliar se as estruturas

produzidas mimetizam a arquitectura e propriedades do osso natural;

1i1) revestimento das estruturas porosas com hidroxiapatite e estudo do seu
comportamento numa solu¢do de plasma humano simulado. Esta etapa
permite avaliar o comportamento in vitro das estruturas. Além disso, ¢ ainda

avaliada a influéncia do revestimento em termos da resisténcia a corrosao.
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Enquadramento do tema
1.1. O Osso

O osso ¢ um tecido altamente complexo que permite muitas das fungdes de suporte
no corpo [1]. Assim, o conhecimento da sua estrutura e das suas propriedades ¢ de extrema
importancia quando se pretende conceber um biomaterial. Este sub-capitulo pretende

abordar conceitos histologicos do tecido 6sseo.

1.1.1. Introducéo

O esqueleto, sistema importante para o corpo quer do ponto de vista biomecanico
quer metabolico, ¢ constituido por ossos individuais e por tecidos que permitem a ligacao
entre eles. O osso € o principal constituinte deste sistema e difere dos outros tecidos devido
a sua rigidez e dureza. Estas caracteristicas advém dos sais inorginicos impregnados na
matriz 6ssea, consistindo em fibras de colagénio, uma grande variedade de proteinas nao-
colagénias e minerais [2, 3]. E esta rigidez e dureza que permite o esqueleto manter a
forma do corpo; proteger os tecidos moles do cranio, cavidades toracicas e pélvicas;
fornecer a estrutura para a medula 6ssea; e transmitir a forca de contrac¢do muscular de
uma parte do corpo para outra durante o movimento. O conteiido mineral do osso serve
como deposito de ides, particularmente de calcio, que também contribui para a regulacao
da composi¢do do fluido extracelular. Ou seja, o osso ¢ um material estrutural auto-
repararador, capaz de adaptar a sua massa, forma e propriedades as mudancas mecanicas e

metabolicas [2].

1.1.2. Classificacéo do 0sso

Os ossos podem ser divididos em dois principais grupos: o esqueleto axial e o
esqueleto apendicular. O esqueleto axial € composto por 80 ossos, englobando o cranio, a
coluna vertebral e as costelas. O esqueleto apendicular adulto ¢ composto por 126 ossos
que configuram os membros superiores e inferiores. Os 0ssos variam consideravelmente,

de tamanho e formato, existindo quatro categorias gerais relativamente a forma, figura 1:



- 0ssos longos (ou tubulares): compdem a estrutura do esqueleto apendicular. Sao
formados por uma diafise, constituindo o corpo do osso, € duas epifises, nas extremidades.
Possuem, ainda, uma cartilagem articular que tem a fun¢@o de proteger as extremidades do

desgaste pelo contacto com outros 0ssos;

- 0ssos curtos (ou cuboidais): t€ém uma forma que se aproxima da de um cubo e
incluem apenas os ossos do carpo e do tarso. Possuem movimentos de deslizamento

limitados e a fun¢do de absorver impactos;

- 0ssos planos (ou chatos): tal como o nome indica, tem um formato achatado, como
¢ o caso das escéapulas, costelas e alguns ossos do cranio. Possuem a funcdo de proteger os
orgdos internos e os tecidos moles, além de proporcionarem locais para a insercdo de

musculos e ligamentos;

- ossos irregulares: caracterizam-se por apresentarem formas diferentes e funcgdes

especificas, como € o caso das vértebras.

Osso plano

Osso curto

Figura 1. Classifica¢do dos ossos quanto a forma [4].



Alguns ossos podem pertencer a mais de uma categoria, como ¢ o caso dos o0ssos do
punho, que sdo curtos e irregulares [5].

Os ossos podem ainda ser classificados quanto a sua porosidade em osso cortical (ou
compacto ou lamelar ou denso) e em 0sso esponjoso (ou trabecular ou canceloso). O 0sso
compacto ¢ quase sélido, com 10% de porosidade, com espagos apenas para ostedcitos,
canaliculos, e vasos sanguineos. Em contraste, o osso trabecular tem uma porosidade de
50-90%, que faz com que o moddulo de elasticidade e a tensdo mdxima de compressao
sejam 10 vezes menos que as do osso cortical [1]. Assim, a didfise ¢ constituida
principalmente por osso cortical, enquanto que a epifise e a metafise sdo compostas
maioritariamente por 0sso esponjoso com uma fina camada exterior de osso cortical.

O osso cortical ¢ um tecido bem vascularizado e mineralizado. Aproximadamente
80% da massa do esqueleto num adulto humano ¢ osso cortical, responsavel pelo suporte e
protec¢do do esqueleto. Os restantes 20% de massa dssea dizem respeito a0 0SS0 €sponjoso
(figura 2). A distribuicao destes dois tipos de osso varia fortemente entre os 0sSOS
individuais. Por exemplo, o ctbito ¢ composta por 82% de osso cortical e apenas 8% de
0sso trabecular enquanto que uma vértebra tipica ¢ constituida por 62% de osso cortical e

38% de osso trabecular [2, 3, 6].

Figura 2. Morfologia do osso cortical e do osso trabecular [2].



E importante ressaltar que ambos os tipos de 0sso sdo anisotropicos, o que quer dizer
que oferecem graus de resisténcia e rigidez diferentes em resposta as forcas aplicadas em
diferentes direcgoes [5].

As caracteristicas biomecanicas mais importantes dos 0ssos sao a rigidez e dureza, ou
seja, a capacidade de se deformar pouco com a carga e a alta resisténcia a carga axial,
respectivamente. E importante entendermos que os 0ssos sdo muito fortes, mas quebram-se
com a deformagdo. Assim, pode dizer-se que o osso resiste melhor as forcas de
compressdo, porém a sua resisténcia ¢ menor diante de for¢as de tensdo. Fazendo uma

analogia, o 0sso estd mais para o vidro do que para a borracha [5, 7].

1.1.3. Composicao do 0sso

O osso ¢ constituido por 65% de minerais, 35% de matriz orgéanica, células e agua.
Contém grandes quantidades de catides e anides complexos, principalmente: Ca>", PO,
CO+%. Outros ides, tais como Mg2+, Fe’*, F e CI, estio também presentes mas em
quantidades mais pequenas. Devido ao aporte celular, também estdo presentes pequenas
quantidades de Na" e K", acido ascorbico, acido citrico e polissacarideos. Alguns atomos
pesados, tais como Ba2+, Sr*' e Pb2+, podem ocasionalmente ser encontrados [8]. A
presenca destes elementos parece desempenhar um papel muito importante. Por exemplo,
os ides Mg sdo conhecidos por estarem intimamente relacionados com o metabolismo e
com a fisiologia do corpo humano e também com o processo inicial da calcificacao; os ides
Fe®" sdo indispensaveis & vida e contribuem para a prevengdo da cérie dentéria; os ides Na”
e CI” existem no sangue e nos fluidos fisioldgicos e estdo associados com a homeostasia; os
ides CO;> existem inevitavelmente nos tecidos calcificados porque estes ides efectuam a
regulacao do pH dos fluidos fisiologicos na forma de tampao de bicarbonato e estdo
relacionados com a resisténcia a carie dentaria; os ides F~ previnem a cérie dentaria [6].

Os ides calcio e fosfato t€ém o papel principal na formagdo de sais, primeiramente
trifosfato de célcio e hidroxiapatite — ambos presentes na frac¢do mineral amorfa —

enquanto que a fraccdo mineral cristalizada ¢ praticamente constituida por hidroxiapatite

[8].
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A hidroxiapatite “modelo” ¢ formada por atomos dos elementos quimicos calcio,
fosforo, oxigénio, e hidrogénio, conforme mostra a formula da célula unitéria:
Ca;o(PO4)s(OH),, distribuidos espacialmente segundo um arranjo cristalino hexagonal
como mostra a figura 3 [9].

Devido a similaridade

quimica da hidroxiapatite com
a fase mineral dos tecidos

osseos, ela ¢ um dos materiais

c=0.6875nm
mais biocompativéis
conhecidos, favorecendo o
crescimento 0sseo para o0s
e A Sy locais em que ela se enconta
® S > (osteocondutor), estabelecendo
. "o ligacdes de natureza quimica
bl entre ela e o tecido Osseo
Figura 3. Rede cristalina da hidroxiapatite [1]. (bioactivo),  permitindo  a

poliferagdo de fibroblastos,
osteoblastos e outras células Osseas, as quais nao a distinguem da superficie 0ssea, o que
indica a grande similaridade quimica superficial. A superficie da hidroxiapatite permite a
interac¢do de ligagdes do tipo dipdlo, fazendo com que as moléculas de dgua e, também,
proteinas e colagénio sejam adsorvidos na superficie induzindo, assim, a regeneracao

tecidular [6].

1.1.4. As células do o0sso
O tecido 6sseo, figura 4, ¢ formado por trés tipos de células (osteoblastos, ostedcitos

e osteoclastos) e por matriz mineralizada:
- osteoblastos: sdo as células responsaveis pela producao do tecido 6sseo, capazes de

concentrar fosfato de calcio, participando na mineralizacdo da matriz. Quando em plena

actividade sdo cuboides ou piramidais, apresentando um nucleo grande;
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- osteocitos: quando um osteoblasto para a sintetizacdo da matriz e fica embebido
pelo osso, temos um ostedcito. Aproximadamente 15% dos osteoblastos transformam-se
em ostedcitos. Embora nem todos os osteoblastos sobrevivam como osteodcitos, todos os
ostedcitos tiveram a sua origem a partir dos osteoblastos. Com os seus prolongamentos
ocupam as lacunas e canaliculos do tecido 6sseo; ndo apresentam capacidade proliferativa
mas participam na manuten¢do do tecido dsseo e estdo em comunicacdo com 0s outros

osteocitos através de juncdes estabelecidas entre os prolongamentos de células adjacentes;

- osteoclastos: sdao células moveis, gigantes, multinucleadas, que contém desde 1 até
mais de 50 nucleos. Os osteoclastos segregam acidos e enzimas capazes de destruirem a

matriz, sendo responsaveis pela reabsor¢ao ossea [2, 10-13].

Osteoblasto i
Matriz dssea

Osteoclasto
Ostedcito

Figura 4. Composigao do tecido dsseo [3].

12



1.1.5. Fractura e regeneragao 6ssea

A formagao de osso novo pode ocorrer por crescimento normal, o que acontece
durante toda a vida até aos 50 anos, ou por crescimento induzido pela ocorréncia de uma
fractura [14].

O osso ¢ um tecido unico caracterizado pela capacidade que tem de se auto-reparar
ap6s ferimento. A consolidacdo ou cura de uma fractura ocorre com a formagao do
chamado calo de fractura cujo processo de formacao, figura 5, pode ser dividido em 6

estagios:

- hematoma: imediatamente ap6s a fractura ha formagdo de um coagulo de sangue
(hematoma) por ruptura dos vasos sanguineos. O osso, agora desvascularizado, morre. O
mesmo acontece com os componentes celulares do osso (ostedcitos, medula 6Ossea, etc.),

deixando espagos vazios;

- inflamacéo: 1 a 7 dias apds a fractura inicia-se o processo de inflamagdo, que
permanece até que comece a ocorrer a formacdo de cartilagem ou de osso. As células
envolvidas neste estdgio sdo os neutrofilos polimorfonucleados, macrofagos e, mais tarde,

fibroblastos;

- tecido granuloso (ou de granulacéo): ¢ a fase de formagao de tecido granuloso, que
corresponde a evolucdo natural de qualquer dano tecidular e decorre da proliferagdo e
estimulagdo de células mesenquimais multipotenciais (com capacidade de diferenciacao

em varias linhagens celulares);

- calo mole: este estagio ocorre 3 semanas ap6s a fractura. Nesta altura os fragmentos
comegam a apresentar alguma estabilidade. O calo mole ¢ caracterizado por um aumento
na vascularidade e neocrescimento de capilares para dentro do calo da fractura e por um

maior aumento na celularidade;
- calo duro: quando as extremidades da fractura estiverem unidas pelo calo mole,

inicia-se o estagio de calo duro, estendendo-se até que os fragmentos estejam firmemente

unidos por neoformagdo Ossea (3 a 4 meses). O calo mole ¢ convertido em tecido

13



calcificado e rigido por meio de ossificagdo endocondral e formacdao Ossea

intramembranosa;

- remodelacéo: este estagio dura até que o osso retorne completamente a sua
morfologia original, incluido a restaura¢do do canal medular. Este processo pode ir desde

alguns meses até varios anos [7, 15, 16].

ofganizagio
do hematoma

et ate hematoma isia

danificado com trombose

capilares novos

iGst .
petiosten células

i fibrina fibroblastos
intacto inflamatirias mesetchymal

Estagio hematoma Estagio inflamatorie Tecido granuloso
de horas a dias Comegaapds4E h 24— 12 dias

0550 0880

ozzo trabeoilar fibroblastos o3s0 trabecular

cartilagem
l g | . trabecular osteonal
I
calo
Calo mole Cale duro Remodelagio
1 semana a varios meses 1 semana a varios meses variog meses

Figura 5. Estagios de consolida¢do de uma fractura [15].

