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RESUMO

Os implantes ortopédicos de ago inoxidavel ainda sdo — em raz&o do
menor custo - os mais utilizados no Brasil, mas ha uma tendéncia em se
ampliar a utilizacéo de ligas especiais, como as de titanio, devido as vantagens
clinicas que apresentam, destacando-se o baixo modulo de elasticidade e a
melhor biocompatibilidade dentre os biomateriais metalicos. Os tratamentos de
superficie buscam desenvolver substratos adequados ao crescimento 0sseo,
evitando assim a implantacdo da protese por cementacdo com PMMA, que
resulta em uma eficiente fixacdo mecanica, porém nao ha interacdo bioldgica
entre o implante e o0 0sso. Existem diversas técnicas de modificacao superficial,
todas elas melhorando em algum nivel o processo de osseointegracao.
Entretanto, as pesquisas tém se concentrado nos aspectos biolégicos do
processo e, a despeito da durabilidade do implante, ndo ha atualmente na
literatura informacOes objetivas sobre a influéncia destes tratamentos de
superficie no comportamento mecéanico sob esfor¢cos ciclicos. A modificacédo
superficial por LASER surge como uma alternativa promissora, pois permite um
controle preciso de parametros, oferece regularidade, induz reduzidos danos
mecanicos e térmicos e conhecidamente promove a osseointegracdo. O
LASER de femtosegundo, em especial, permite pulsos de curtissima duracao
(10™*%s), reduzindo ainda mais os danos decorrentes do aporte térmico. Este
trabalho avaliou a influéncia da modificacdo superficial por LASER de
femtosegundo na resisténcia a fadiga de corpos de prova da liga Ti-6Al-4V.
Foram levantadas as curvas S-N para amostras de referéncia e com a
superficie modificada. A topografia formada e as superficies de fratura foram
analisadas por microscopia eletronica de varredura. O laser de femtosegundo
desenvolveu uma superficie regular bimodal de microcolunas e ripples, néo
causou danos metallrgicos severos nas adjacéncias da superficie, porém,

reduziu significativamente a resisténcia a fadiga.
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MECHANICAL BEHAVIOR OF Ti-6Al-4V TITANIUM ALLOY WITH SURFACE
MODIFIED BY FEMTOSECOND LASER FOR BIOMEDICAL USE

ABSTRACT

Stainless steel orthopedic implants are still the most widely used in Brazil
due to their lower cost. There is, however, a tendency to expand the use of
special alloys such as titanium-based, due to clinical advantages that they
present, notably the low modulus of elasticity and the best biocompatibility
among the metallic biomaterials. The surface treatments aim to develop
substrates suitable for bone growth, thus preventing the implantation of the
prosthesis with PMMA cement, which results in an efficient mechanical fixing,
but there is no biological interaction between implant and bone. There are
several surface modification techniques, all of them improving at some level the
process of osseointegration. However, researches have focused on biological
aspects of the process and, despite the durability of the implant, there is
currently no objective information in the literature about the influence of surface
treatments on the mechanical behavior under cyclic stresses. The laser surface
modification emerges as a promising alternative, since it permits precise control
of parameters, regular surface development, induces reduced mechanical and
thermal damage, and is known to promote osseointegration. The femtosecond
laser, in particular, allows pulses of short duration (10™*°s), reducing even more
the damage caused by heat input. This study evaluated the influence of surface
modification by femtosecond LASER in the fatigue resistance of Ti-6Al-4V alloy
samples. S-N curves were determined for the reference samples and for the
samples with modified surface. The topography developed and the fracture
surfaces were analyzed by scanning electron microscopy. The femtosecond
LASER has developed a regular surface with a bimodal distribution of
microcolumns and ripples, and did not cause severe damage adjacent to the

modified surface, however, has significantly reduced fatigue resistance.
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1 INTRODUCAO

Cerca de 30% dos gastos no Brasil com produtos da area de saude,
classificados como biomateriais, sdo oriundos de implantes ortopédicos
destinados a fixacdo de fraturas ou substituicdo de partes do esqueleto.
Atualmente, somente o mercado de ortopedia, incluindo préteses e
instrumentais cirdrgicos, movimenta acima de R$400 milhdes anuais no Brasil,
com previsdo de crescimento anual acima de 10%. O maior cliente das

empresas do setor é o governo, através do SUS [1,2,3].

No contexto mundial, 0 aumento da expectativa de vida e das atividades
fisicas em pacientes idosos € apontado como a principal causa do crescimento
do numero de cirurgias envolvendo implantes ortopédicos. De acordo com a
American Academy of Orthopaedic Surgeons (AAOS), nos préximos 10 anos a
demanda por cirurgias de artroplastia de quadril e joelho tende a duplicar nos
EUA [4]. No caso do Brasil, hA mais um agravante: o aumento da frota de
motos. A incidéncia de fraturas em vitimas de acidentes de motos é altissima.
Levantamento recente realizado pelo Hospital das Clinicas de Sao Paulo indica
que diariamente morrem 23 pessoas vitimas de acidente de moto no Brasil [5].
O aumento do seguro obrigatério DPVAT para motos é reflexo direto do fato:
quase triplicou de valor nos ultimos anos, passando de R$96,00 em 2005 para
R$279,25 em 2011.

Apesar de no Brasil, assim como em outros paises em desenvolvimento,
os implantes de acos inoxidaveis ainda serem os mais utilizados, devido ao
menor custo [7] - justificando a opcdo do SUS - ha uma tendéncia de se
ampliar a utilizacdo de ligas especiais (ligas de titanio e ligas de cobalto),
espelhando paises desenvolvidos, que preteriram 0s agos inoxidaveis por
motivos clinicos [1]. Documento publicado em 2005 pelo CGEE — Centro de
Gestdo e Estudos Estratégicos, durante o férum de Biotecnologia -
Biomateriais, mostra, através de pesquisa a base de patentes do INPI, que

existiu, especialmente na década de 90, iniciativas brasileiras na area de



“‘design”, projeto ou material [1]. Entretanto, a maioria dos processos foi
arquivada apos 5-10 anos de tramitacdo. Atualmente existem 23 pedidos de
patente em tramitacdo, contendo implante no titulo e titdnio no resumo.
Invertendo as expressdes de busca, ou seja, titanio no titulo e implante no
resumo, retornaram somente 8 processos, dentre os quais 4 deles tratavam de

modificacao superficial [6].

O titanio e suas ligas, originalmente desenvolvidos para aplicacfes
aeronauticas, recentemente ganharam destaque em aplicacdes como
biomateriais por apresentarem excelente resisténcia mecanica, baixa
densidade, alta resisténcia a corrosdao, auséncia de reacOes alérgicas e a
melhor biocompatibilidade dentre os biomateriais metalicos. Outro fator de
extrema importancia no desempenho de um implante ortopédico é o modulo de
elasticidade. A solicitacdo mecanica imposta a dois materiais diferentes, porém
acoplados, é dividida entre esses materiais proporcionalmente ao modulo de
elasticidade e a secdo resistente, portanto, o implante ortopédico ideal deveria
apresentar modulo de elasticidade o mais proximo possivel ao do 0sso humano
— 10 a 30GPa. As ligas de cobalto apresentam médulo de elasticidade ao redor
de 230GPa, os acos inoxidaveis 210GPa e a liga de titanio mais utilizada

atualmente como implante ortopédico, Ti-6Al-4V, 110GPa. [8,9]

Ha dois métodos principais de fixacdo do implante ortopédico ao 0sso:
cementacdo com PMMA (polimetilmetacrilato) do implante no osso e utilizacéo
de superficies modificadas (biopassivas e bioativas) a fim de promover
osseointegracdo [21,22]. O primeiro método € utilizado normalmente em
pacientes idosos e com capacidade de regeneracdo Ossea debilitada; s&o
utilizadas proteses polidas e o resultado obtido € uma excelente fixacdo
priméria, ndo havendo, porém, interacdo biologica de fixagdo entre a protese e
0 0ss0 [10]. O segundo método consiste em modificar a superficie do implante
de modo a obter-se um substrato adequado para o crescimento celular 6sseo;
as técnicas utilizadas para tal propésito sdo variadas e existem vantagens

clinicas para sua utilizagao [10,11].



Do ponto de vista mecéanico, entretanto, superficies modificadas por
quaisquer dos processos convencionais de melhora da osseointegracdo
(Jateamento, atague quimico, oxidacdo, laser, camadas de revestimento
bioativo, etc.) podem reduzir drasticamente a vida em fadiga da protese,
alterando seu comportamento mecanico e condenando a integridade estrutural,
ja que o comportamento em fadiga é dependente das caracteristicas da
superficie e adjacéncias. Assim, a conciliacdo e o balanco entre a melhora da
osseointegracdo e o comportamento mecanico da protese constituem um

desafio no desenvolvimento de implantes ortopédicos [11,12].

Avancos recentes nas técnicas de modificacdo superficial e de
caracterizacdo, corroborados pelo notério interesse atual em nanotecnologia e
suas aplicagfes, indicam que superficies modificadas em escala nanométrica
promovem de maneira mais eficaz a osseointegracdo quando comparadas as

superficies modificadas pelas técnicas atuais [13].

A modificagdo superficial por laser mostra-se promissora no intento de
melhorar a osseointegracdo, devido a permitir um controle preciso de
parametros, oferecer regularidade, induzir danos mecanicos e térmicos

reduzidos e ser um processo limpo [14,15].

Considerando o exposto nos dois paragrafos anteriores, o advento do
laser de femtosegundo, isto €, um equipamento de laser habil a produzir
topografia em nanoescala, revela-se uma promissora alternativa aos
tratamentos de superficie atualmente utilizados em escala industrial [16]. No
entanto, apesar da capacidade de produzir superficies modificadas com
excelente osseointegracdo, essa mesma modificacdo € capaz também de
alterar a vida em fadiga do componente e esse aspecto ainda nao foi estudado
para essa técnica. Portanto, este trabalho teve por objetivo avaliar a influéncia
da modificacéo superficial por laser de femtosegundo na resisténcia a fadiga de

corpos de prova da liga Ti-6Al-4V.






2 REVISAO DA LITERATURA

2.1 Biomateriais Metalicos

As caracteristicas fundamentais esperadas de um implante ortopédico, a
fim de substituir partes do esqueleto, sdo desempenho mecanico adequado e
compatibilidade com o organismo humano. Durante a maior parte do século
passado, 0os materiais disponiveis para a confeccdo de implantes eram o0s
mesmos disponiveis para aplicacdes industriais. Devido ao corpo humano
apresentar um ambiente altamente corrosivo, as restricdes impostas a escolha
da classe de materiais mais adequada para aplicacdes ortopédicas recairam
sobre os metais, especificamente sobre os acos inoxidaveis e as ligas cobalto-
cromo, resistentes a corrosdo em funcdo da camada passivadora de o6xido

formada na superficie [9,10].

O titAnio e suas ligas surgiram comercialmente nos idos de 1940,
desenvolvidos para aplicacbes aeroespaciais, porém, devido a excelente
combinacgao de propriedades desejadas para um biomaterial, comecaram a ser
utilizados para tal fim apds a publicacdo do estudo realizado por Branemark e
colaboradores, em 1963, que avaliou com sucesso o fendbmeno do 0Sso
humano desenvolver-se sobre a superficie de titanio, denominado por ele como

osseointegragao [9].

Os implantes ortopédicos podem ser categorizados por sua funcdo no
corpo humano, resultando em dois grupos principais: os implantes temporarios
destinados a fixacao de fraturas (Figura 2.1a) e os destinados a substituicdo de
articulagbes (Figura 2.1b). O primeiro grupo desempenha papel estrutural em
um segmento de osso fraturado até este consolidar-se, sendo removido
cirurgicamente apés o final do processo. O segundo grupo demanda
propriedades mecéanicas adicionais devidas ao implante estar submetido as
solicitagdes ciclicas oriundas do movimento do corpo humano e a transmisséo

de cargas [10].



O primeiro metal utilizado rotineiramente em artroplastias totais com
sucesso foi 0 aco inoxidavel, por Charnley, no periodo final da década de 1950
[9,10]. A resisténcia a corrosdo provém do alto teor de cromo e o tipo
austenitico foi o mais utilizado na confec¢do de implantes, através da classe
AlISI 316L.

(a) Placa tubo 95° em aco inoxidavel ASTM (b) Prétese permanente de quadril ndo
F138. Fixada na extremidade do fémur a fim cementada em liga de titdnio ASTM F136.
de proporcionar fixacdo até a fratura Fixacado biolégica por osseointegracdo nas
consolidar-se. Fabricante: Traumédica. regibes modificadas. Fabricante: Baumer.

Figura 2.1 Exemplos de proteses femorais.

Atualmente, porém, os a¢os inoxidaveis séo utilizados principalmente em
implantes temporarios. Essa tendéncia tem origem na existéncia de
biomateriais metalicos com propriedades mecéanicas e de resisténcia a
corrosdo superiores, como as ligas de titanio e as de cobalto-cromo [9,10].
Além disso, a baixa resisténcia ao desgaste em juntas metal-metal, como as
utilizadas em artroplastias femorais antigamente, resultavam em uma grande

producdo de debris — particulas formadas durante a friccdo que podem



acumular-se no organismo, ocasionado reacdes adversas ou infecciosas, e
também ficarem impregnadas em tecidos, atrapalhando seu desenvolvimento e

atividade normal [9,17].

A baixa resisténcia ao desgaste apresentada pelos acos inoxidaveis foi
uma das razdes principais da introducdo da ligas de cobalto-cromo nas
artroplastias de quadril, que possuem elevada dureza e resisténcia ao
desgaste superior. Adicionalmente, apresentam excelente resisténcia a
corrosao, inclusive em meios salinos, e alta resisténcia mecanica, refletida no
bom desempenho em fadiga. Combinadas com acetdbulos poliméricos,
surgiram com uma alternativa vantajosa em relacdo aos acgos inoxidaveis.
Entretanto, o médulo de elasticidade das ligas cobalto-cromo € muito elevado
(220-230GPa). O osso € um material piezoelétrico de modulo de elasticidade
baixo (10-30GPa) e os esforcos aos quais é submetido durante a
movimentacdo do corpo humano geram estimulos necessarios a sua
manutencdo por parte do organismo; em regime elastico, quando combinado
com um material de rigidez significativamente superior, as solicitacdes
mecanicas sao divididas proporcionalmente aos médulos de elasticidade e a
secdo resistente de cada material, reduzindo os estimulos produzidos pelo
0SS0 e, portanto, atrofiando-o0. Esse processo reduz a integridade da interface

osso-implante e pode acarretar na sua falha [9,18].

As ligas de titanio combinam as melhores propriedades desejadas para
um biomaterial utilizado em implantes ortopédicos: boas propriedades
mecanicas, elevada resisténcia a corrosdo e a fadiga-corrosdo, baixa
densidade, excelente biocompatibilidade / osseointegracdo e modulo de
elasticidade relativamente baixo. Seu processamento, porém, nao € trivial e
exige etapas de wusinagem, conformagcdo e tratamento térmico
significativamente complexas [9]. A resisténcia a abrasdo ndo é elevada e,
portanto, ndo é recomendado o uso em regides que sofram atrito [10]. Pelas
razdes positivas apresentadas, mundialmente sdo as ligas mais utilizadas na

confeccdo de implantes ortopédicos na atualidade.



2.1.1 Titanio e Suas Ligas

O titanio representa aproximadamente 0,6% da crosta terrestre, sendo o
quarto metal estrutural mais abundante, atrds somente do aluminio, do ferro e
do magnésio. As fontes minerais mais comuns sdo a ilmenita (FeTiO3) e o rutilo
(TiO,). Devido a elevada reatividade, muitas foram as tentativas de obter-se
titAnio metalico sem sucesso. Kroll desenvolveu um processo viavel

comercialmente somente no final da década de 1930 [19].

O titAnio puro apresenta transformacdo de fase alotrépica a 882°C,
passando de uma estrutura cubica de corpo centrado () em altas temperaturas
para uma hexagonal compacta (a) em baixas temperaturas. Os elementos de
liga utilizados nas ligas de titanio sdo usualmente classificados como
estabilizadores de a ou B, dependendo da sua capacidade de alterar a
temperatura de fase alotrépica. Aluminio (substitucional), oxigénio, nitrogénio e
carbono (intersticiais) sdo fortes estabilizadores da fase a; o aluminio é
certamente 0 mais utilizado para este propdsito, uma vez que possui alta
solubilidade tanto na fase a quanto na fase 3. Os elementos estabilizadores da
fase B podem ser divididos em dois grupos: isomorfos e eutetdides. O primeiro
grupo inclui vanadio, molibdénio, tantalo e niébio, que sdo os mais utilizados. O
segundo grupo inclui ferro, tungsténio, cromo, silicio, niquel, cobalto, manganés
e hidrogénio. Dependendo dos teores destes elementos, a fase B pode ser

estabilizada a temperatura ambiente [19,20].

As ligas a possuem excelente resisténcia a corrosdo, porém, ndo sao
apropriadas a confeccédo de implantes ortopédicos devido a baixa resisténcia
mecanica a temperatura ambiente. As ligas B possuem alta resisténcia
mecanica, boa conformabilidade e capacidade de endurecimento — sédo as
Unicas capazes de combinar alta resisténcia a corrosdo e baixo modulo de
elasticidade. As ligas a + B combinam as propriedades das duas fases,
possuindo alta resisténcia mecéanica. Suas propriedades dependem da

composi¢cao quimica, das fragdes relativas das fases a e B e das condi¢des de



tratamento térmico e processamento termo-mecanico as quais foram
submetidas [19,20].

A liga mais utilizada atualmente, ASTM F136 — Ti-6Al-4V, & do tipo a + .
Foi desenvolvida originalmente para aplicagfes aeronduticas e obteve sucesso
como biomaterial devido a excelente biocompatibilidade combinada com
elevada resisténcia mecanica e a corrosao. Alguns estudos, porém, apontaram
o vanadio como um potencial elemento citotdxico. A fim de solucionar esse
problema, ligas similares a Ti-6Al-4V foram desenvolvidas, com destaque para
Ti-6Al-7Nb e Ti-5Al-2,5Fe, de propriedades similares, mas isentas de vanadio.
Tentativas de reduzir o modulo de elasticidade das ligas de titanio resultaram
em ligas do sistema Ti-Nb-Ta-Zr, de reduzido modulo elastico e excelente
biocompatibilidade. Comercialmente, entretanto, as ligas alternativas ainda n&o
tém expressao significativa [8,9,19,20].

2.2 Fixagéo do Implante

A artroplastia total € um dos procedimentos cirargicos mais bem
sucedidos atualmente, pois tem a capacidade de anular rapidamente a dor
sofrida pelo paciente e aumentar sua qualidade de vida de maneira
significativa. No inicio, direcionada aos pacientes idosos - mais suscetiveis as
doencas Osseas degenerativas e contusdes com incidéncia de fratura, vem

sendo agora aplicada substancialmente em pacientes jovens e ativos [10,21].