A consolidacdo de uma fractura, embora seja um processo biologico, pode ser
acompanhada por um tratamento ndo cirurgico, por exemplo a utilizacdo de gesso, ou
cirargico, com recurso a implantes, dependendo da gravidade da situagdo [7]. O implante

serve como uma malha onde ocorrera a formagdo do novo osso. No caso de implantes
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degradaveis a malha serd reabsorvida e substituida pela deposicdo do novo osso. Este
processo designa-se por osteointegragdo e depende ndo sé das propriedades do implante

mas também das caracteristicas e capacidade regenerativa do osso hospedeiro [14, 17].
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1.2. Biomateriais

Os implantes biomédicos sdo usados para resolver patologias que ndo podem ser
corrigidas pelo processo de cicatrizagdo natural. O sucesso de um implante requer
materiais com caracteristicas especificas de acordo com a aplicagdo para o qual ¢
concebido [18]. Aqui serdo apresentadas algumas consideragcdes gerais acerca dos

biomateriais e requisitos a que devem obedecer.

1.2.1 Historico

A recuperagdo das fungdes fisiologicas dos orgaos internos ¢ uma conquista recente
da medicina, mas a substitui¢do anatémica de partes do corpo tem raizes muito antigas.
Desde a antiguidade egipcia que o Homem substitui partes do corpo humano, como dedos,
cujas proteses de madeira foram recentemente descobertas em mumias. A descricdo mais
antiga de uma protese encontra-se no relato de Herodoto que, em 484 a. C., conta como um
soldado persa, aprisionado pelo inimigo, fugiu depois de cortar o proprio pé, mais tarde
substituido por um membro de madeira.

Durante a Idade Média foram feitas muitas proteses de ferro, construidas para os
soldados pelos mesmos artificies que lhe faziam as armaduras. No séc. XIX ganharam
adeptos as proteses de madeira, muito mais leves que as de metal, algumas ja com
movimento articulado.

O grande numero de soldados amputados em resultado das batalhas do tempo da
polvora aumentou o interesse pela inovacdo neste dominio. Depois da Guerra Civil
Americana a investigacdo na area das proteses foi promovida pelo Governo, a0 mesmo
tempo que a descoberta de anestésicos, como o cloroférmio e o éter, permitia a realizag@o
de cirurgias mais demoradas, que preparavam melhor os membros amputados para a
colocacdo das proteses.

Os primeiros implantes sintéticos foram conseguidos com sucesso no limiar do séc.
XX, utilizando-se na assisténcia a vitimas de fracturas. Depois da Segunda Guerra
Mundial, e do extraordinario nimero de soldados amputados, a investigacdo conheceu um
novo impeto, alimentado por estudos do movimento humano, que melhoraram o desenho

dos membros artificias. Entretanto, o aparecimento dos polimeros plasticos e o desenho
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assistido por computador contribuiram de forma decisiva para o desenvolvimento das
proteses mais modernas.

Nos anos 60 e 70 desenvolveu-se a primeira geragdo de materiais para utilizagdo no
interior do corpo humano. Procuravam-se materiais inertes, que minimizassem uma
resposta negativa do corpo humano a esses objectos estranhos. Em meados dos anos 80
apareceu a segunda geracao de materiais, como os vidros, ceramicos € compdsitos. Estes

materiais bioactivos foram utilizados em vérias proteses ortopédicas e dentérias [19].

1.2.2. Biomateriais: requisitos e aplicagdes

A utilizacdo de materiais artificiais em aplicagdes clinicas tem crescido muito nos
ultimos anos, tornando-se cada vez mais complexa e diversificada [20]. Na figura 6
referem-se alguns exemplos de aplicagdes dos biomateriais [22].

O termo biomaterial define todo o material concebido para contactar com o sistema
bioldgico no sentido de diagnosticar, tratar, aumentar ou substituir qualquer tecido, 6rgao
ou fungdo do corpo [13]. Assim, de entre os materiais usados em aplicagdes biomédicas

encontram-se:

- 0s metais, como o ac¢o inoxidavel, a platina, as ligas Co-Cr-Mo ou o titdnio e suas

ligas;

- 0s ceramicos, como a alumina, a zirconia, hidroxiapatite, fosfatos tricalcico, vidros

e vidros ceramicos;

- 0s polimeros sintéticos, poliuretanos e poliésteres, ou naturais, como as proteinas;

- os compositos, que resultam da combinacdo de alguns dos materiais anteriores [21,

23].
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Figura 6. Exemplos das aplicagdes dos biomateriais [22].

A escolha do biomaterial mais adequado para a aplicacdo em causa depende das suas

propriedades e dos requisitos inerentes a funcdo que ira desempenhar. A sua caracterizacao
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completa ¢ um passo fundamental para o seu desenvolvimento [21]. Assim, a area
cientifica dos biomateriais, tem, como seria de esperar, um caracter interdisciplinar,
utilizando técnicas e conhecimentos dos mais variados ramos da engenharia (dos materiais,
electronica, metaltrgica, etc.), das ciéncias basicas (quimica, fisica, biologia, etc.) e da
medicina, com vista a desenvolver novos biomateriais e/ou a aperfeigoar os ja existentes
(aplicando revestimentos ou tratamentos a superficie, optimizando as suas propriedades
mecanicas, fisicas e quimicas, etc.), e estudar o “design” adequado a funcdo de cada
material a implantar [13].

Uma vez que os biomateriais vao estar em contacto com os fluidos bioldgicos e com

os tecidos vivos, devem apresentar certos requisitos fundamentais:

- biocompatibilidade: os biomateriais, quando implantados, estdo em contacto
permanente com ambientes bastante agressivos como eles proprios constituem um agente
de agressdo para o meio, ndo devendo, contudo, provocar reacgdes alérgicas ou
inflamatorias, toxicas ou carcinogénicas. No entanto, um material biocompativel, para uma
dada func¢ao, pode ser inadequado se usado numa outra aplicagdo [20, 24].

- biofuncionalidade: ¢ outra funcdo que um biomaterial precisa possuir para
desempenhar a sua funcdo e define-se como a capacidade de cumprir a fun¢do desejada,

pelo tempo desejado [25];

- bioadesdo: ¢ a propriedade relacionada com a ligacdo na regido interfacial

biomaterial/osso;

- propriedades mecanicas adequadas;

- processabilidade;

- esterilizavél,

- preco baixo.
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Assim, a seleccdo de um biomaterial deve iniciar-se com a identificacdo das
propriedades requeridas para a aplicacdo em questao [20].

Para além das propriedades anteriormente descritas, uma caracteristica importante de
um biomaterial, apds implanta¢do, ¢ o tipo de resposta bioldgica induzida pelo tecido
hospedeiro na interface do material. De acordo com Hench et al. [26] existem quatro
mecanismos que permitem classificar os biomateriais de acordo com o comportamento

fisiologico em:

- biotoleraveis: materiais tolerados pelo organismo, sendo isolados dos tecidos

adjacentes devido a formagao de uma capsula de tecido fibroso;

- bionertes: todo o material que € posto em contacto com os tecidos vivos provoca
uma resposta bioldgica destes tecidos sob o proprio material. Assim, a designagdo mais
adequada seria a de quase-inerte, uma vez que nenhum material pode ser considerado
inerte. Desta forma, os biomateriais quase-inertes sdo materiais também tolerados pelo
organismo, mas em que a formagdo da capsula fibrosa ¢ minima ou praticamente
inexistente [26]. Como exemplo, temos a alumina, Al,O3, que foi o primeiro cerdmico a ser

usado clinicamente [27-29];

- bioactivos: materiais em que ocorrem liga¢des de natureza quimica entre o material
e o tecido (integragdo). O tecido cresce sobre o material, verificando-se uma continuidade
entre ambos. O mecanismo de ligacao, a sua forca e espessura da zona de ligacdo variam
de material para material, podendo, no entanto, classificar-se a bioactividade de acordo
com a velocidade de desenvolvimento da ligacdo interfacial. No caso dos implantes 6sseos,
um material bioactivo induz a formagdo de uma camada de apatite carbonatada
biologicamente activa, sobre a sua superficie, criando um ambiente compativel com a
osteogénese (crescimento 0sseo). Esta interface mineralizada assegura a liga¢do entre o
tecido vivo e o material de implante. A bioactividade dos materiais pode ainda dividir-se
em osteoindutivo e osteocondutiva. A superficie de um material osteoindutivo ¢ colonizada
por células osteogénicas. Por outro lado, um material osteocondutivo apenas fornece uma

superficie ao longo da qual o osso migra. Os principais materiais desta classe sao os vidros

20



e os vidros ceramicos a base de fosfatos de célcio, a hidroxiapatite e os compostos de

fosfatos de calcio [25, 26, 30];

- reabsorviveis: materiais que, apds certo periodo de tempo em contacto com os
tecidos, sofrem uma degradagdo pelo organismo sendo substituidos por tecido 6sseo [27-
29]. Os produtos de degradagdao devem ser metabolicamente aceitaveis e a velocidade de
degradacdo in vivo deve ser semelhante a velocidade de reparagdo dos tecidos vivos, para
que o material mantenha a resisténcia e a estabilidade durante o periodo em que ocorrer a
sua degradacdo e substitui¢do por tecido 6sseo [21, 27-29]. Este tipo de materiais tem
especial interesse em aplicacdes clinicas uma vez que evita uma nova intervengao cirurgica
para que o implante seja removido. Os principais exemplos desta classe de materiais sdo o

fosfato tricalcico (TCP) e o 4cido polilactico [25].

- porosos: 0s materiais porosos permitem ligagdes bioldgicas através do crescimento
Osseo no interior dos seus poros. A fixacdo Ossea conseguida com o uso deste tipo de
materiais ¢ mais resistente e diminui a possibilidade de ocorréncia de movimento do
implante. Uma vez que a vascularizacdo ndo ocorre em poros de diametro inferior a 100
um, estes devem ter dimensoes superiores a 100-150 um [27]. A existéncia de macroporos
interligados desta ordem de grandeza permite albergar os componentes celulares e extra-
celulares do tecido 6sseo e dos vasos sanguineos, garantindo-se o fornecimento de sangue
e possibilitando um crescimento mais efectivo ¢ saudavel do tecido 6sseo. No entanto, a
resisténcia dos materiais diminui [27-29]. Os corais sao exemplos de biomateriais porosos,
utilizados frequentemente com éxito em cirurgia maxilofacial, odontoldgica, oftalmologica
e ortopédica desde ha muitos anos. A sua utilizacdo recai maioritariamente na reconstru¢ao
craniana [31]. E uma substincia natural produzida por invertebrados marinhos. A sua
estrutura porosa interconectiva, semelhante a estrutura do osso trabecular, ¢ excelente para
o crescimento de tecido dsseo. A sua estrutura cristalina ¢ principalmente constituido por
carbonato de célcio (CaCOj;), que ¢ reabsorvido gradualmente transformando-se em
hidroxiapatite. O coral puro ¢ o coral transformado sdo utilizados para reconstruir e

substituir tecido 0sseo e também para corrigir varios defeitos dsseos [31, 32].
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1.3. Estruturas metélicas porosas para osteointegracao

Apesar do titanio ter um sucesso clinico como material de implante em ortopedia e
medicina dentéria, existem ainda problemas relacionados com a interface implante-osso.
De seguida serdo descritas as propriedades e aplicagdes do titanio e as suas ligas e a forma

de ultrapassar os problemas ainda existentes na sua utilizagao.