A vida util do implante ortopédico é influenciada pelo material do qual
construido, pelo projeto de sua forma e geometria, por aspectos clinicos da
implantagéo, pela qualidade do osso hospedeiro e pela intensidade da
atividade fisica exercida pelo paciente. Além disso, pode ser dividida em dois
periodos distintos: os meses iniciais, durante os quais deve ser desenvolvida
uma fixacao rigida entre o implante o 0sso, e o periodo subsequente, durante o

qual essa fixacao pode ser mantida ou perdida. O implante deve oferecer
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condic¢des que facilitem a bioadeséao inicial, sem, contudo, interferir na sua vida
atil [21].

Considerando o exposto anteriormente, fica evidente a importancia da
fixacdo do implante no osso e sua influéncia na vida util deste. Os métodos
cirdrgicos utilizados comumente a fim de estabelecer a fixac&o inicial sédo a
cementacdo do implante no osso com PMMA (polimetiimetacrilato), a
modificacdo superficial do implante a fim de oferecer um substrato no qual
células ésseas possam se desenvolver, e a deposi¢cdo de uma camada bioativa
no implante, como a hidroxiapatita [21]. Todos os métodos exercem de maneira
adequada a fixacdo inicial do implante no o0sso, entretanto, 0s processos de
modificacdo superficial para promoc¢ao da osseointegracao possuem vantagens
clinicas [10,11 21,22].

Os implantes cementados sao utilizados normalmente em pacientes
idosos, que ndo apresentam capacidade de regeneracdo 0ssea suficiente para
fixacdo do implante através de osseointegracdo. A superficie do implante neste
caso é polida e a fixacdo se da através da adesdo do osso e do implante no
PMMA; ndo ha interacdo bioldgica [10,22]. Durante o uso, pequenas regides
podem perder a adesdo sem necessariamente interferir na estabilidade do
implante, porém, quando a perda de adesdo € suficientemente grande para
permitir micro-movimentos do implante, sdo produzidos debris de PMMA e de

metal que podem resultar em reacdes adversas e inflamatorias [21,22].

2.3 Modificacao Superficial

Propriedades como resisténcia a corrosdo, modulo de elasticidade,
resisténcia a fadiga e biocompatibilidade ha tempos sédo consideradas como
importantes na selecéo e projeto de biomateriais. E na superficie, porém, que
ocorrem as reacdes e interacdes entre o meio biolodgico e o implante, ficando

evidente o papel extremamente importante da condi¢ao superficial do implante
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no sucesso do procedimento cirdrgico. A manufatura usual de implantes
ortopédicos metalicos normalmente contamina a superficie, induz oxidacdo e
produz uma camada superficial deformada e heterogénea; condicbes estas
inapropriadas para uso biomédico. S&o necessérias, portanto, etapas de
modificacdo superficial capazes de tornar a superficie do implante apta a
utilizacdo biomédica [12,22]. Ademais, a superficie do implante deve
apresentar propriedades especificas diferentes do nucleo, de modo a
promover, por exemplo, osseointegracdo e biocompatibilidade. A modificacao
superficial, além de melhorar as propriedades especificas da superficie, deve
também preservar as propriedades do nucleo [22].

Sao trés os tipos de modificacao superficial, classificados de acordo com
0 mecanismo empregado: processos mecanicos, quimicos e fisicos [22]. Sdo
descritas abaixo as principais caracteristicas de cada um:

I.  Os processos mecanicos contemplam usinagem, lixamento,
polimento e jateamento. Normalmente s&o utilizados a fim de

remover contaminagdes superficiais e produzir rugosidade;

. Os processos quimicos envolvem tratamentos quimicos,
eletroquimicos, sol-gel, modificacdo bioquimica e deposicdo por
vapor quimico (CVD). Podem promover descontaminacao,
passivacdo, biocompatibilidade, resisténcia ao desgaste e a

COrrosao;

[lIl.  Durante processos fisicos de modificagdo, como, por exemplo,
asperséo térmica, deposicgao fisica por vaporizacdo (PVD) e laser,
as camadas modificadas sao formadas por fendmenos
dependentes de energia térmica, cinética e elétrica. S&o

produzidas superficies de topografia especifica ou bioativas.
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2.3.1 Processos Mecanicos

Superficies modificadas por processos mecanicos como usinagem,
lixamento, polimento e jateamento geralmente oferecem dificuldades de
caracterizacdo devido a irregularidade e aleatoriedade da topografia formada
em escala microscopica. Entretanto, é consenso e ja foi amplamente relatado o
fato de que implantes rugosos oferecem resisténcia a remocéao superior quando
comparados aos implantes polidos. Este efeito pode ser atribuido a diversos
fatores como, por exemplo, retencdo micro-mecéanica de estrutura Ossea e

maior area superficial para osseointegracéo [22,23].

Apesar do beneficio na osseointegracdo, estes processos apresentam
diversas caracteristicas indesejadas em implantes, tais como irregularidade,
introducdo de danos fisicos severos e contaminacdes superficiais. A Figura
2.2a apresenta uma superficie de titanio jateada com Oxido de aluminio e a
Figura 2.2b a mesma superficie apds processo de decapagem. Fica evidente a
grande quantidade de particulas residuais de éxido de aluminio incrustadas na

superficie, que perduram mesmo apds a decapagem acida.
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(a) Jateada (b) Jateada e decapada

Figura 2.2 Superficie de titanio jateada com alumina. Mesmo
apos a decapagem, ainda perduram particulas de alumina
impregnadas (particulas escuras). Cortesia CCDM.
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2.3.2 Processos Quimicos

2.3.2.1 Tratamentos Quimicos

Os tratamentos quimicos de superficie mais simples consistem em
submeter o implante ao contato com uma solu¢do quimica. Solucbes acidas
sdo normalmente utilizadas na remocé&o de 6xidos e contaminagdes, resultando
em uma superficie limpa e uniforme, entretanto, podem introduzir hidrogénio na
camada superficial do implante, fragilizando-a. Além disso, residuos de
decapagem séo frequentes, especialmente em &cidos que contenham flaor. A
Figura 2.3 apresenta um parafuso de titdnio submetido ao ataque &cido.
Atualmente, solucdes acidas vém sendo utilizadas como etapa inicial de

tratamentos subsequentes [22].

(a) Aspecto geral (b) Superficie em detalhe - rugosidade

Figura 2.3 Superficie de titdnio submetida ao ataque acido.
Cortesia CCDM.

O tratamento quimico com peroxido de hidrogénio (H,0O,) € utilizado na
formacdo de uma camada de gel Ti-H,O,. Essa camada promove a
osseointegracao induzindo a formacao de apatita e sua espessura depende
diretamente da duragdo do tratamento. A camada de gel formada é amorfa e
pode ser submetida a tratamentos térmicos a fim de cristaliza-la e formar um

substrato poroso.
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A apatita desenvolve-se preferencialmente em frestas e micro-
cavidades, portanto, camadas mais espessas de gel normalmente permitem
uma deposicao de apatita maior quando comparadas as camadas mais finas. A
Figura 2.4a apresenta particulas de apatita depositadas em uma superficie de
titnio tratada com H,0O, associado com HCIl e a Figura 2.4b mostra a fase

cristalina formada em funcao da temperatura de tratamento térmico [22].

& rutile
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(b) Fase formada em funcéo da
temperatura

(a) Particulas de apatita

Figura 2.4 Superficie de titanio submetida ao ataque com peréxido de

hidrogénio. Imagens extraidas da referéncia [22].

Os tratamentos alcalinos foram introduzidos na década de 1990 e
permitem o desenvolvimento de uma camada de apatita biologicamente ativa
no substrato tratado. O processo consiste em imergir a superficie em uma
solucdo alcalina, como, por exemplo, NaOH ou KOH, por um tempo
determinado, resultando na formacdo de uma camada de hidrogel de titanato.
Apos limpeza em equipamento de ultra-som, é realizado um tratamento térmico
a vacuo, formando uma camada porosa na superficie do implante (Figura 2.5a)
que promove o crescimento 0sseo (Figura 2.5b) de maneira controlada e
seletiva. A formagcdo da camada porosa aumenta significativamente a

osseointegracdo e a carga necessdaria a remocdo do implante. Apesar de
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promover a osseointegracdo de maneira controlada, o processo € caro,
complexo e pouco atraente do ponto de vista da viabilidade econbmica-
industrial [22].

(a) Camada porosa (b) Crescimento ésseo na mesma camada
Figura 2.5 Superficie de titanio submetida ao tratamento alcalino.

Imagens extraidas da referéncia [22].

2.3.2.2 Revestimentos Sol-Gel

O termo Sol é mencao a uma suspensao coloidal que possui particulas
dispersas com dimensdes da ordem de nandmetros, sobre as quais as forcas
gravitacionais podem ser consideradas despreziveis. O termo Gel é referente a
uma estrutura sélida porosa que envolve uma fase liquida continua em seu
interior. Devido ao tamanho reduzido das particulas em solucdo, as forcas
gravitacionais podem ser consideradas despreziveis e as interagbes
predominantes sao forcas de curto alcance, como atracédo de Van der Waals e
cargas superficiais. O objetivo do processo € a formacdo de uma camada
ceramica fina e com poros livres. As camadas depositadas tém espessura

usualmente menor que 10um [22].