1.3.1. Introdugéo

Um factor importante a considerar na maioria das aplicagdes dos biomateriais ¢ a
forma como o material influencia e ¢ influenciado pela resposta que resulta do seu contacto
com o sistema bioldogico. Ha presentemente uma escassez de conhecimentos que
impossibilita a compreensao das interacgdes material-biosistema, principalmente as que
ocorrem a nivel molecular. Varios cenarios t€ém sido propostos para as reacgdes que
possam ocorrer quando a superficie de um material ¢ posta em contacto com o sistema
bioldgico. Pensa-se, frequentemente, que tudo comeca com a adsor¢do de moléculas de
agua, i0es (hidratados), e biomoléculas, os quais formam um “filme condicionante” na
superficie do biomaterial. E com este revestimento biomolecular hidratado que as células
dos tecidos nativos interagem. Com efeito, a estrutura e a composi¢do da camada de
proteinas adsorvidas determinam o tipo e a extensdo das reac¢des bioldgicas subsequentes,
tais como a activagdo da coagulacdo, a resposta imune e a osteointegracao, figura 7 [33-
35]. Assim, as propriedades da superficie de um material implantavel constituem uma
condicdo importante para a dindmica da interface.

Com base em argumentos e conhecimentos gerais acerca das interac¢des molécula-
superficie, as propriedades de superficie relevantes devem incluir, quer propriedades
quimicas, quer propriedades estruturais desde um nivel macroscopico at¢ um nivel
atomico. Este tipo de raciocinio acentua a importincia das propriedades da superficie na
resposta bioldgica dos biomateriais. Devido a tal concepgao passou agora a atribuir-se uma

particular atengo a preparacao e caracteriza¢ao da superficie dos biomateriais [33-35].
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Figura 7. Resposta bioldgica a superficie de um biomaterial [33].

1.3.2. Titanio e suas ligas

O recente crescimento da taxa da populacdo idosa leva a uma maior utilizagdo de
instrumentos artificiais feitos de biomateriais, em particular os de uso na substituicdo de
tecidos duros danificados, figura 8, tais como proteses de anca, implantes dentérios, etc. De
entre os principais biomateriais metalicos, o aco inox, bem como o cobalto, cromio e o
titanio e as respectivas ligas, t€ém sido os mais usados [36]. No entanto, o titdnio e as suas
ligas sdo os que tém recebido maior atengdo devido a sua vasta gama de aplicagdes [36,
37].

O titanio e as suas ligas, principalmente a liga Ti-6Al-4V, sdo largamente usados
numa variedade de aplicagdes de engenharia, onde a combinagdo das suas propriedades
mecanicas € quimicas apresenta uma crucial importancia. A baixa densidade ¢ o bom
comportamento a corrosdo tém incentivado investigadores a melhorar as suas propriedades
mecanicas com vista a aplicagdes estruturais. O grande interesse no titdnio e suas ligas teve

inicio com a industria aeroespacial e estendeu-se a outras aplicagdes, tais como quimica e
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biomedicina [38, 39]. Infelizmente, devido a alguma instabilidade da sua superficie, a sua
utilizacdo em engenharia biomédica ficou limitada [38]. Os dispositivos biomédicos estao
sujeitos a acg¢des de deslize e friccdo resultantes do contacto das superficies articuladas
durante o seu servigo. Esta particularidade origina tensdes localizadas nas regides de
contacto, podendo provocar danos intensos na superficie. Adicionalmente, o desgaste na
zona do implante pode progredir muito rapidamente, devido a combinagdo do efeito
corrosivo do ambiente bioldgico e do desgaste mecanico na superficie danificada [40].
Assim, no caso da utilizagdo da liga Ti-6Al-4V, pode ocorrer libertacdo dos elementos Al

que ¢ fortemente neurotoxico e de V que € citotoxico [41].

Figura 8. Implantes em titanio para aplicacdes médicas: a) protese de anca; b) implante dentario

[33].

O desgaste do titanio e suas ligas pode ser solucionado pela simples modificacao da
natureza da superficie [38, 42]. De acordo com as diversas necessidades, tém sido
propostas vdrias técnicas de revestimento com o intuito de melhorar a resisténcia ao
desgaste do titanio e suas ligas, tais como: evaporagdo, “sputtering” reactivo, deposi¢ao

reactiva auxiliada por feixe de ides, deposicdo a laser pulsatil, processo de sol-gel,
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deposicao quimica de vapor e oxidacao térmica [42-44]. De entre estas, a oxidacao térmica
em presenga de oxigénio, tem-se mostrado promissora na produgdo de superficies duras em
titdnio e suas ligas [38, 45].

Cré-se que as propriedades da superficie sdo responsaveis pelo desempenho
favoravel dos implantes de titdnio, em particular a presenca de um filme de o6xido
quimicamente estavel que protege o material da corrosao [33]. Os tratamentos de
superficie e os revestimentos tém sido desenvolvidos com o objectivo de prover uma
rugosidade micrométrica, do tamanho das células 6sseas, de modo a garantir a melhor
possibilidade de osteointegracao, ancoragem e estabilidade [46].

E frequentemente descrito na bibliografia que a resisténcia ao desgaste, a resisténcia
a corrosdo e a biocompatibilidade do titdnio e suas ligas pode ser melhorada por oxidagao
térmica da sua superficie [42]. A elevada afinidade entre o oxigénio e o titdnio promove, a
temperatura ambiente, a formacao de uma camada superficial de 6xido, a qual ¢ fina, muito
estavel, continua e aderente. Quando o titdnio € exposto ao ar a temperaturas elevadas,
rapidamente oxida [45]. O oxigénio introduz-se no metal modificando-lhe as propriedades
mecanicas, fisicas, quimicas e bioldgicas. O 6xido de titdnio ¢ conhecido por ter varias
estequiometrias e os compostos comuns sao Ti30 a Ti,O, Ti30,, TiO, Ti,03, Ti30s5 e TiO;.
Isto ¢ uma consequéncia do facto de o titdnio existir em muitos estados de oxidacao
diferentes e de o oxigénio lhe ser altamente afim [42, 47].

De entre estes 0xidos, o do tipo rutilo (TiO,), tem recebido especial atencdo devido
ao interesse nas suas propriedades fisicas, quimicas, mecanicas e biomédicas, o que o torna
adequado para uma grande gama de aplicagdes [42]. O rutilo ¢ também conhecido pelas
suas extraordinarias propriedades Opticas e eléctricas, tais como elevado indice de
refraccdo, excelente transmitincia Optica, elevada constante dieléctrica e excelente
desempenho fotocatalitico [43].

Mais recentemente, descobriu-se que o rutilo tem boa biocompatibilidade, boa
resisténcia ao desgaste e boas propriedades lubrificantes, facto que diminui o coeficiente
de atrito entre partes em contacto. Estas caracteristicas conferem-lhe potencial para
aplicagdes tribologicas. Com tal potencialidade, tem sido explorado a fim de melhorar as
propriedades triboldgicas do titanio e suas ligas por oxidagdo térmica controlada da

superficie de modo a formar uma camada fina e aderente [48, 49].
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1.3.3. Estruturas porosas

Como ja vimos, o titanio e suas ligas sdo hoje em dia os biomateriais metalicos mais
atractivos para aplicagdes em ortopedia e dentaria devido as suas excelentes propriedades
mecanicas e biologicas [50].

Ha, contudo, problemas técnicos associados com o uso do titdnio como material de
implante. A elevada rigidez do titdnio, comparada com a do osso circundante, pode
originar problemas de blindagem de tensdes e subsequente laxagdo do implante [51, 52].
Assim, a diferenga de médulo de Young entre o osso (0,05-30 GPa) e os biomateriais
metalicos macigos (entre 110 GPa para o titdnio e 230 GPa para as ligas Co-Cr) tem sido
identificado como a maior razdo para a perda do implante [53].

Para fazer frente a estes problemas tém-se feito tentativas a nivel de projecto do
implante de modo a desenvolver materiais com uma superficie porosa tridimensional
osteocondutiva para a regeneracao dOssea [52, 54]. A vantagem da utilizacdo de materiais
com a estrutura anteriormente descrita ¢ a capacidade de permitir uma ancoragem
biologica para os tecidos circundantes através do crescimento 0sseo no interior dos seus
poros [54]. Além disso, o valor do médulo de Young pode ser ajustado de modo a
equiparar o do osso trabecular, limitando o efeito de blindagem de tensdes e prevenindo
assim a reabsor¢do dssea na interface do implante [52].

O fabrico de materiais porosos tem sido investigado activamente desde 1943, quando
B. Sosnik [53] tentou introduzir poros no aluminio por adi¢do de merctrio no fundindo.
Em aplicagdes biomédicas o conceito do uso de materiais porosos foi investigado mais
tarde, pelo que o trabalho de Weber e White de 1972 [53] foi um dos primeiros
mencionando o uso de metais porosos para osteointegragdo. Numerosas investigacdes em
materiais porosos iniciaram-se nos principios de 1970s envolvendo materiais porosos
ceramicos, poliméricos e metalicos, os quais se mostraram, em estudos em animais, serem
potenciais candidatos a implantes porosos que permitam o crescimento 6sseo. Embora os
ceramicos possuam excelente resisténcia a corrosdo, a opinido geral é de que as estruturas
ceramicas porosas nao podem ser usadas em condigdes sujeitas a cargas, devido a sua
fragilidade intrinseca. Também os sistemas poliméricos porosos nao conseguem suportar

esfor¢os mecanicos. Isto leva a que os investigadores se centrem nos metais porosos,
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nomeadamente os de titdnio, como consequéncia da sua superior resisténcia a fractura e
fadiga, propriedades que sao requeridas para aplicacdes sob carga [52-55].

Assim, a matriz porosa tem que ser desenhada satisfazendo determinados requisitos
de modo a mimetizar a arquitectura do osso natural. O material escolhido deve ser
biocompativel e bioactivo. A estrutura porosa deve ser desenhada com uma elevada
porosidade aberta e interligada, de modo a permitir espago suficiente para a migragao
celular, ancoragem e proliferagdo de novo tecido 0sseo, vascularizagdo e transporte dos
fluidos corporais [50, 56]. Deste modo, o tamanho de poro tem que ser adequado a
reorganizagdo Ossea e vascularizagdo e ¢ reportado como 6ptimo no intervalo de 100-500
um [54].

Para a produgdo de estruturas porosas t€ém sido propostos varios métodos, tais como o
uso de aditivos organicos, liofilizagdo e replicacdo de esponjas poliméricas, entre outros.
De entre os métodos existentes, o método de replicacdo de esponja polimérica tem-se
mostrado o método mais efectivo para a produgdo de estruturas porosas com poros

interligados, uma vez que ¢ um processo simples e barato [56].

1.3.4. Propriedades bioldgicas

Como foi anteriormente referido, o titanio apds longo tempo de implantacdo, pode
interagir com o osso sem que se forme tecido fibroso. Este processo ¢ chamado de
osteointegragdo. O processo ¢, contudo, relativamente lento, e pode levar varios meses até
que o implante esteja totalmente ligado ao osso. Além do mais, a osteointegragdo parece
ocorrer apenas sobre fixagao estavel 6ptima e em locais que ndo suportam cargas [57].