O processo Sol-Gel é recente na area biomédica e apresenta vantagens

significativas quando comparado aos processos convencionais de deposicéo
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de camada ceramica, tais como: controle da composi¢cdo quimica e da
microestrutura do filme, homogeneidade, baixa temperatura de densificacao e
utilizacdo de equipamentos relativamente simples e de baixo custo. Através
deste processo podem ser depositados filmes de oOxido de titanio — TiO, e
fosfato de calcio - CaP, além de compdsitos TiO, — CaP. Filmes de 6xido de
titnio depositado por Sol-Gel, utilizados originalmente em aplicacfes oticas e
elétricas, e filmes de fosfato de célcio demonstraram 6tima biocompatibilidade
e osseointegracdo, entretanto, seu comportamento mecéanico ainda nao foi
estudado e os estudos recentes balizam preferencialmente seu desempenho
biologico [22]. A morfologia porosa e a fragilidade do composto cerédmico

sugerem que o comportamento em fadiga seja comprometido.

2.3.2.3 Oxidacdo Anddica

Os processos de oxidagédo anddica sdo bem estabelecidos como método
de producédo de filmes de 6xidos a fim de proteger superficies metalicas. O
metal a ser recoberto atua como anodo em um sistema de eletrodos, imersos
em uma solucédo aquosa acida e submetidos a um campo elétrico. Varios tipos
de &cidos diluidos podem ser utilizados como eletrélitos, como, por exemplo,
H,S0,, HsPO, e acido acético, dentre outros. E bastante utilizado na industria
aeronautica, pois melhora a aderéncia e a adesdo da superficie de pecas de
tithnio. Em aplicacbes biomédicas, é utilizado no intuito de aumentar a
espessura da camada passiva de 0xido, melhorando a resisténcia a corroséo e
diminuindo a liberacdo de ions metalicos. Adicionalmente, pode criar
coloracdes e revestimentos porosos. As propriedades das camadas de Oxido
formadas podem ser variadas significativamente alterando parametros do

processo, como temperatura e corrente, por exemplo [22].

Yang e colaboradores mostraram que a oxidacdo anddica em solucédo de
H.SO, combinada com posterior tratamento térmico € um método eficiente na

formacdo de superficies de titdnio bioativas (Figura 2.6). Foi observada
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reducdo no tempo de formacdo de apatita em fluido corporal simulado com o
aumento das fases anatase e/ou rutilo, formadas durante o tratamento térmico
[34]. A oxidacdo anddica € um tratamento simples e efetivo na modificacédo de
superficies de titanio, melhorando a biocompatibilidade e a osseointegracao.
Adicionalmente, tem condigbes em potencial de promover estas melhorias sem
afetar significativamente a vida em fadiga, ainda que tal constatacdo ndo seja

CONsenso entre pesquisas recentes [11,22,32].

(a) Filme de d6xido ap6s tratamento térmico (b) Crescimento 6sseo no filme

Figura 2.6 Superficie de titanio submetida a oxidagéo anddica com H,SO,.

Imagens extraidas da referéncia [34].

2.3.2.4 Deposicdo Quimica por Vapor — CVD

Trata-se de um processo que envolve reacbes quimicas entre
substancias no estado gasoso e a superficie do metal. E amplamente utilizado
no meio industrial na producéo de filmes organicos e inorganicos em metais,
semicondutores e outros materiais de interesse tecnologico. Envolve a
adsorcao e a difusdo de espécies quimicas na superficie do metal, resultando
em um filme de caracteristicas especificas. Originalmente desenvolvido para
aplicacdo em componentes e dispositivos microeletronicos, tem sido utilizado
também na modificacdo de superficies de titanio para fins biomédicos,
alterando propriedades mecéanicas e biologicas [22].
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Filmes de diamante poli-cristalino tém sido depositados em superficies
de titdnio (Figura 2.7) a fim de melhorar as propriedades tribologicas do
implante. Entretanto, a dureza extremamente elevada do diamante pode
acarretar desgaste abrasivo severo no 0sso e em tecidos do corpo humano
durante o processo de osseointegracdo. Esse processo pode ser atenuado
controlando-se os parametros do processo de modo a permitir uma superficie
saturada de hidrogénio, que reduz o coeficiente de atrito. A biocompatibilidade
continua similar a do titanio, entretanto, a adesao celular é reduzida e foram

reportadas algumas reacdes clinicas adversas [22].

Figura 2.7 Superficie de titdnio com diamante depositado por CVD.
Imagem extraida de S.S. Park, J.Y. Lee, J. Appl. Phys. 69 (1991).

2.3.3 Processos Fisicos

2.3.3.1 Laser

O laser é um equipamento capaz de gerar luz coerente, ou seja, em
fase, através de fotons paralelos, direcionais e monocromaticos. O processo se
da pela amplificacdo da luz por emissédo estimulada de radiacdo, ou light
amplification by stimulated emission of radiation — de acrénimo laser. Apesar de
existirem varios tipos de laser, todos apresentam caracteristicas de
funcionamento semelhante: é fornecida energia ao material gerador através de

uma fonte de luz ou elétrica. Dessa maneira, &tomos sdo excitados a um nivel
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energético maior, deixando uma lacuna. Quando retornam ao nivel energético
de origem, emitem radiacdo eletromagnética na forma de fotons, que possuem
comprimento de onda (cor) especifico, dependendo do estado de energia do
elétron quando o féton é emitido [17]. Os tipos principais de lasers existentes
sdo 0s seguintes: estado soélido, a gas, Excimer, de corantes (dye) e
semicondutores (diodo). Outros lasers especificos derivam de um destes tipos.
Adicionalmente, podem ser classificados como pulsado ou continuo, com
relacdo ao tipo de feixe emitido. Os fatores de influéncia essencial no
equipamento de laser sdo o comprimento de onda, a energia do feixe e a
duragdo do pulso. Na interagdo com o material a ser modificado
superficialmente, sdo importantes propriedades do material como o ponto de

fusao, refletividade otica e difusividade térmica [17,23].

A modificacdo superficial por laser (Figura 2.8) exibe atrativos que a
projetam como excelente alternativa aos tratamentos de superficie
concorrentes, pois permite controle preciso de parametros, € um processo
limpo, ndo deixa vestigios de contaminacdo, oferece regularidade e induz
danos mecéanicos e térmicos reduzidos [14,15,22,23,24,35]. Os lasers mais
utilizados em estudos envolvendo modificagdo superficial de implantes séo os

de CO,, Nd:YAG e de diodo [15].

(a) Laser Excimer UV Nd:YVO,

Fluéncia de 67,7 Jlem?

(b) Laser Nd:YAG — Fluéncia de 140 J/cm?

Figura 2.8 Superficies de titanio modificadas por laser.
Imagens extraidas das referéncias [35] e [15].
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O fator de influéncia direta na bioadesdo Ossea ao implante e na
biocompatibilidade € a molhabilidade, devido a relacéo direta com a adsorcao
de proteinas e a formacdo de adesédo por osteoblastos. A molhabilidade pode
ser promovida por topografia e rugosidade adequadas. A modificacéo
superficial por laser aumenta a molhabilidade da superficie do titdnio e suas
ligas através dos seguintes mecanismos: formacao de rugosidade, aumento do
teor de oxigénio superficial e aumento do componente polar da energia de
superficie. Superficies modificadas por laser tém aumento consideravel na
adesao e proliferacdo de osteoblastos quando comparadas a superficie polida,
sendo uma excelente alternativa frente aos demais tratamentos de superficie,

sobretudo aos mecanicos [25].

A interacdo do feixe de laser com a superficie do metal envolve diversos
fenbmenos fisicos. H& um pardmetro importante denominado taxa de
termalizacdo, que simplificadamente corresponde a taxa de absorcdo de
energia dos néutrons pelo meio interagido. Quando a taxa de excitacdo do
laser € menor que a taxa de termalizacdo, pode se considerar que toda a
energia do laser estd sendo convertida em calor, nesse caso a resposta do
material € puramente térmica, resultando em um gradiente de temperatura.
Quando taxas de aquecimento maiores sao atingidas, outros fenémenos

ocorrem, a saber [41]:

v/ processos termicamente ativados, como aumento das taxas de
difusdo que podem resultar na absorcdo de impurezas,
sinterizacdo de materiais porosos e reorganizagcdo da estrutura
cristalina;

v' fuséo superficial, resultante de fluéncia energética acima de um
valor critico, promovendo um aumento brusco na solubilidade
atdbmica ou ainda a formacédo de uma poca fundida. As taxas de
resfriamento sdo elevadissimas devido ao material frio adjacente

e podem levar a microestruturas metaestaveis;
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v' ablacdo, ou seja, remocao de material do substrato devido a
absorcdo de energia do laser. Pode ocorrer por diversos
mecanismos, dependentes da fluéncia energética, como
evaporacao, sublimacdo e formagéo de bolhas de vapor. Para
tempos de excitagdo pequenos a ponto de ndo se estabelecer a
termalizacdo, pode ocorrer quebra de ligacbes quimicas e de

redes cristalinas.

2.3.3.2 Laser de Femtosegundo

Um femtosegundo corresponde a 10*°s. Os equipamentos de laser
capazes de emitir pulsos com duracao entre alguns femtosegundos e centenas
de femtosegundos sao denominados Lasers de femtosegundo. O
desenvolvimento destes equipamentos € recente e podem ser conhecidos
também por ultrafast lasers ou ultrashort pulse lasers. Os tipos estabelecidos

de lasers de femtosegundo sdo os descritos brevemente a seguir [27]:

v' Bulk Lasers: emitem pulsos de alta qualidade com duracao tipica
entre 30fs e 30ps. Varios equipamentos do tipo estado sélido e diodo
operam nesse regime. A poténcia de saida aproximada pode variar
entre 100mW e 1W. A taxa de repeticdo normalmente situa-se entre
50MHz e 500MHz;

v' Fiber Lasers: a duracdo do pulso pode variar entre 50 e 500fs com
taxa de repeticdo entre 10 e 100MHz. Trabalha em regime de baixa
poténcia — alguns mW. O nome € oriundo do material gerador na

forma de fibra. Apresentam custo relativamente competitivo;

v" Dye Lasers: equipamento do tipo corante que atualmente representa
a maioria do ultrashort pulse lasers. Possuem duragéo de pulso da

ordem de 10fs e diferem dos lasers do tipo corante convencionais
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devido a possibilidade de operarem em uma grande faixa de
comprimentos de onda, freqientemente no espectro visivel.
Dificuldades e restricdes na operacéo reduzem substancialmente sua

utilizacao;

v Semiconductor Lasers: a saida primaria gera pulsos usualmente
com centenas de femtosegundos, entretanto, € normalmente
utilizado em associacdo com um compressor de pulso externo.
Possui uma interessante combinacao entre a duragdo dos pulsos, a
taxa de repeticdo elevada e a poténcia de saida elevada em algumas
condicbes. Normalmente ndo é adequado para grandes energias de

pulso.

Os principais parametros de operacao dos laseres de femtosegundo séo
a duracao do pulso, a taxa de repeticdo (normalmente fixa ou ajustavel em um
pequeno intervalo), a poténcia média de saida e a energia do pulso [26,27]. A
Figura 2.9 apresenta duas superficies de liga de titanio Ti-6Al-4V modificadas
por laser de femtosegundo.

10 um 10 um

(a) Fluéncia de 0,5 J/cm?®. (b) Distribuicdo bimodal com

Peridiocidade de 700 nm. fluéncia de 1 J/cm” e 0,5 J/cm®.
Figura 2.9 Superficie de titAnio modificada por laser de femtosegundo.

Imagens extraidas da referéncia [16].

Devido a pequena duracdo do pulso desse tipo de equipamento, ha
menos tempo para transferéncia de energia da regido de interacdo para o

material adjacente, portanto, a fracdo de material que sofreu ablagcao torna-se
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mais bem definida e o material remanescente tem menos energia residual,

resultando assim em uma menor zona termicamente afetada [41].

2.3.3.3 Aspersédo Térmica

O processo de aspersdo térmica consiste em recobrir uma superficie
com goticulas de material fundido. Estas goticulas solidificam quando alcancam
a superficie. O revestimento € formado pela acumulacdo de camadas de
goticulas aspergidas. O equipamento utilizado produz as goticulas fundidas
submetendo particulas do material a passagem por uma chama de alta
temperatura ou por um jato de plasma. A diferenca principal entre as
modalidades é a temperatura maxima atingivel, muito superior no plasma. Os
processos sdo usualmente divididos em aspersdo por chama ou por plasma,

apesar de existirem técnicas alternativas [22].

A técnica por plasma foi desenvolvida em meados da década de 1950 e
era usada majoritariamente na aspersao de revestimentos ceramicos, sendo de
extrema utilidade na década seguinte com o avanc¢o da pesquisa aeroespacial,
pois era utilizada na criacdo de barreiras térmicas de ceramica para
fuselagens. No campo biomédico, é amplamente utilizada em revestimentos
ceramicos para proteses ortopédicas de titanio, tais como Al,Ogz, ZrO; e TiO,.
Estes revestimentos apresentam excelente resisténcia ao desgaste e a
corrosédo, entretanto, Al,O3 e ZrO, séo bioinertes, ou seja, ndo interagem com o

organismo, limitando as aplicacdes [22].

Devido as limitacbes apresentadas, surgiram tentativas de asperséo de
ceramicas bioativas, como, por exemplo, a hidroxiapatita. O o0sso humano
apresenta cerca de 70% da sua composicdo similar a estrutura da
hidroxiapatita, dai esta ser considerada bioativa, fato esse ja clinicamente
demonstrado. A hidroxiapatita desenvolve uma ligacdo coesa e resistente com

0 0SSO em um curto periodo de tempo, porém a resisténcia da ligagéo entre a
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hidroxiapatita e a superficie de titanio € extremamente reduzida, sendo relatada
normalmente abaixo de 20MPa - a Figura 2.10 ilustra a regido de interface.
Outra preocupacao clinica do uso da hidroxiapatita diz respeito a absor¢cao do
revestimento pelo organismo, comprometendo sua integridade estrutural e
podendo resultar na perda de fixacdo do implante. As vantagens da rapida
osseointegracdo da hidroxiapatita a fizeram despontar como um excelente
método de modificacdo superficial para implantes, porém a durabilidade da

fixacdo é fator preocupante [22].

b ALV

Figura 2.10 Interface de adeséo implante / hidroxiapatita / 0sso.

Imagem extraida da referéncia [22].

A técnica de aspersdo térmica também pode ser utilizada para criar
revestimentos porosos de titanio, que promovem a fixacdo do implante devido
ao crescimento 6sseo no interior dos poros. A técnica tem sido aplicada em
implantes dentarios e préteses ortopédicas. A baixa integridade da camada
porosa, entretanto, oferece riscos durante e apos a colocacao do implante, pois
particulas do revestimento podem soltar-se no organismo. Aperfeicoamentos
recentes da técnica permitem a criagdo de camadas porosas que minimizam a
ocorréncia de falhas deste tipo [22]. A vida em fadiga, entretanto, é reduzida
por fatores comuns a qualquer camada porosa ou de modificacdo grosseira. A

Figura 2.11 apresenta o0 aspecto da camada de titdnio aspergida, evidenciando
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a presenca de poros e descontinuidade de geometria propensa a concentracao

de tensao.

Substrate

Figura 2.11 Interface entre a camada de titanio aspergida e 0 0sso.

Imagem extraida da referéncia [22].

2.3.3.4 Deposicao Fisica por Vapor — PVD

Neste processo, 0 material a ser depositado € evaporado ou excitado
por corrente elétrica a fim de formar atomos, ions ou moléculas que serao
atraidos para o substrato, ocorrendo reacdes na superficie que acarretam o
crescimento de filmes. As camadas formadas por PVD séo caracterizadas por
apresentarem alta densidade e elevada adesdo. Podem ser formados
revestimentos multi-camadas e h& uma vasta diversidade de materiais
apropriados para o substrato e para o revestimento. O processo ocorre
normalmente sob vacuo e o substrato é aterrado [22]. Os processos PVD
podem ser divididos em trés técnicas principais: evaporacdo, metalizacao

ibnica e pulverizagcéo catodica (sputtering).

Na evaporacédo, o vapor é formado a temperatura inferior a de ebulicdo
devido a pressdo reduzida; o filme formado pode apresentar composicéo

quimica diferente da composicdo do alvo, pois a taxa de evaporagao varia em
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fungcdo de cada elemento. Utilizando alvo de titdnio em associagdo com
atmosferas de plasma de acetileno e nitrogénio, podem ser formados filmes de

TiC e TiN, respectivamente [22].

A técnica de metalizacao idnica (ion plating) consiste de bombardear o
substrato com particulas energéticas que alteram a superficie e influenciam o
processo de formacao do filme. Essas particulas sdo usualmente do plasma de
alvos de ligas variadas. Podem ser formados filmes inertes de TiC, TiN, BN e
a-C:H (carbono amorfo hidrogenado), que séo caracterizados pela elevada
dureza e pelo baixo coeficiente de atrito. Apesar de aparentemente
interessante, a técnica ndo é significativamente explorada para aplicacfes

biomédicas e apresenta algumas desvantagens clinicas [22].

A pulverizacdo catodica (sputtering) € a técnica mais disseminada de
PVD, devido a simplicidade e a versatilidade do processo. O alvo é submetido
a uma corrente elétrica, produzindo plasma e permitindo o desprendimento de
ions que sdo atraidos pelo substrato aterrado. Foram realizados estudos com
tithnio e suas ligas no intuito de produzir filmes que melhorassem a
biocompatibilidade e a resisténcia a corrosdo e ao desgaste. As tentativas mais
exploradas tratavam da deposicao de filmes finos de hidroxiapatita amorfa em
substrato de titanio, entretanto, ensaios in vivo com coelhos constataram que
0s revestimentos foram absorvidos apos trés semanas de implantagdo. A fim
de reduzir a elevada absorcao observada, revestimentos multi-camadas foram

desenvolvidos com relativo sucesso clinico, porém, nao comercial [22].

2.3.3.5 Deposicéo lénica

O processo de deposigdo idnica consiste de introduzir ions na superficie
do substrato através de bombardeamento. Uma grande variedade de espécies
atbmicas pode ser introduzida, sendo possivel obter concentracdo e

distribuicdo controlada de ions pela superficie. Alguns elementos apresentam
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propriedades de interesse particular para aplicacdes biomédicas, como
oxigénio, nitrogénio, carbono e alguns metais. A técnica de deposicao idnica
pode ser dividida em duas categorias: formacdo de uma camada modificada e

formacao de um filme fino (Figura 2.12) [22].

Surface-modified layer formation

Thin film formation

«— Surface-modified
layer

~10nm ~4— Thin film
S —— | Titanium oxide
«— Titanium oxide ~um
~— Titanium
«— Titanium
(a) Camada modificada (b) Criacéo de filme fino

Figura 2.12 Tipos de camadas formadas por deposicao ibnica.
Imagem extraida de T. Hanawa, Mater. Sci. Eng. A267 (1999) 260.