Desta forma surgem os implantes de titdnio poroso, descritos anteriormente, e usados
desde 1960 em aplicagdes ortopédicas e dentarias. Este tipo de estrutura favorece a
osteointegragdo uma vez que prové espacgos de ancoragem para as células osseas e para o
aumento do tecido 6sseo e vascular. O crescimento 6sseo numa superficie porosa de um
implante favorece a ligagdo mecanica na interface osso/implante e previne a sua falha [58].
Para além disto, e para se conseguir um crescimento dsseo mais rapido, através do espaco
aberto do poro, e uma estabilizagdo rapida e forte, mesmo sob condi¢des desfavoraveis,

tém-se desenvolvido métodos para revestir estes materiais com cerdmicos bioactivos, tais
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como fosfato de calcio (CaP), TCP (B-Ca3(PQOs);), CCP (B-Ca,P,07) e hidroxiapatite (HA)
[57-59].

A hidroxiapatite (HA) ¢ um dos materiais mais inovadores e promissores em
aplica¢des biomédicas, tendo sido usada em implantes ortopédicos e dentarios devido a sua

semelhanca de composicdo quimica e estrutural com a fase mineral do osso [60-62].

Devido a sua baixa resisténcia a fractura (K;c=0,5-1,5 MPa\/H ), ndo serve como material
tridimensional de implante estrutural, sendo no entanto usada como revestimento para
promover o crescimento dsseo [62]. O aperfeicoamento da biocompatibilidade dado pelos
revestimentos de HA ¢ atribuido a similaridade quimica e biologica da HA com os tecidos,
bem como a sua osteocondutividade. [63] Contudo, h4 ainda muitas preocupagdes acerca
da aplicagdo dos revestimentos de HA, particularmente no que diz respeito a estabilidade a
longo prazo. Uma das preocupagdes mais s€rias ¢ a reabsor¢cdo ou degradacdo destes
revestimentos em meios bioldgicos, o que pode levar a desintegracdo do revestimento. A
fixagdo do implante aos tecidos nativos ¢ gravemente prejudicada se a taxa de dissolugdo
da HA for demasiado rapida. Por outro lado, a osteointegracdo implante/tecido torna-se
impossivel se a adesdo entre o revestimento e o substrato for fraca. Assim, a estabilidade e
a integridade do revestimento deve ser considerada como uma prioridade em aplicagdes

clinicas [64].

1.3.5. Técnica sol-gel

Os revestimentos de hidroxiapatite tém sido obtidos pelo processo “plasma-
spraying”. No entanto, existem alguns problemas associados a esta técnica, tais como:
baixa resisténcia mecanica, falta de homogeneidade quimica e elevada porosidade dos
revestimentos. A maioria destes problemas resulta da elevada temperatura de
processamento e dos espessos revestimentos que sdo obtidos. Em comparagdo, a técnica
sol-gel oferece vantagens na obtengao de filmes finos (< 10 um) e densos [65-66].

A possibilidade de modificar a area superficial, composicao quimica, capacidade de
adsorcdo e taxa de dissolucdo de uma superficie usando a técnica de sol-gel ¢ muito
atractiva no campo da medicina e da medicina dentaria, pois constitui uma alternativa que

apresenta varios beneficios: perfeito controlo da composi¢do, baixa temperatura de
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processamento, boa homogeneidade dos geles e facilidade de deposi¢cdo do revestimento
em varios substratos [58, 60].

O sol ¢ constituido por uma suspensdo de particulas coloidais (dimensdo ~ 1-1000
nm) num liquido, e o gel ¢ formado por uma estrutura rigida de particulas coloidais (gel
coloidal) que imobilizam a fase liquida nos seus intersticios.

As reacgOes quimicas envolvidas num processo sol-gel podem ser divididas em 5

passos principais:

1 — Hidrolise e policondensagao

2 — Gelificagao

Com o tempo, as particulas coloidais ligam-se para formarem uma cadeia
tridimensional. Nesta etapa, a viscosidade aumenta acentuadamente, dando-se a
transformagao do sol em gel (ponto de gelificacao). Alternativamente, a gelificagao pode
ser produzida por evaporagado rapida do solvente, como ocorre na preparacao de filmes.

E importante ndo esquecer que as reacgdes que provocam a gelificagio continuam a
decorrer muito para além do chamado ponto de gelificagdo. Isto significa que o tempo de
envelhecimento dos geles formados ¢ um factor importante que vai influenciar as
caracteristicas do produto obtido. Durante o envelhecimento os geles vao retrair, endurecer

e frequentemente, fragmentam.

3 - Envelhecimento

Este termo ¢ aplicado ao processo de modificagdo estrutural e de propriedades apos a
gelificacdo, em que o gel ¢ mantido 2 mesma temperatura a que ocorreu a sua formagao.
Ocorre durante o envelhecimento a retraccdo do gel, que ¢ acompanhada de expulsdo do

liquido dos poros.

4 — Secagem

Durante a etapa de secagem, o gel humido é convertido num gel seco, designado
xerogel, ocorrendo alguma retrac¢do consideravel. O processo de secagem tem que ser
cuidadosamente controlado para que as tensdes no gel ndo provoquem fissuras

catastroficas.
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5 — Densificacao e cristalizagao
Muitos geles sao amorfos apds secagem. Se o objectivo do processo for a producao
de um ceramico livre de porosidade, serd necessario um tratamento térmico ao gel a uma

temperatura capaz de induzir a sinterizagao [66, 67].

A deposicao de filmes finos sobre diversos substratos ¢ uma das aplicacdes mais
importantes do método dos alcoxidos. A principal vantagem deste método ¢ a sua
facilidade de realizacdo pratica aliada ao facto de ndo ser necessario equipamento
sofisticado e dispendioso. Assim, a producdo de revestimentos por este processo ¢
normalmente obtida por técnicas de rotagao, “spin coating”, ou de imersao, “dip coating”,
embora a aplicacdo por outros métodos, tais como electroforese ou vaporizagdo, seja
igualmente possivel. O revestimento por rotacdo ¢ dividido em 4 etapas: deposicao,

espalhamento ou “spin up”, uniformizagao ou “spin off” e evaporagao (figura 9).

~ dwjdt 2 0
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Uniformizacso

Figura 9. Etapas do processo de revestimento por rotagdo (“spin coating”) [66].

Na etapa de deposicao ¢ distribuido um excesso de percursor sobre a amostra, a qual

¢ posta a rodar a uma elevada velocidade angular. O liquido flui radialmente por ac¢do de
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forgas centrifugas em resultado da etapa de “spin up”, sendo eliminado o seu excedente
durante a etapa de “spin off”. Apds estas etapas ocorre a evaporagao. Este processo de
revestimento permite a obten¢@o de filmes com uma espessura uniforme. No entanto, a sua
maior desvantagem para aplicagdes biomédicas deve-se ao facto de sé ser aplicavel em
superficies planas.

No caso de substratos com formas complexas, a técnica de revestimento por imersao
tem tido maior interesse. Neste processo a amostra ¢ mergulhada na solucido que contém o
percursor e depois retirada a uma velocidade constante, normalmente com a ajuda de um
motor linear. O escorrimento gravitacional e evaporagdo do solvente, acompanhado por
reacgoes de condensagdo, resultam na deposicdo de um filme solido. Para promover a
densificacdo do filme efectua-se um tratamento térmico a uma temperatura que ¢
determinada pela estabilidade térmica do substrato. A figura 10 mostra as etapas deste
processo: imersdo, inicio da estiragem, deposicdo e escorrimento, escorrimento e

evaporacao [66].

& . —————
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Escorrimento & Evaporacio

Figura 10. Etapas do processo de revestimento por imersdo (“dip coating”) [66].
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Materiais e métodos de caracterizacao
Neste capitulo ¢ feita uma descricdo dos materiais escolhidos para a preparagao das
estruturas porosas e das técnicas experimentais de caracterizacdo usadas neste trabalho,

realizadas na Universidade de Aveiro.
2.1. Materiais

2.1.1. Hidreto de titanio

Alguns metais tém a propriedade de reagirem com o hidrogénio. Durante este
fendmeno, as moléculas de hidrogénio sdo primeiramente adsorvidas na superficie do
metal. Algumas destas moléculas dissociam-se em atomos de hidrogénio (H), os quais
entram posteriormente na rede do cristal. O metal fica assim sobressaturado de hidrogénio
precipita hidreto de titdnio. A acomodagdo de grandes quantidades de hidrogénio ¢
possivel, dai que, em muitos hidretos, o nimero de 4tomos de hidrogénio no cristal possa
ser duas ou trés vezes o nimero de 4&tomos de metal.

Por aquecimento, o hidrogénio pode ser libertado do interior do metal. O processo de
absor¢do e desorpcdo do hidrogénio ¢ portanto reversivel podendo ser representado pela

seguinte reac¢do quimica:

Me+§H2<—>MeHX

onde Me representa o metal [68].

O hidreto de titanio tem-se mostrado uma matéria-prima muito atractiva para a
producdo de componentes de titdnio, uma vez que a sua dissociagdo ¢ possivel a
temperaturas baixas (300°C) [69, 70].

Para a realizagdo deste trabalho utilizaram-se pés de TiH, com 98% de pureza,
fornecidos pela empresa Aldrich, os quais foram caracterizados através das seguintes

técnicas: DRX, Coulter e BET.
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2.1.2. Meio dispersante e dispersantes

Uma vez que a técnica escolhida para a producdo das estruturas porosas foi o método
da replicacdo de esponja por infiltracdo, foi necessaria a preparacdo de uma suspensdo. As
suspensoes de pos de TiH, usadas neste estudo foram preparadas em meio aquoso usando
agua ultra-pura.

A necessidade de trabalhar com suspensdes muito concentradas (com elevada
quantidade de solidos), obriga a que a suspensdo tenha uma fluidez adequada a sua
manipulagdo durante o processamento. Podem melhorar-se as propriedades de
processamento deste tipo de suspensdes quebrando as ligacdes existentes entre as
particulas, aumentando desta forma a fluidez do sistema. Os dispersantes (ou
desfloculantes) sdo substancias usadas para aumentar a fluidez de suspensdes através do
desenvolvimento de forgas repulsivas entre as particulas, estabilizando-as em relagdo a
reaglomeracdo. A escolha do tipo de dispersante mais adequado decorre de um estudo
pratico, caso a caso [71]. Neste trabalho foram utilizados os seguintes dispersantes:

Dolapix PC 67, Dolapix CE 64 e Dispex A40.

2.1.3. k-Carragenano

Nas ultimas décadas, os polimeros naturais tais como xantana, agar-agar, carragenano
e alginato de soédio [72, 73] tém recebido crescente atengdo pela sua aplicagdo nas
industrias quimica, biomédica e alimentar [74, 75]. Um dos aspectos atraentes ¢ a
capacidade de formarem geles e actuarem como estabilizadores de suspensdes [73, 76].

O carragenano ¢ um polissacarideo extraido de diferentes espécies de algas marinhas
vermelhas [77] e € um copolimero alternado de o-(1—3)-D-galactose e B-(1—4)-3,6-
anidro-D ou L-galactose [75]. Os tipos mais comuns de carragenano sdo as formas k-, 1- €
A-, figura 11, e diferem no nimero e posi¢ao dos grupos sulfato, os quais sdo responsaveis
pela capacidade que o carragenano tem de formar um gel termo-reversivel em solugdo
aquosa [75, 78]. As propriedades reoldgicas de suspensdes que contém carragenano sao
bem distintas; assim, os geles fortes sdo produzidos pelo k-carragenano enquanto que o 1-

carragenano permite a formagao de geles fracos [78].
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Figura 11. Representagdes estruturais do carragenano: (a) k-, (b) -, (¢) A- [78].