A introducdo de ions de nitrogénio e de calcio pode melhorar a
resisténcia ao desgaste e a condutividade 6ssea, respectivamente, através da
formacdo de precipitados dispersos pela superficie. Filmes finos de apatita,
TiO, e TiN podem melhorar a condutividade 0ssea, a resisténcia a corrosao e
ao desgaste, respectivamente. Entretanto, os filmes finos formados apresentam
baixa aderéncia ao substrato e podem tornar-se um problema em potencial,

especialmente quando submetidos a solicitacbes mecanicas elevadas [22].

2.3.4 Comparando os Processos

A Tabela 2.1 apresenta as principais caracteristicas, vantagens e

desvantagens dos processos de modificacédo superficial de implantes.
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Tabela 2.1 Compilacdo de caracteristicas dos processos de modificagdo

superficial.
Processo Tipo Camada Vantagens Desvantagens
_Usmagem, Irregular e de elevada Melhora a Irrggplandade, danos
lixamento e M - . ~ fisicos severos e
. rugosidade osseointegragdo T
jateamento contaminagdes
. L Melhora Pode introduzir H, e
Passivas ou bioativas, . N - 2
Tratamentos osseointegracao e fragilizar a superficie.
- Q de espessura entre X ,
guimicos permite camada Processo alcalino
5nm e 1um L
bioativa complexo
Espessura de ~10um Promove Camada ceramica
Revestimentos pe H . - fragil e comportamento
Q deTiO, ou fosfato de  biocompatibilidade e A
Sol-Gel o . N mecanico
célcio osseointegracao X
desconhecido
Melhora a resisténcia a . .
A . ~ N Pode reduzir a vida em
Oxidacao TiO, com espessura corrosao e diminui a -
2 Q : x . fadiga com a
Anddica entre 10nm e 40pum liberagéo de ions :
e espessura de interesse
metélicos
Melhora as 2
- . ; Reduz a adeséo
Deposicéo Revestimento com propriedades
e : L, celular e pode
Quimica de Q ~1um de diamante, tribolégicas, como ocasionar reacdes
Vapor - CVD TiN, TiC e TiCN resisténcia ao clinicas adve:;sas
desgaste
Aumenta a
. molhabilidade. Dificuldade de
Laser F Rugosmade_ Processo controlado e aplicacdo em
decorrente de micro- limpo. Danos geometrias complexas
fusao localizada. reduzidos
Regularidade
excelente
Femtosecond = Idem ao laser comum. Ildem ao laser comum.
Laser Forma nanotopografia Equipamento caro
Promove aresisténcia Camada grosseira e
= Espessura entre 30 e N ~ s
Asperséao 5 das d a corroséo e as possibilidade de
Térmica F O0um. Cama asde propriedades absorcao da HA pelo
Al,O3, ZrO,, TiO, e HA T .
biologicas organismo
Aumenta a resisténcia
Deposicéo Revestimento com a corrosdo, ao Pouco explorada para
Fisica de F ~1pm de diamante, desgaste e a fins biomédicos.
Vapor PVD TiN, TiC e TiCN compatibilidade Adversidades clinicas
sanguinea
Espessura entre Pode melhorar a
Deposicao = ~10nm (camada resisténcia a corrosao, Filmes com baixa
I6nica modificada) e alguns ao desgaste e a aderéncia ao substrato

pm (filme)

biocompatibilidade

M — mecénico Q — quimico

F — fisico
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2.4 Fadiga

O dano acumulado no material causado por solicitacdo de esforcos
ciclicos € denominado fadiga. Mesmo quando as tensfes induzidas situam-se
abaixo do limite de resisténcia ou mesmo do limite de escoamento do material,
os danos acumulados podem, eventualmente, culminar na nucleacdo de uma
trinca. Esta trinca, quando alcanca um tamanho critico - funcéo da tenacidade

do material, propaga-se instavelmente e leva a fratura [28,29,30].

O termo fadiga ja era utilizado e o assunto discutido e estudado em
meados do século 19 devido as falhas ocorridas em componente de
carruagens, eixos de rodas ferroviarias e outros componentes metélicos que
fraturavam por motivos desconhecidos a época. Entre 1850 e 1860, o
engenheiro ferroviario August Wohler realizou os primeiros estudos
experimentais e sistematicos sobre fadiga, ensaiando eixos ferroviarios e

examinando as superficies de fratura [28,29].

Wohler construiu uma maquina de ensaios, que € utilizada até hoje e
conhecida pelo seu nome. A maquina submetia corpos de prova a solicitacao
do tipo flexdo-rotacdo. E de Wohler também o conceito da quantidade de ciclos
até a fratura (N) como funcédo da tenséo (S), através das curvas universalmente
conhecidas como S-N (Figura 2.13). Além disso, Wohler chegou a uma série de
conclusdes e constatacfes que sdo corretas e validas até hoje, como, por
exemplo, o fato de que materiais ferrosos apresentam um limite de fadiga, ou
seja, uma tenséo definida e abaixo da qual ndo ocorreria fratura mesmo para
uma quantidade infinita de ciclos. Constatou também o efeito do entalhe em
fadiga, afirmando que a trinca seria nucleada prematuramente e a vida em

fadiga reduzida, devido a concentragéo de tensfes nessa regido [28,29].
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Figura 2.13 Curvas do tipo S-N resultantes do trabalho de Woéhler.

Imagem extraida da referéncia [28].

Avancos nas técnicas de caracterizacdo, como a microscopia eletronica,
evidenciaram que o carregamento ciclico estd associado ao surgimento de
bandas de deslizamento com grande quantidade de deformacdo plastica
concentrada, denominadas bandas de deslizamento persistente — BDP, que
promovem acidentes topogréficos na superficie do material metalico, os quais
frequentemente atuam como sitios de nucleacdo de trincas por fadiga em
materiais ducteis. A nucleacao da trinca estd normalmente associada a defeitos
ou descontinuidades ao nivel microscopico, como inclusbes, fases e

microrregides submetidas a solicitagcbes severas, devido a concentracdo de

tensdo oriunda da geometria da peca [29,30].

Um ciclo de tensdo pode apresentar diversas formas, mas alguns
componentes sdo comuns a todas delas. A tensdo média é a tens@o ao redor
da qual os valores de tensdo maxima e minima sao iguais em magnitude — a
soma destas magnitudes constitui a variagao total da tensédo por ciclo. A Figura
2.14 apresenta um ciclo de tensdo do tipo senoidal e ilustra os componentes.
Vale ressaltar que o dano por fadiga é funcdo do numero de ciclos e ndo do
tempo, desde que ndo atuem mecanismos externos de dano, como, por

exemplo, corrosao [28].
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Figura 2.14 Exemplo de ciclo senoidal e definicdo dos componentes.

Em situacdes reais, a maioria dos componentes mecanicos, porém, esta
submetida a ciclos ndo uniformes e freqientemente aleatérios (Figura 2.15).
Ademais, trata-se de um fenbmeno dependente de condi¢des locais, tanto
macroscopicas quanto microscopicas. Portanto, verifica-se uma dispersao
estatistica na vida em fadiga de componentes mecéanicos solicitados sob

parametros mecanicos iguais, inclusive para corpos de prova laboratoriais [28].

+

Tensio

\

Ciclos —

Figura 2.15 Ciclo de tensao irregular e aleatorio.
Adaptado de Smith, W. F. Foundations of Materials Science and
Engineering. 3.ed. New York: McGraw-Hill, 2004.

O aspecto macroscopico mais caracteristico de uma fratura por fadiga
sdo as chamadas marcas de praia (Figura 2.16a), formadas sempre na
ocorréncia de qualquer alteracéo significativa no ciclo de carregamento. Corpos
de prova ensaiados sobre condi¢des controladas e uniformes, portanto, podem

nao apresentar marcas de praia. A superficie de fratura fornece varias
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informacdes importantes na andlise da falha, como, por exemplo, o tipo de
solicitacdo, a origem da trinca e a regido de ruptura final. Microscopicamente, a
evidéncia mais marcante da fratura por fadiga é a presenca de estrias (Figura
2.16b), que correspondem a posicdo da frente de propagac¢do da trinca num
dado instante e surgem independentemente do ciclo ser uniforme ou né&o.
Podem ser observadas com o auxilio de um microscopio eletrénico de
varredura [28,30].

RUPTURA
AL

& 2

SENTDO DE ROTAGAT
(a) Marcas de praia em eixo solicitado por (b) Estrias de fadiga em aco temperado e
flexao-rotacao. revenido.

Figura 2.16 Evidéncias de fratura por fadiga [28].
Imagens extraidas de: ASM International- Metals Handbook Vol. 11

- Failure Analysis and Prevention — 9™ ed.

A vida em fadiga de um componente mecéanico depende de diferentes
fatores, sendo os mais significativos: presenca de concentradores de tenséo
(entalhes, furos, rasgos, etc.), rugosidade ou topografia superficial (atuam
como concentradores de tensdo localizados), tensédo residual e condicéo
metallrgica da superficie e/ou presenca de revestimentos, e agressividade do

meio (fadiga-corroséo) [28,29 30].

Existem algumas técnicas estatisticas de extrapolacao de resultados que

permitem estimar a vida em fadiga para determinadas condi¢des de solicitacao



33

(tens@o, quantidade de ciclos e razéo entre tensdes maxima e minima) a partir
de dados obtidos laboratorialmente. As técnicas mais representativas
usualmente s&do aplicadas segundo normas técnicas e 0s resultados sao

expressos por diagramas, a fim de facilitar a compreensao [28,30,31].

2.4.1 Ensaios Laboratoriais

Dependendo do tipo de solicitacdo a qual o componente mecéanico sera
destinado em uso, hd um regime de operacado laboratorial adequado. A fadiga
de baixo ciclo pode ter duracdo de até 10° ciclos, sendo realizada normalmente
com base em ciclos de deformacdo, onde efeitos de deformacéo plastica,
predominantes para o nivel de carregamento, sdo considerados. A fadiga de
alto ciclo é realizada com duracéo entre 10° e 102 ciclos e com nivel de tenséo
suficientemente baixo, a ponto de considerar 0 comportamento macroscopico

do material linearmente elastico [29,31].

Os equipamentos mais versateis para a realizacdo de ensaios de fadiga
sdo as maquinas com sistema servo-hidraulico. Normalmente possuem
deslocamento axial, mas podem realizar outros tipos de ensaios com a
utilizacao de dispositivos. Ha possibilidade de controle de carga, deformacéo,
deslocamento e frequéncia [29]. Existem equipamentos eletromagnéticos de
funcionamento semelhante que operam geralmente com cargas baixas e

frequéncias altas.

Os métodos de ensaios envolvem conceitos estatisticos e uma das
técnicas utilizadas consiste em levantar curvas S-N de probabilidade constante
a partir dos resultados de um grande nimero de corpos de prova ensaiados. A
norma ASTM E 468 traz técnicas estatisticas para o tratamento dos resultados,
que podem ser expressos atraves de diagramas como os de vida constante
[29,31]. Outro método, denominado escada e descrito na publicacdo ASTM

STP 91A, ndo demanda muitos corpos de prova e baseia-se em determinar a
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qguantidade de ciclos onde a fratura tem mais probabilidade de ocorrer. Inicia-se
o teste com uma tensdo proxima a estimada como limite de fadiga. Caso ocorra
falha para um ndmero de ciclos menor que 10’, subtrai-se um valor fixo de
tensdo Ao — degrau da escada — sistematicamente até que nao ocorra falha. A
partir deste ponto, incrementa-se Ao até que ocorra falha para o proximo
patamar de ciclos desejado, repetindo o procedimento até o término dos corpos

de prova programados.

Um método alternativo que vem sendo adotado recentemente nos
estudos de fadiga de biomateriais é o de amplitudes sucessivas, do inglés
Stepwise Load Increase Test ou Stepwise Increasing Strain Test. Emprega-se
somente um corpo de prova, submetido a uma sequéncia crescente e
ordenada de cargas ou deformacdes. O ensaio tem inicio com uma baixa
amplitude e perdura nela até que seja atingida a estabilidade ou saturacgéo.
Aplica-se em seguida uma amplitude de deformacédo superior e assim por
diante. Obtém-se uma curva da deformacdo versus a quantidade de ciclos,
sendo adequada na avaliacdo comparativa de corpos de prova. No caso de
biomateriais, usualmente estes ensaios s&do realizados em solugdes que
simulem o ambiente corrosivo do corpo humano e associados com sistemas
capazes de medir o potencial de corrosdo e identificar a quebra da camada

passiva [11,29].

Os ensaios de fadiga convencionais séo utilizados como triagem inicial
na avaliacdo do biomaterial ou do tratamento superficial e ndo representam a
complexidade das solicitagbes impostas ao implante no interior do corpo
humano. Os testes mais representativos envolvem a articulacédo artificial
completa fixada em dispositivos que simulem o corpo humano. Estes ensaios,
obviamente, sd0 extensivamente onerosos e sao realizados nas etapas finais
de desenvolvimento. Os estudos recentes de avaliagcédo da influéncia em fadiga

de superficies modificadas adotam condi¢des variadas de ensaio. [20].
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2.5 Mecanismos de Falhas em Implantes

A maioria das falhas em implantes ortopédicos ocorre através de uma
combinacdo de mecanismos, entretanto, diferentes condicbes superficiais,
modos de fixagcdo e geometrias de projeto tendem a apresentar diferentes
mecanismos predominantes, os quais podem ser classificados em seis tipos
bésicos: infeccdo, desgaste, solicitacdo mecanica inadequada, fadiga na
interface osso/implante, movimentacdo do implante e pressédo hidrodinamica
[36].

Infeccdo: Entre 1% e 5% de todos os pacientes submetidos a cirurgia
de artroplastia primaria desenvolvem infeccéo. Estes processos infecciosos sao
mais frequentes em artroplastias de joelho e em cirurgias de revisdo. Pacientes
com artrite, diabetes ou com sistema imunolégico debilitado estdo sujeitos a um
risco significativamente mais elevado de desenvolver infeccdo apd6s a cirurgia.
Estudos experimentais indicam que bactérias sdo facilmente capazes de
instalar-se nos biomateriais utilizados em implantes ortopédicos, incluindo
tithnio, aco inoxidavel, ligas cobalto-cromo e PMMA. Nao ha exame clinico
simples que diagnostique de maneira precisa o processo infeccioso no implante
[36].

Desgaste: A perda de material com consequente geracdo de debris
decorrente da movimentagcdo entre dois componentes do implante ortopédico
pode ser definida como desgaste e constitui um importante mecanismo de
falha. A geracgéo de debris pode ser atribuida, por sua vez, a trés mecanismos
diferentes: adesivo, abrasivo e fadiga. A cabeca femoral pode, por exemplo,
temporariamente aderir-se ao acetabulo polimérico, arrancando particulas na
ocorréncia de movimentacdo. O mecanismo abrasivo € devido a diferenca de
dureza entre componentes e atua mesmo em micro-movimentacdes do
implante, podendo produzir particulas metalicas, de osso ou de PMMA. O
desgaste por fadiga ocorre através do dano acumulado na superficie do

implante, resultando no desprendimento de particulas [36].
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A maior fonte de debris sdo os componentes de polietileno sujeitos ao
desgaste abrasivo. Evidéncias clinicas sugerem que a principal causa de
absorcdo Ossea pelo organismo nas adjacéncias do implante sejam o0s
processos inflamatdrios desenvolvidos devidos a presenca de debris. Estudos
biolégicos laboratoriais constataram a presenca de bilhGes de particulas de
debris junto aos tecidos proximos a regido de ocorréncia da falha [36].

Solicitacdo mecanica inadequada: A influéncia da solicitacdo
mecanica na manutencado do volume 6sseo é conhecida desde o século XIX. O
0SSO0 € um material piezoelétrico e a solicitacdo mecanica imposta induz a
producdo de um estimulo necessario a sua manutencdo pelo organismo.
Portanto, ossos submetidos a esforcos inadequados podem ser reabsorvidos
pelo organismo devido a falta destes estimulos — fendmeno conhecido como
stress shielding. Artroplastias alteram de maneira significativa a magnitude e a
orientacdo das cargas atuantes na articulagdo. S&o varios os fatores que
podem acarretar uma solicitagdo mecanica inadequada, como o design do

implante, o mecanismo de fixagcéo e a rigidez do material [9,18,36].

A reabsorcdo 6ssea pelo organismo reduz a integridade estrutural da
interface de fixacdo e pode causar o afrouxamento do implante, resultando em
uma falha catastréfica. O fendbmeno ocorre geralmente durante os dois
primeiros anos apds a cirurgia, estabilizando-se apds este periodo, que pode
ser suficiente para originar uma falha. Exames radiograficos convencionais

dificilmente identificam a perda éssea [36].

Fadiga nainterface osso/implante: Esforcos repetitivos  podem
causar danos ao material do implante ou na interface osso/implante. A
regeneracao 0ssea tem a capacidade, dentro de certos limites, de restabelecer
a coesao da interface, entretanto, danos acumulados na superficie do implante
podem originar falhas localizadas, como a nucleacdo de uma trinca, e permitir a

micro-movimentacdo do implante. O processo de fadiga na interface de
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implantes cementados € conhecido e constitui um dos principais mecanismos

de falhas de implantes com este tipo de fixacao [36].

A importéancia da falha por fadiga originada na interface de implantes nao
cementados ainda ndo é completamente conhecida, entretanto, como sugerido
por Bauer [36], parece razoavel que o dano acumulado possa originar micro-
trincas passiveis de propagacdo tanto para 0 0SSO quanto para implante
metalico, este sujeito a uma condicdo mais desfavoravel, pois ndo possui
capacidade regenerativa como a do 0sso. Assim, fica evidente a influéncia do
bom desempenho da interface de fixacdo na vida util do implante [11,32,36].

Movimentacao do implante: A movimentacdo do implante pode ser
considerada uma consequéncia de falhas antecedentes, como uma ma fixacéo
inicial do implante, reabsorcdo 6ssea pelo organismo, desgaste acentuado do
implante, etc. A auséncia de debris normalmente indica que a causa da
movimentacdo esta associada a reabsorcdo o6ssea. Como agravante, a

movimentacao na presenca de debris acelera o processo de reabsorcéo 6ssea.

Contudo, a ma fixacdo inicial do implante pode ser considerada a
condicdo mais desfavoravel, pois a maioria dos implantes com evidéncia de
movimentacao inicial acabou por falhar clinicamente [36,37]. Implantes com
superficies porosas ou bioativas normalmente apresentam uma fixacdo inicial
mais resistente e inibem a movimentacdo do implante durante o periodo de
osseointegracao, entretanto podem afetar a vida em fadiga em longo prazo
[36].