Neste trabalho utilizou-se um k-carragenano fornecido pela empresa Fluka . Trata-se
de um polissacarideo soluvel em dgua a 80°C que tem a capacidade de formar um gel forte

por arrefecimento de solu¢des pouco concentradas.
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2.1.4. SBF

Para os ensaios de mineralizagdo em meio acelular preparou-se uma solugdo
inorganica simuladora da composi¢do iénica do plasma humano, SBF (simulated body
fluid), para qual é necessario a adicdo dos reagentes que a compdem segundo a ordem

indicada na tabela 1, em agua ultra-pura.

Tabela 1. Ordem de adigdo e quantidade de reagentes usados na preparagdo de SBF.

Ordem Reagentes Quantidade para 1L de solucéo
1 NaCl 7,996 ¢
2 NaHCO; 0,350 g
3 KCl 0,224 ¢
4 K,HPO4.3H,0 0,228 g
5 HCI (1 M) 40 mL (= 90% do volume total)
6 MgCl,.6H,0 0,305 ¢g
7 CaCl,.6H,0O 0,548 g
8 Na,SOy 0,071 g
9 NH,C(CH,0OH); 6,057 g

A adigao de HCI ¢ feita antes da adicdo dos sais de magnésio e de célcio impedindo a
precipitagdo de fosfatos destes catides. A adi¢do do acido faz baixar o pH para valores
proximos de 1 mantendo-se até a adicdo do Tris, reagente 9, o qual faz subir o pH para
valores proximos de 8. O acerto final do pH para valores entre 7,2-7,4 ¢ feito pela adigao
restante do 4cido.

Assim a composicdo da solugdo final em ides inorganicos ¢ semelhante a do plasma
humano, tabela 2. A solugdo SBF, proposta por Kokubo et al [79], tem uma concentracao

16nica proxima da do plasma, com excepg¢ao das concentragdes dos i10es HCO; e CI'.
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Tabela 2. Concentragdes iénicas, mol.L™', no plasma humano e na solugio sintética (SBF).

Na* K* ca” Mg cr HCO® HPO/ SO/
Plasma  142,0 5,0 2,5 1,5 103,0 27,0 1,0 0,5
SBF 142,0 5,0 2,5 1,5 147,8 42 1,0 0,5

2.2. Métodos de caracterizacao

2.2.1. Difracgéo de raios-X
A caracterizacdo cristalografica dos pos de TiH, e das estruturas porosas, foi
efectuada num difractometro Rigaku Geigerflex D/max-SérieC, equipado com

monocromador curvo de grafite, utilizando radiagao CuKa.

2.2.2. Analise granulométrica
A determinag¢ao do tamanho médio de particula dos pos TiH; foi feita pelo método
Coulter, em agua. O equipamento utilizado (Coulter Counter LS 230 Particle Size

Analyzer) permite medir particulas de 0,4 a 2000 pm.

2.2.3. Area superficial especifica

A area superficial especifica de um material define-se como sendo a area da
superficie de uma particula sélida por unidade de massa, usualmente expressa em m>.g™".

O método utilizado para a sua determinacdo foi a adsor¢ao B.E.T. (Burnaecur-Emmet-
Teller), que consiste em fazer passar um fluxo de uma mistura de gases (azoto e hélio)
sobre a amostra, a uma temperatura préoxima do ponto de ebuli¢do do azoto. As particulas
da amostra adsorvem a sua superficie uma camada monomolecular de azoto. A base

matematica deste processo ¢ a equacao de B.E.T.:
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onde P ¢ a pressdo a que ocorre o ensaio, P, a pressdo de vapor de saturagdo, V,, o
volume de gas adsorvido a pressio P e V, o volume necessario para formar a

monocamada.

Pela equagdo anterior determina-se o volume de azoto adsorvido a superficie de cada
particula. Sabendo o valor de V_ e a area ocupada por cada molécula, pode calcular-se a
area superficial especifica.

Os ensaios foram realizados num equipamento Gemini 2370 V5.00.

2.2.4. Caracterizacao reologica
A suspensao de TiH,, usada para a producao das estruturas porosas, foi caracterizada
num redmetro rotacional (Controlled-stress, Carrimed 500 CSL, UK), usando uma

configuracdo geométrica cone-e-prato.

2.2.5. Potencial Zeta
De modo a avaliar a influéncia do dispersante escolhido na carga eléctrica superficial

das particulas de TiH, foi medido o potencial zeta num equipamento Coulter DELSA 440.

2.2.5. Microscopia electrénica de varrimento e espectroscopia por dispersao de
energia
A microestrutura das estruturas porosas foi observada por microscopia electronica de

varrimento, SEM, com um microscopio da marca Hitachi modelo S4100.
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O microscdpio tem um sistema de emissao de emissdo de campo com um filamento
de tungsténio com potencial de aceleracio de 25 kV e resolugio maxima de 15 A.
Associado ao microscopio encontra-se um detector de raios-X para andlise quimica
qualitativa e semi-quantitativa de elementos, Rontec EDS System. Para permitir a anélise
por esta técnica as amostras foram fixadas com cola de carbono em porta-amostras de

aluminio para SEM revestidas com carbono.

2.2.6. Caracterizacdo mecanica

A caracterizagdo mecanica inclui ensaios de resisténcia mecanica a compressao que
permitem calcular o médulo de Young e tensdo de cedéncia em compressao das amostras.

Os ensaios foram realizados numa maquina de ensaios mecanicos Shimadzu, modelo

Autograph — série AG-A: AG-25 TA, a uma velocidade de teste de 1 mm.min".

2.2.7. Espectroscopia de emissao por plasma induzido

A espectroscopia de emissdo por plasma induzido acoplado, ICP, é uma das técnicas
mais importantes para analise elementar devido aos baixos limites de deteccao, ao alto grau
de selectividade e a razoavel precisdo e exactiddo que permite.

As concentragdes idnicas nas solu¢des usadas para os ensaios in vitro foram

determinadas num espectrometro Jobin Yvon JY70 Plus.

2.2.8. Caracterizacao electroquimica
As curvas de potencial em circuito aberto e de polarizagdo que permitem avaliar a
resisténcia ¢ corrosdo do revestimento foram determinadas usando um equipamento

Radiometer Analytical Voltalab10 (PGZ 100).
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Optimizacgao reologica de uma suspenséo de TiH,
Para a utilizacdo de uma suspensdo ¢ vantajoso ter uma boa dispersdo e propriedades
reologicas favoraveis [80]. O estado de dispersdo de uma suspensdo com elevada
concentragdo em soOlidos ¢ muito importante, uma vez que determina a estrutura e varias
outras caracteristicas dos corpos em verde, para além de influenciar o processo de
sinterizagdo bem como as propriedades quimicas e fisicas do produto final [81, 82].
Comparando com a conformagdo a seco (ex. prensagem), os métodos coloidais permitem
um empacotamento mais uniforme dos corpos em verde, o que leva a um melhor controlo
microestrutural durante a etapa de sinterizacao [83].
Neste capitulo apresenta-se o estudo reoldgico de uma suspensao de hidreto de titdnio
com concentracdo maxima em so6lidos e com propriedades reoldgicas favoraveis ao

processamento de corpos porosos.

3.1. Procedimento experimental

3.1.1. Testes de sedimentacéo

A observagao visual do volume de sedimento de uma suspensdo permite avaliar a
estabilidade do sistema. A partir de um teste de sedimentacdo ¢ possivel determinar qual o
dispersante e a respectiva concentragdo que permite obter uma suspensao com
propriedades reologicas adequadas ao processamento em causa. Assim, para este estudo foi
preparada uma suspensdo com 2% (v) de sélidos em dgua, dividida por provetas de 10 ml
as quais foram adicionadas varias concentra¢des de dispersante: 0,1; 0,3; 0,5 ¢ 0,7% (m)
(com base no peso de solidos da suspensdo). Cada proveta foi agitada para permitir a
dispersdao dos solidos e deixada em repouso para avaliacdo da evolu¢do do sedimento
formado ao longo do tempo. Para termo de comparacdo foi preparada uma proveta sem

adi¢ao de dispersante.
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3.1.2. Caracterizacdo reoldgica da suspensao de TiH,

Depois de avaliado o agente que permitiu uma melhor dispersdo da suspensio,
procedeu-se ao estudo reoldgico de uma suspensdo com uma concentracdo maxima de
solidos, que foi empiricamente determinada como sendo de 45% (v) de TiH,. Esta
suspensao foi caracterizada a 20°C, para as diferentes concentragdes de dispersante, a taxas

de corte constantes no intervalo de 5 a 500 s

3.1.3. Caracterizacdo reoldgica da suspensdo de TiH, na presenca de k-
carragenano

Além de uma boa dispersdo, conseguida com o meio de suspensdo escolhido e com a
concentracdo de dispersante adequada, ¢ ainda necessdrio assegurar a estabilidade da
suspensdao com o tempo. Para tal recorreu-se a introducdo de gel de k-carragenano, cujas
propriedades gelificantes e estabilizantes foram ja mencionadas.

A influéncia do k-carragenano foi avaliada através de testes de sedimentagdo a partir
de uma suspensdo com 45% (v) de solidos e diferentes concentracdes do gel: 0,01; 0,03;

0,05; 0,07 ¢ 0,1% (m).

3.2. Resultados e discussao
Os pos de TiH, usados neste trabalho apresentam um tamanho médio de particula de
15,60 pm e uma area superficial especifica de 0,5336 m*.g™".

A figura 12 mostra o espectro de raios-X dos p6s de TiH,.
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Figura 12. Difractograma de raios-X dos p6s de TiH..

Os resultados da altura de sedimento obtida nos testes de sedimentagdo estdo
representados na figura 13, que permitiu avaliar a estabilidade de cada sistema em estudo,
uma vez que a observagdo do volume de sedimento permite tirar rapidamente informagdes
acerca do dispersante mais adequado.

De acordo com a Lei de Stokes, as particulas mais grossas tendem a sedimentar mais

rapidamente, quando suspensas num meio liquido:

Ve g(psélido ~ Pliquido ) D2

1877|iquido

onde:
v = velocidade de queda da particula no liquido;

g = aceleragdo da gravidade;
Pssiite — densidade da particula;

Piiquice = densidade do liquido;
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D = diametro esférico equivalente da particula;

Miquiso = viscosidade do liquido [71].
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Figura 13. Evolugdo da sedimentagdo, com o tempo (d=dias), de suspensdes com 2% (v) de
TiH, em agua e diferentes concentracdes de dispersante: 0; 0,1; 0,3; 0,5 ¢ 0,7% (m); a) Dolapix

PC67, b) Dolapix CE64 e c) Dispex A40. @ Sedimento @ Turvo [ Menos turvo [ Limpido.

Para que a caracterizag@o reoldgica de uma suspensdo seja possivel € necessario ter
um sistema altamente estavel, caso contrario a sedimentagdo ¢ de tal maneira rapida que as
medidas reologicas ndo se conseguem fazer. Esta situagdo ¢ notdria nos casos em que nao
foi usado nenhum dispersante e nos casos em que se usou Dolapix PC 67 e Dolapix CE 64.
Para as suspensdes preparadas com estes dispersantes os niveis de sedimento formam-se
rapidamente com o tempo, originando uma observacao tipica de suspensdo floculada [84].

Para estabilizar as particulas ¢ preciso que na sua superficie se forme um filme por
adsor¢ao de moléculas do dispersante. A adicdo do dispersante a uma suspensdo de
particulas que se atraem modifica e inverte o sinal das forgas de interac¢ao, provocando
uma redugdo progressiva do estado de agregacdo das particulas [71]. Assim, € visivel a
actuacdo do dispersante Dispex A40 uma vez que a taxa de sedimentacdo diminui em

comparac¢ao com a obtida nos outros casos.

49



A influéncia deste dispersante na carga superficial das particulas estd representada na

figura 14.
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Figura 14. Potencial zeta em fungdo da concentragdo de dispersante para uma suspensio

com 2% (v) de TiH..

Os resultados de potencial zeta evidenciam que as particulas, sem adi¢do de
dispersante, estdo carregadas negativamente. A adicdo de Dispex A40 aumenta a carga
negativa superficial das particulas de TiH, e, assim, a forca de repulsdo electrostatica. A
dada altura, a superficie das particulas estd de tal modo negativa que a adsor¢do do
dispersante na superficie nao € mais possivel.

Seleccionado deste modo o dispersante Dispex A40, preparou-se uma suspensao com
uma concentracdo maxima de sélidos de 45% (v) para medidas de viscosidade, de modo a
determinar qual a concentracdo de dispersante eficaz para esta carga solida.

A figura 15 mostra a evolucao da viscosidade com a taxa de corte.

Verifica-se que a suspensdo tem um comportamento reo-fluidificante, isto é, a

viscosidade diminui com o aumento da taxa de corte, o qual ¢ mais evidente a baixas taxas
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de corte. Para taxas de corte elevadas o comportamento aproxima-se do Newtoniano, com

tendéncia para viscosidade constante.
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Figura 15. Evolugdo da viscosidade em fungdo da velocidade de corte de uma suspensiao

com 45% (v) de TiH, em 4gua para diferentes concentra¢des de Dispex A40.

Quando colocadas em suspensao as particulas ficam sob o efeito de forgas atractivas,
as forcas de Van der Waals. A baixas concentragdes de solidos a magnitude destas forcas ¢
menor devido & grande distancia existente entre as particulas da suspensdo. Assim, uma
pequena concentracao de dispersante pode, nestas condi¢des criar forgas repulsivas com
uma magnitude suficiente para contrabalancar as for¢as de Van der Waals, e a frequéncia
das colisdes entre as particulas separadas (devido ao movimento Browniano) ¢ menor.
Contudo, ¢ de notar que, devido ao insuficiente revestimento das particulas, este balango
ndo ¢ totalmente estavel, e a re-aglomeracdo a baixas concentracdes de dispersante pode
ocorrer, como mostraram os testes de sedimentacao.

Com o aumento da concentra¢do de solidos a importincia das forgas de Van der

Waals aumenta devido a diminuic¢do da distancia das particulas suspensas. Rapidamente se
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formarao aglomerados se a quantidade de dispersante adicionada for insuficiente. Por outro
lado, excessivas quantidades de dispersante apenas aumentardo a sua concentracdo em
solucao, conduzindo a um novo aumento da viscosidade da suspensao [85].

A situagdo anteriormente descrita ¢ visivel na figura 16, em que a viscosidade
diminui até uma percentagem de dispersante de 0,3% (m), correspondente ao grau de
desfloculagdo maximo permitido por este dispersante, aumentando para valores superiores

[71].
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Figura 16. Influéncia da concentragdo de dispersante no comportamento reoldgico de

suspensdes com 45-vol% de TiH, em dgua.

Assim, ¢ necessaria uma quantidade de 0,3% (m) para se obter uma suspensio

homogénea e com uma dispersdo mais estavel.
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O estudo representado na figura 17 diz respeito a evolugdo da sedimentagao ao longo
do tempo de suspensdes preparadas com diferentes concentracdes de k-carragenano. Todos

os resultados sdo comparados com uma suspensao que nao contém o gel.

altura (%)

k-carragenano (%om)

Figura 17. Evolugdo da sedimenta¢do com o tempo (d=dias), de suspensdes com 45% (v) de
TiH, em agua, dispersa com 0,3% (m) de dispex A40 e diferentes concentra¢des de k-carragenano:

0; 0,01; 0,03; 0,05; 0,7 ¢ 0.,1% (m). W Sedimento [ Limpido

O aumento mais significativo da altura do sedimento com o tempo ocorreu para a
suspensdao com uma concentracao de gel de 0,01% (m), o que mostra que a sua ac¢ao para
esta concentragio é praticamente nula. A medida que se aumenta a concentragio, a altura
de sedimento diminui até uma concentracdo de 0,07% (m), a partir da qual se mantém
inalterado. Assim, estes resultados mostram que o k-carragenano em concentragdes
superiores a 0,07% (m) ¢ eficaz na estabilizagdo da suspensdo. As propriedades
espessantes e gelificantes do k-carragenano permitem a formacdo de uma estrutura de

cadeias interligadas, que retém as particulas, evitando a sedimentacdo [86, 87]. O aumento
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da viscosidade das suspensdes deve-se pois ao facto de a adigdo do k-carragenano formar
um gel forte com o abaixamento da temperatura. Esta estrutura densa evita assim a
sedimentacdo das particulas de TiH, tornando a suspensdo mais estavel.

De acordo com o compromisso entre fluidez e gelificagdo para que se possa processar
adequadamente as amostras, ¢ com base nos resultados obtidos, uma suspensiao contendo
45% (v) de TiH; em agua, 0,3%(m) de Dispex A40 e 0,07% (m) de k-carragenano satisfaz

0s requisitos necessarios para o objectivo deste trabalho.
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Processamento e caracterizacdo das estruturas porosas de titanio
Apo6s a determinacdo das propriedades reologicas adequadas ao processamento das

estruturas porosas € necessaria a sua caracterizagao estrutural e mecanica.

4.1. Procedimento experimental

4.1.1. Processamento dos COrpos porosos

Apoés determinacdo da suspensdo com as propriedades reoldgicas adequadas,
procedeu-se ao processamento dos corpos porosos pelo método de replicacdo de uma
esponja, a qual ¢ removida por queima durante o processo de sinterizacdo. ApOs
impregnacao da esponja, as amostras foram colocadas a secar ao ar durante 24 h e tratadas
termicamente, em forno de vacuo (10°° mbar) a uma taxa de aquecimento de 1°C.min"' com
patamares a 500°C durante 2 h e 1000°C durante 4 h.

As amostras foram processadas com as dimensdes adequadas a cada técnica de

caracterizacao.

4.1.2. Caracterizacao cristalografica e morfologica
A composicao estrutural dos corpos porosos foi avaliada por difrac¢ao de raios-X e a

microestrutura observada por microscopia electronica de varrimento.

4.1.3. Porosidade e tamanho de poro
A porosidade de 10 amostras foi calculada a partir do calculo da densidade aparente

usando a seguinte expressao:
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onde:
m = massa da amostra;
V = volume da amostra;

p, = densidade aparente;
p, = densidade do material 100% denso; neste caso trata-se da densidade do titanio

4,5).

Para determinar o tamanho médio de poro foram seccionadas 5 amostras, polidas
com uma lixa de granulometria fina, #1200, ¢ limpas em banho de acetona e alcool, em
ultra-sons, durante 10 minutos. Por observagdo em SEM foram realizadas micrografias a
baixa ampliagao (x30).

A quantificacdo do tamanho de poro resultou da determinagdo da largura média de

cada poro — método das diagonais.

4.1.4. Caracteriza¢do mecanica a compressao

Para a caracterizacdo mecanica das estruturas porosas foram realizados testes de
compressdo em 5 amostras com dimensdes aproximadas de 17x8,4x5,8 mm. As amostras
foram cortadas e lixadas em lixa de granulometria fina, #1200. Apds passagem na lixa as
amostras foram submetidas durante 10 minutos a banhos ultrassonicos de acetona e alcool,
sucessivamente.

Os valores da forca obtidos a partir do papel de registo do ensaio de compressao
podem ser convertidos em valores de tensdo nominal, o que permite construir um grafico

da tens@o nominal (0) em func¢do da extensdo nominal (5):
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em que:
F =forca;
A, = area inicial da secg¢do recta;
Al =variag¢ao de comprimento da amostra, em modulo;

¢, = comprimento inicial da amostra.

O modulo de Young, E, propriedade mecanica relevante neste estudo, ¢ calculado a
partir da regido linear do diagrama tensdo nominal - extensdo nominal, segundo a lei de

Hooke:

™ | Q

4.2. Resultados e discusséo

A caracterizagdo cristalografica das estruturas porosas esta representada na figura 18,
revelando uma estrutura composta totalmente por titanio.

Todo o hidreto de titdnio foi convertido em titdnio, durante o processo de
sinterizag¢do, por libertagdo de hidrogénio, sem que tivesse ocorrido qualquer tipo de
reaccdo contaminante entre a estrutura e a esponja. Além disso, as condigdes de vacuo
foram favoraveis a produgdo das estruturas porosas evitando uma atmosfera oxidante.
Devido a elevada afinidade entre o titdnio e o oxigénio, caso as condi¢des de vacuo nao
fossem as melhores, a estrutura final seria uma estrutura altamente fragilizada e com
propriedades mecanicas inadequadas impedindo a sua utilizagdo em qualquer tipo de

aplicacdo, independentemente de estar sujeito a cargas ou nao.
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Figura 18. Difractograma de raios-X da estrutura porosa apos sinterizacao.

De modo a permitir uma elevada densidade de colonizagdo celular nos poros e
promover a vascularizagdo quando implantadas in vivo, estas estruturas devem possuir
elevada porosidade, tamanho de poro adequado e elevada conexao entre poros [56].

A arquitectura das estruturas porosas de titanio obtidas ¢ visivel na figura 19. As
imagens mostram uma distribuicdo homogénea de porosidade aberta, com bom grau de
interligagdo.

Por observacao das micrografias ¢ possivel detectar dois tipos de poros, macroporos e
microporos. Os macroporos apresentam uma dimensdo no intervalo 100-600 um, tabela 3,
e uma forma aproximadamente esférica, especialmente produzidos para que através deles
ocorra o crescimento Osseo e se dé o transporte dos fluidos corporais [88].
Simultaneamente, também se formam nas paredes da estrutura porosa alguns microporos e
que poderdo estar associados a volumes de contrac¢do durante o processo de remogdo da

esponja e sinterizacao dos pos de TiH,.
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Figura 19. Micrografias de SEM mostrando a arquitectura das estruturas porosas apos sinterizagao.
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O tamanho minimo dos poros encontra-se no limite inferior necessario para a
utilizacdo em implantes ortopédicos, que ¢ de 100 um, enquanto que o tamanho maximo
ultrapassa o valor reportado, 500 um [54]. No entanto, estes valores podem ser ajustados
pela escolha de uma esponja que permita uma diferente distribui¢do de tamanho de poro.

As trabéculas da estrutura apresentam uma superficie rugosa e com microporosidade.
Estas caracteristicas t€ém sido descritas como representando um papel importante no
processo de formacdo do tecido 0sseo, uma vez que sdo favoraveis a colonizagdo, adesdo
celular, proliferacdo, diferenciagdo e intrusdo 6sseo [54].

As estruturas preparadas por este método apresentam uma porosidade média de

aproximadamente 75%, tabela 3, comparavel com a porosidade do osso trabecular.

Tabela 3. Valores médios de porosidade e tamanho de poro das estruturas porosas.

P (%) p (um)
74.96 £ 2.62 100-600

em que:

P =valor de médio porosidade calculado a partir da densidade aparente;

B =valor de médio do tamanho de poro obtido por SEM.

A figura 20 representa o comportamento tipico das estruturas porosas a compressao.

Apo6s uma fase de acomodagdo ¢ possivel distinguir trés regides nas curvas de
compressdo. A primeira regido € caracterizada por uma resposta elastica, onde se observa
uma relacao linear entre a tensdo e a extensdo. De seguida, € possivel observar uma regiao
onde ocorre a oscilagdo da tensdo, altura em que a carga aplicada excede o limite
suportavel pela estrutura porosa, comecando a ocorrer o esmagamento por colapso dos
poros. Por ultimo, observa-se uma regido onde a tensdo diminui lentamente, conduzindo a

fractura das amostras.
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Figura 20. Curva nominal de compressao tensdo-extensdo das estruturas porosas com uma

porosidade de 75%.

As propriedades mecanicas a compressdo, tensdao de cedéncia e modulo de
elasticidade ou de Young, foram calculadas a partir da regido linear desta curva e estdo
representadas na tabela 4, em comparagdo com os valores para o titdnio denso e para o
0ss0. A tensdo de cedéncia ¢ uma propriedade muito importante uma vez que exprime o
inicio do colapso das estruturas porosas.

As preocupacdes quanto as propriedades mecanicas dos biomateriais metalicos
advém do seu elevado moédulo elastico quando comparado com osso, provocando
blindagem de carga e eventual reabsor¢ao 6ssea. Apesar de o titanio possuir um modulo de
elasticidade inferior aos outros materiais metalicos usados como substituicao 6ssea, o seu
modulo de elasticidade ¢ ainda demasiadamente grande quando comparado com o 0sso
[89].

A incompatibilidade mecanica entre a rigidez estrutural dos materiais de implante e o
osso tem sido objecto de preocupacao e levado muitos investigadores a preocuparam-se em
ultrapassar esta diferenga, nomeadamente com a producdo de estruturas totalmente

porosas, como ¢ objectivo deste estudo.
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Tabela 4. Propriedades mecéanicas, em compressdo, das estruturas porosas, do titdnio puro e

do 0sso [89, 94].

Materiais Scomp (MPQ) E (GPa)
Estruturas porosas 23,72+1,12 0,30+0,003
Titanio 450-965 100-110
Osso cortical 80-120 3-30
Osso trabecular 2-12 0,05-0,5

De acordo com os resultados expressos na tabela 4, os materiais porosos produzidos

neste trabalho apresentam uma tensdo de cedéncia & compressao de 23,72 MPa e mddulo

de elasticidade de 0,30 GPa valores que se aproximam dos valores do osso trabecular.

Alguns trabalhos reportados na literatura apresentam os seguintes valores para tensao

de cedéncia e modulo de elasticidade os quais sdo apresentados na tabela 5.

As variacdes das propriedades mecanicas obtidas neste trabalho em comparagdo com

a literatura estdo relacionadas com a porosidade, tamanho de poro e com a técnica de

processamento das estruturas.

Tabela 5. Propriedades mecénicas, em compressdo, de estruturas porosas, reportadas na

literatura [54, 88, 94, 95].

Estruturas Método de
porosas fabrico Seomp (MPa) E (GPa) P (%)
Projec¢do plasma 85 4,7 40
Ti Metaglgsgla de 40 2.87 20
Ti6AI4V Replicagao de 10,3 0.8 90
esponja
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Revestimento, caracterizacao in vitro e caracterizagao electroquimica das

estruturas porosas

O revestimento de um material para implante com um filme apatitico promove a sua

bioactividade e o crescimento Osseo ¢ mais rapido [96]. Além disso, resultados

electroquimicos mostram que um revestimento apatitico na superficie do titdnio melhora a
sua resisténcia a corrosao [97].

Neste capitulo, as estruturas porosas serao revestidas internamente por um deposito

de fosfato de calcio. O comportamento mineralizante sera avaliado in vitro por imersdo

numa solucdo simuladora dos fluidos corporais (SBF) e a resisténcia a corrosdo sera

avaliada por um método electroquimico.

5.1. Procedimento experimental

5.1.1. Revestimento das estruturas porosas com um filme apatitico pelo método
sol-gel

Na preparagdo da solugdo gelificavel utilizaram-se como precursores de Ca e P o
nitrato de calcio tetra-hidratado, Ca(NOs),.4H,O, e o dietilfosfito, (C,HsO),POH,
respectivamente. As quantidades dos reagentes foram determinadas de modo a ter-se uma
razdo atomica Ca/P=1,67. Os reagentes foram misturados em agua ultra-pura e a solucao
foi deixada a envelhecer durante 2 horas ao ar, com agitagdo. Para posterior revestimento,
as estruturas porosas foram lavadas em acetona e alcool durante 10 minutos, em banho de
ultra-sons. A deposi¢cdo foi em seguida realizada por imersdo, a uma velocidade de 6
cm.min”’, com um equipamento de “dip-coating”. Apds 5 minutos na solu¢io as amostras
foram retiradas a mesma velocidade e secas durante 5 minutos numa estufa de ar a 110°C.
O procedimento de deposi¢ao e secagem foi repetido cinco vezes. Seguiu-se o tratamento
térmico do revestimento ao ar, a 700°C, durante 3 horas, a uma taxa de aquecimento de
1°C/min.

Ap0s tratamento térmico o revestimento foi caracterizado por SEM e a razdo Ca/P

determinada por EDS.
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5.1.2. Caracterizagéo in vitro das estruturas porosas

O comportamento de um material imerso em SBF, ¢ um primeiro indicador da sua
bioactividade, traduzida na formacdo de uma camada superficial apatitica, com
composicao semelhante a da apatite bioldgica. A tabela 6 apresenta a formula e relagdo

molar Ca/P de algumas das fases de fosfato de calcio conhecidas.

Tabela 6. Fosfatos de calcio.

Fosfato de calcio Formula Razéo Ca/P
Hidrogenofosfato de calcio di- CaHPO,.2H,0 1,00
hidratado (DCPD)

Hidrogenofosfato de calcio CaHPO, 1,00
anidro (DCPA)

Fosfato octacélcico (OCP) CagH,(PO,)s.5H,0 1,33
Fosfato Tricalcico (TCP) Caz(POy), 1,50
Hidroxiapatite (HA) Ca;o(PO4)s(OH), 1,67

O estudo in vitro dos materiais requer condigdes de assepsia. Para tal, as amostras
foram esterilizadas por radiacdo ultra-violeta durante 10 minutos, os recipientes de
polipropileno usados nos ensaios foram adquiridos ja esterilizados e as solu¢des foram
filtradas através de um filtro estéril com 0,20 um de tamanho de poro.

As amostras, com 10x10x5 mm, foram colocadas nos recipientes fechados contendo

10 mL de solu¢ao SBF e deixadas numa estufa a 37°C, sob agitacao, por periodos de 1, 3 e
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7 dias. Apds cada ensaio as amostras foram removidas da solugcdo e lavadas com agua
ultra-pura.

A analise das estruturas porosas apos os diferentes tempos de imersdo em SBF foi
realizada por SEM e EDS. A evolucdo da concentracdo idnica da solug¢do foi determinada

por ICP.

5.1.3. Influéncia do revestimento na resisténcia a corrosao

A resisténcia a corrosdo das estruturas porosas, com e sem revestimento, foi avaliada
por ensaios electroquimicos numa solu¢do de NaCl 0,9% (m/v), em contacto com o ar, sem
agitacdo e a uma temperatura de 37°C, de modo a simular o ambiente agressivo do plasma.

As medidas electroquimicas foram realizadas usando trés eléctrodos: a amostra em
estudo, um eléctrodo de calomelanos saturado (referéncia) e um eléctrodo de platina
(contra-eléctrodo). As amostras foram embebidas em cera de abelha de modo a deixar uma
area exposta aparente de 5x10 mm? ao electrolito.

O potencial em circuito aberto foi medido durante 30 minutos apds contacto da
amostra com a solucdo. A resisténcia de polarizagdo das amostras na solucdo de teste foi
medida num intervalo de -10 a 10 mV. As curvas de polarizagdo foram obtidas apos
polarizacdo das amostras num intervalo de -1000 mV a 2000 mV. A velocidade de

varrimento de potencial foi de 1 mV.s™. Foram testadas duas amostras para cada condigio.

5.2. Resultados e discusséo
A andlise das estruturas porosas por difrac¢cdo de raios-X, apds revestimento por sol-
gel e tratamento térmico a 700°C durante 3h, mostrou a presenca de trés fases, TiOs,

Ti0 35 ¢ HA, como se pode verificar pela figura 21.
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Figura 21. Difractograma de raios-X das estruturas porosas apds revestimento por sol-gel.

A evolucdo da composi¢do superficial da estrutura porosa, de titanio para 6xidos de
titdnio, deve-se a oxidagdo do substrato durante o tratamento térmico, situacdo que ¢
confirmada pela auséncia destes picos no difractograma de raios-X da estrutura porosa
antes do revestimento (figura 18). Krishna et al. [98] verificaram que para temperaturas a
partir dos 700°C, mesmo para poucos minutos, ocorre uma completa transformacdo da
superficie do titdnio em 6xidos de titanio.

A escolha do titanio para a producao de estruturas porosas esta relacionada com a
excelente bicompatibilidade deste material, que passiva com a formacdo espontinea de
uma camada de oxido na sua superficie, quer ao ar quer em contacto com os fluidos
corporais, limitando a libertacdio de ides [52]. No entanto, o revestimento com
hidroxiapatite permite melhorar a bioactividade e a osteocondutividade durante o periodo
inicial de implantagdo. E de esperar que a camada intermédia de 6xidos de titinio que se
formou confira resisténcia a corrosdo do substrato de titdnio, mesmo apds uma eventual

dissolugdo biologica da camada de hidroxiapatite. Além disso, a afinidade quimica do TiO,
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em relacdo a hidroxiapatite e ao titanio, faz com que a presenca deste 6xido contribua para
uma melhor ligacao entre o substrato e o revestimento [99].

A figura 22 mostra a morfologia da superficie do revestimento obtido apds
tratamento térmico, para diferentes ampliacdes. As amostras encontram-se uniformemente
revestidas e o filme formado apresenta um aspecto granuloso, figura 22 d). O mesmo

aspecto foi encontrado por Lim et al., [100], apds o revestimento de substratos de Ti-6Al-

4V pelo processo sol-gel.
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Figura 22. Micrografias de SEM das estruturas porosas apos revestimento por sol-gel.

A superficie foi analisada por EDS, que confirmou a presenca de um revestimento
rico em calcio e fésforo com uma razio 1,61 o qual pode ser considerado proximo do valor
teorico da hidroxiapatite, que ¢ 1,67.

A implantacdo proporciona interacgdes entre a superficie do implante ¢ o plasma.
Ocorrem, assim, reac¢des a escala molecular na interface que podem levar a dissolugdo do
material implantado. Quando a superficie em contacto com o plasma ¢ rica em fosforo e
calcio pode ocorrer a metabolizagdo destas espécies pelo organismo ou a sua precipitagao
sob a forma de um outro fosfato de célcio mais estavel [101].

A situagdo anteriormente descrita pode ser confirmada quer pela analise da superficie
das amostras apos imersao em SBF, figura 23 e figura 24, quer pelas alteragcdes de
concentragdo ocorridas no fluido de imersao, figura 25.

Tem sido referido na literatura que uma caracteristica importante para um material
bioactivo ¢ a sua capacidade de ligacdo ao osso através da formacdo de uma interface
composta por hidroxiapatite quer in vitro quer in vivo. Além disso, esta camada ¢ indicada

para a diferenciagdo e proliferacao de osteoblastos [102].
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Figura 23. Micrografias de SEM das estruturas porosas apos imersdo em SBF: a) estrutura

porosa de titanio ap6s 7 dias de imersdo em SBF, b) a 1) estrutura porosa de titanio revestida com

fosfato de célcio ap6s imersao em SBF para 1, 3 e 7 dias.
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Neste estudo apenas as estruturas porosas revestidas induziram a precipitagdo de uma
camada de hidroxiapatite na sua superficie ap6s 7 dias de imersdo em SBF. A figura 23
mostra as alteragdes microestruturais ocorridas na superficie das amostras.

Embora o titdnio seja extensamente usado como material de implante em diferentes
aplicagcdes médicas devido as suas excelentes propriedades mecanicas e elevada resisténcia
a corrosdo, ele pertence ao grupo dos materiais bionertes. Assim, apds 7 dias de imersdo
em SBF, a estrutura porosa sem revestimento apresenta uma superficie inalterada, como
era de esperar (figura 23 a)). No caso das estruturas porosas revestidas, ocorrem alteragdes
na sua superficie. Estas alteracdes sdo visiveis para 3 dias de imersdo, onde o aspecto do
revestimento se encontra modificado, como se pode verificar nas figuras 23 c) a f). Esta
alteracdo superficial ¢ confirmada pela diminui¢do da razdo Ca/P, figura 24, de 1,61 para
1,35, a qual aproxima o revestimento a um fosfato ocatcalcico, OCP (CagH,(PO4)s.5H,0,
Ca/P=1,33). Este tipo de fosfato de calcio tem sido referido como fase percursora da
hidroxiapatite na mineralizagao 6ssea [103].

Prolongando o periodo de imersdo em SBF sera pois de prever uma transformacgao
desta fase em hidroxiapatite, dado que ¢ este o fosfato de célcio estavel nas condigdes de
pH e temperatura usados [103], por consumo de ides calcio da solucdo, reac¢do que ¢

traduzida pela seguinte equagdo quimica:

CagHz(PO4)6.5H20(S) + 2Ca+(aq) <~ Calo(PO4)6(OH)2(S) + 3H20(1) + 4H+(aq)

De facto, apds 7 dias de imersdo ocorre a formagdo de uma camada apatitica continua
nas paredes da estrutura porosa revestida, figura 23 g) a j), em forma de nodulos esféricos.
Para maiores ampliacdes, figura 23 1), é possivel verificar uma estrutura composta por
cristais em forma de agulhas cuja morfologia ¢ tipica da hidroxiapatite. Esta evolugdo
estrutural foi ainda confirmada por EDS, figura 24, onde a evolugdo atémica da razao Ca/P

aponta para um valor final proximo do da hidroxiapatite.
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Figura 24. Evolugao da razdo Ca/P determinada por EDS, para amostra porosa revestida, apos

imersdo em SBF.

De modo a avaliar a dissolugdo do revestimento ou a precipitagao idnica, da solugao
para a superficie das estruturas, a composicao da solu¢do de imersdo foi analisada por ICP
e as alteracdes ocorridas encontram-se representadas na figura 25. Por anélise desta figura
¢ facil de constatar que as alteracdes sofridas apenas se verificaram para as amostras
porosas revestidas, indicagdo de que nenhuma alteragdo ocorreu na superficie porosa sem
revestimento.

As variagdes das concentragdes de Ca e P apenas se comegam a verificar apds 3 dias
de imersdo em SBF das estruturas porosas revestidas. Nesta altura ¢ notoério um aumento
destas concentracdes devido a dissolucao do revestimento. A partir deste periodo observa-
se a diminui¢cdo da concentracdo destes 10es em solugdo indicando a precipitacdo de uma
camada rica em fosforo e célcio na superficie do material, ja identificada como

hidroxiapatite. Estes resultados reforcam os obtidos por SEM e EDS.
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Figura 25. Variacdo da concentragdo de calcio e fésforo em SBF em fungdo do tempo de

imersdo das amostras porosas, sem e com revestimento.

Até a0 momento foi possivel verificar que a formacdo de uma camada apatitica na
superficie de um material de implante pode ser induzida pelo revestimento da sua
superficie com um ceramico do tipo fosfato de calcio [36]. De entre os materiais
empregues, os revestimentos de hidroxiapatite (HA) sdo especialmente atractivos, uma vez
que ¢ introduzida na interface entre o metal e o tecido 6sseo um material analogo ao osso,
resultando num melhoramento da osseointegragao.

E de notar ainda que os materiais implantados estdo inicialmente em contacto com os
fluidos corporais extracelulares, tais como sangue e fluidos intersticiais, cuja concentrag@o
em ido cloro é de 113 mol.L™ no plasma sanguineo, ¢ 117 mol.L™' no fluido intersticial,
valores suficientemente elevados para corroer um material metalico. Este efeito corrosivo
deve-se ao facto de o cloreto de sddio ser um electrdlito forte, tendo portanto uma elevada
condutividade, que ¢ fundamental no mecanismo electroquimico de corrosao [104, 105]. O
processo envolve reacgdes de oxidagcdo e redugdo que ocorrem simultaneamente na

superficie do metal [105]. No entanto, pode-se verificar a estabilidade destes biomateriais
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metalicos, a qual ¢ originada pela sua passividade electroquimica, em resultado da rapida
formacdo de um filme de 6xido quando em contacto com os fluidos corporais, e pela
capacidade de evitar a rotura da camada de passivacdo [106]. O grau de protecgdo
conferido por este 6xido depende, entre outros factores, da sua solubilidade no electrdlito,
pelo que a passivacdo de um material ndo significa auséncia de corrosdo mas sim reducao
da corrosdao [107]. Se o material metalico for corroido pelos fluidos corporais, podem
ocorrer reac¢oes indesejaveis nos tecidos adjacentes, tais como alergias ou toxicidade, por
libertagdo de ides metalicos para os fluidos corporais [105]. Considerando que os materiais
metalicos usados em implantes cirurgicos ndo sdo, em muitos casos, retirados do corpo
humano, por serem de presenga obrigatdria ou para evitar uma segunda intervengdo
cirtrgica, ¢ evidente que devem apresentar grande resisténcia a corrosao [106]. Assim, a
resisténcia a corrosdo de um biomaterial metalico ¢ uma propriedade vital em aplicagdes
médicas, pelo que a avaliagdo dos pardmetros corrosivos representa uma etapa muito
importante [105, 108].

No caso presente a variacdo do potencial com o tempo para as estruturas porosas esta

representada na figura 26.
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Figura 26. Curva de potencial em circuito aberto para as estruturas porosas, com e sem

revestimento, na solugdo de NaCl 0,9% a 37°C.
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Apo6s 30 minutos o potencial estabiliza para um valor de -52 mV, para a estrutura
porosa de titanio, e de -149 mV para a estrutura porosa de titanio revestida com fosfato de
calcio. O revestimento desloca o potencial para valores mais negativos, situacao indicativa
da diminui¢dao do efeito corrosivo. Assim, o revestimento da amostra com uma camada
apatitica origina uma alteragdo no seu comportamento electroquimico.

A tabela 7 apresenta os valores do potencial em circuito aberto, E obtidos a

circ-abert >

partir do grafico anterior e os valores de potencial de corrosio, E_ , corrente, | , e resisténcia de

cor >

polarizacao, Rp , obtidos com base na curva de polarizagao (figura 27).

Tabela 7. Valores médios do potencial de circuito aberto, do potencial de corrosdo, da
densidade de corrente e da resisténcia de polarizacdo para as amostras porosas, com € sem
revestimento, na solu¢do de NaCl 0,9% a 37°C, obtidos a partir da curva de potencial em circuito

aberto e da curva de polarizacdo.

Amostras Ecirc.apert (MV) E.r (MV) I (uA) R, (Q.cm?)
Porosa -52+£1,26 -53+£12,62 670,0 £ 25,2 227 +6,81
Porosa revestida -149 £ 3,16 -146 £ 6,31 39,3+7.9 359 +£3,51

Tal como seria de esperar, o potencial de corrosdo, tabela 7, ¢ proximo do valor
obtido em circuito aberto, uma vez que corresponde ao potencial quando a corrente ¢
aproximadamente nula.

Por observagdo da curva de polarizacdo, figura 27, facilmente se verifica que,
inicialmente, o potencial aumenta rapidamente até um valor de -274 mV para a amostra
porosa revestida e de -121 mV para a amostra porosa sem revestimento. A partir destes
valores a variagdo ¢ lenta até que estabiliza para o potencial de corrosdo. As amostras estao
a sofrer polarizagdo catddica. Este comportamento sugere um estado de passivagdo para
ambas as amostras. No caso da amostra porosa sem revestimento, este estado de

passivacgdo esta relacionado com a formacgao de um filme de 6xido na superficie da amostra
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[108]. Contudo, para potenciais acima do potencial de corrosao o aumento da densidade de
corrente sugere que o caracter protector do filme passivo tende a diminuir e as amostras
sofrem polarizagdo anodica. A deslocagdo da curva de polarizacdo da amostra porosa sem
revestimento para valores mais elevados de densidade de corrente e de potencial ¢
indicativa da propensdo a corrosdo quando comparada com a amostra revestida com
fosfato de calcio [104]. Este resultado ¢ ainda confirmado pelos valores da resisténcia de
polarizacao, tabela 7, obtidos para as amostras em estudo. O valor superior de resisténcia
de polarizagdo para a amostra revestida ¢ indicativo da resisténcia que a superficie desta

amostra oferece a passagem de corrente e, consequentemente, da diminuicdo do seu

caracter corrosivo.

——— Amostra porosa revesti
Amostra porosa

E (V)

1,00E-08 1,00E-02 0E+00

log i (A.cm™)

Figura 27. Curva de polarizacdo para as estruturas porosas, com € sem revestimento, na

solucdo de NaCl 0,9% a 37°C.

Os resultados obtidos neste estudo sdo consistentes com alguns estudos ja publicados.

Por exemplo, Krupa et al. [96, 109] verificaram que a resisténcia a corrosdo do titdnio pode
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ser melhorada pela modificagdo da sua superficie por revestimento rico em fosforo e
calcio. A mesma conclusdo foi obtida por Balamurugan et al. [110] apds estudos
electroquimicos de chapas de ago inox revestidas com fosfato de célcio pelo processo sol-

gel.
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Capitulo 6
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Conclusoes e trabalhos futuros

Neste trabalho demonstrou-se a possibilidade de produzir estruturas metalicas
porosas de titanio, pelo método de replicagdo da esponja, a partir de uma suspensdo de
hidreto de titdnio. Para utilizacdo deste método foi necessario o estudo reologico da
suspensdo de modo a avaliar as propriedades mais adequadas ao processamento das
estruturas. A utilizagdo de 0,3% (m) de dispersante (Dispex A40) e 0,07% (m) de gel (k-

carragenano) permitiu estabilizar uma suspensao com 45% (v) de s6lidos (TiH,) em agua.

As estruturas produzidas apresentaram uma estrutura tridimensional com porosidade
aberta interligada similar a do osso trabecular. A porosidade foi estimada como sendo
aproximadamente 75% e o tamanho de poro estd compreendido entre 100-600 pum. O
tamanho de poro depende fortemente da esponja usada no processo de fabricacdo das

estruturas porosas podendo ser ajustado por alteracdo da esponja a usar.

As propriedades mecanicas foram avaliadas obtendo-se uma tensdo a compressao de
23,72 + 1,12 MPa ¢ um modulo de elasticidade de 0,30 + 0,003 GPa, aproximando estas
estruturas do comportamento do osso trabecular. A aproximacao das propriedades destas estruturas
as do osso faz com que estes materiais sejam consideraveis para aplicagdes ortopédicas, prevenindo

o efeito de blindagem de tensoes introduzido pela utiliza¢do de titdnio macigo.

Os ensaios in vitro em SBF das estruturas porosas revestidas permitiram o
desenvolvimento da camada apatitica pré-existente na superficie dos poros, indicadora da
bioactividade do material modificado por revestimento. A morfologia da camada formada
em SBF e a sua andlise por EDS mostraram tratar-se de hidroxiapatite. O revestimento por

sol-gel permitiu ainda melhorar a resisténcia a corrosao das estruturas porosas.

85



O presente trabalho deixa ainda em aberto alguns aspectos que seriam importantes de

explorar:

- estudo da adesdao do revestimento ao substrato de modo a garantir uma ligagdo

estavel biomaterial/osso;

- realizag@o de ensaios in Vitro na presenga de células de modo a avaliar o caracter
citotoxico das estruturas produzidas, a adesdo celular, prolifera¢do e diferenciacdo. Este
estudo ¢ uma etapa importante para avaliar o desempenho do implante uma vez que a

resposta celular depende das propriedades fisicas e quimicas do substrato;

- optimizagdo de suspensdes para a producdo de estruturas porosas por
microextrusdo. O interesse nesta técnica decorre da possibilidade de ela permitir que se

copie a arquitectura do osso por deposicao de camada a camada da suspensado preparada.
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