Presséo hidrodinamica: Alguns casos de afrouxamento do implante
gue nado apresentaram evidéncias de outros mecanismos de falhas podem ser
atribuidos a pressdo hidrodinamica. Movimentos entre componentes do
implante, como, por exemplo, o acetabulo polimérico e a cabeca femoral
metélica, podem forcar fluidos corporais com pressao suficiente para a criacao

de orificios em 0ssos esponjosos adjacentes. Ainda ndo existem estudos que



38

embasem a relevancia clinica da pressao hidrodindmica no afrouxamento do

implante [36].

2.5.1 Falhas em implantes com Superficie Modificada

ModificagcBes superficiais em ligas de titanio a fim de promover
osseointegracado podem reduzir a vida em fadiga de forma consideravel [11,12,
32,33,38]. J&4 na década de 1980, Yue e colaboradores [33] concluiram que
particulas depositadas na superficie de um corpo de prova de titanio
concentravam tenséo localizadamente e atuavam como sitios de nucleacdo de
trincas de fadiga, consistindo a causa principal na reducdo da vida em fadiga
de implantes modificados superficialmente. Adicionalmente a esse efeito,
métodos convencionais de modificacdo superficial normalmente aumentam a
area superficial do implante e podem culminar em taxas de corrosdo maiores,

agravando o dano por fadiga [12].

A influéncia que superficies modificadas exercem na vida em fadiga do
implante vem ganhando destaque, sobretudo em proteses para substituicdo de
articulacées como quadril e joelho, submetidas as elevadas solicitacdes
mecanicas oriundas do movimento do corpo humano. Portanto, conciliar a
melhora da osseointegracdo e a manutencdo do bom desempenho em fadiga
constitui um desafio no projeto e desenvolvimento de implantes ortopédicos
[11,12,38].

A modificacdo superficial convencional que menos influencia a vida em
fadiga atualmente sdo os tratamentos por eletro-anodizacdo. Leinenbach e
Eifler [11] relataram, inclusive, que amostras modificadas por esse processo
podem apresentar um desempenho em fadiga tdo bom quanto amostras
polidas. Mais recentemente, Apachitei e colaboradores [32] concluiram que
micro-trincas pré-existentes no filme de 6xido formado podem propagar-se e

reduzir a vida em fadiga.
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Os estudos realizados sobre a influéncia da modificacdo superficial na
vida em fadiga ndo sdo consensuais, pois as condicbes avaliadas para um
mesmo tipo de tratamento comumente ndao sdo compativeis. Como exemplo de
disparidade, Pazos [38] relatou recentemente que amostras jateadas com
alumina apresentavam um excelente comportamento em fadiga devido a
presenca de tensfes residuais compressivas induzidas pela severa
deformacéo superficial. Entretanto, como mencionado por Fleck [39], tais
tensdes podem experimentar relaxacdo localizada durante o carregamento
ciclico do implante, passando a topografia irregular a atuar de maneira

extremamente indesejada, antecipando a nucleacao de trincas de fadiga.

N&o foram encontrados resultados publicados sobre a influéncia dos
tratamentos a laser na vida em fadiga. Espera-se, porém, um bom
desempenho devido as caracteristicas exibidas por superficies modificadas por
estes processos, como a 6tima regularidade e danos mecanicos e térmicos

reduzidos, sobretudo no laser de femtosegundo [14,15,22,23,24,35].

Um fator importantissimo no comportamento mecéanico de componentes
metalicos, particularmente quando submetidos a esforcos ciclicos, € o
conhecimento das tensfes residuais presentes na superficie. Apesar de
comumente ndo serem consideradas em projetos e especificacdes técnicas, as
tensdes residuais podem ser predominantes no desempenho em fadiga de um
componente, reduzindo substancialmente sua vida no caso da presenca de
tensdes residuais trativas, pois considera-se as tensdes residuais como uma
tensdo meédia aplicada ao ciclo, ainda que possam sofrer alivio durante a

ciclagem [28].

Apesar de tratar-se de proposito, equipamento e parametros de
operacéao diferentes, Robinson et. al. [40] estudaram a distribuicdo de tensdes
residuais em corpos de prova da liga Ti-6Al-4V modificados por laser do tipo

CO,, conseguindo importantes informacfes que contribuem para a analise
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deste trabalho. Eles determinaram o perfil de tensédo residual ao longo de
trilhas adjacentes modificadas por laser, concluindo que ha um incremento na
tensdo residual trativa a cada nova trilha aplicada, até que se atinja um
patamar maximo de valor significativo (~560MPa), como ilustrado pela Figura
2.17. O laser de femtosegundo desenvolve estruturas de escala bem menor do
que as estudadas por Robinson et. al., resultando, possivelmente, em danos
mecanicos e térmicos reduzidos; contudo, ndo se sabe ainda se reduzidos ao

ponto de ndo prejudicar o desempenho em fadiga.

Stress (MPa)

-300 “— . —-
0 2 4 6 8

Position (mm)

Figura 2.17 Perfil de tenséo residual determinado por Robinson et. al. [40] para
trilhas adjacentes modificadas por laser do tipo CO, em uma
amostra da liga Ti-6Al-4V.

A melhora na osseointegracdo promovida pela modificacdo superficial
por laser de femtosegundo ja € conhecida. Entretanto, a influéncia no
comportamento mecéanico da liga ainda ndo foi avaliada laboratorialmente.
Como investigacao inicial da viabilidade desta técnica, este trabalho tem como
objetivo o estudo da vida em fadiga de corpos de prova modificados
superficialmente por laser de femtosegundo e submetidos a solicitagao ciclica

através de ensaios de fadiga.
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3 MATERIAIS E METODOS

3.1 Matéria Prima e Corpos de Prova

Foi utilizada a liga de titanio Ti-6Al-4V como material de estudo, na
forma de chapas laminadas com espessura de 3mm. Trata-se de uma liga do
tipo a+B, sendo a mais utilizada na confeccéo de implantes ortopédicos. Possui
a melhor combinacdo de propriedades mecanicas e clinicas. Suas
caracteristicas sdo descritas pela norma ASTM F136 — Standard Specification
for Wrought Titanium-6 Aluminum-4 Vanadium ELI (Extra Low Interstitial) Alloy

for Surgical Implant Applications.

A composicao quimica da chapa utilizada para confeccdo dos corpos de
prova foi determinada em um espectrémetro de emissédo 6ptica por centelha
(SPECTRO MAXx). A amostra metalografica utilizada para avaliagdo da
microestrutura foi preparada de forma usual, passando-se pelas etapas de
corte transversal, embutimento em baquelite, lixamento (granas 320, 400, 600
e 1500) e polimento (suspensao oleosa de diamante 1um), sendo observada
em um microscopio Otico modelo Leitz Laborlux 12ME S - Leica. As
propriedades mecéanicas em tracdo foram determinadas a temperatura
ambiente, em uma maquina de ensaios universal INSTRON, modelo 5585H,
com capacidade de 250 kN, em um corpo de prova com dimensdes conforme a
norma NBR 1SO 6892:2002.

Devido a limitacdo técnica do laser de femtosegundo disponivel na
oportunidade, que ndo dispunha de dispositivo para modificacdo de superficies
cilindricas, optou-se por corpos de prova do tipo raio continuo, adequados para
ensaios de fadiga do tipo axial. As dimensdes sdo dadas pela norma ASTM
F1160 - Standard Test Method for Shear and Bending Fatigue Testing of
Calcium Phosphate and Metallic Medical and Composite Calcium
Phosphate/Metallic Coatings, que trata de ensaios de fadiga para avaliagao de

camadas metalicas e/ou fosfato de calcio sobre biomateriais metalicos. Todos
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0os corpos de prova foram usinados por eletroerosédo a fio. A Figura 3.1

apresenta as dimensdes dos corpos de prova e um corpo de prova ja usinado.

40 46,64 40

-

(a) Dimensdes em mm

(b) Corpo de prova usinado
Figura 3.1 Corpos de prova para o ensaio de fadiga.

3.2 Modificagdo Superficial

A modificagdo superficial dos corpos de prova foi realizada no
Laboratorio de Processamento de Materiais por Laser do Instituto Superior
Técnico de Lisboa — Portugal, sob supervisdo do Prof. Dr. Rui Vilar. Trata-se de
um equipamento do tipo Yb:KYW da empresa Amplitude Systemes modelo S-
Pulse HP, com duracdo do pulso menor que 500 fs. Os parametros de
operacdo do equipamento estdo apresentados na Tabela 3.1 e foram
determinados a partir de experiéncia prévia em modificacdo de ligas de titanio
para aplicagbes biomédicas do grupo de pesquisa do Laboratério de

Processamento de Materiais por Laser do Instituto Superior Técnico de Lisboa.
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Tabela 3.1 Parametros do laser de femtosegundo.

Funcéo de onda Quadrada
Taxa de repeticdo 50 Hz
Poténcia média antes dos espelhos 0,800 W
Poténcia média depois dos espelhos 0,770 W
Aceleracéo 50 mm/s®
Velocidade de varredura 0,01 mm/s
Deslocamento 0,09 mm

Foram modificadas regibes retangulares (aproximadamente 10x4mm)

localizadas nas faces dos corpos de prova, como mostrado pela Figura 3.2.

Figura 3.2 Corpo de prova com face modificada por laser de femtosegundo.

A fim de caracterizar a topografia formada, observar aspectos
morfolégicos e possiveis alteracdes microestruturais, os corpos de prova
modificados foram avaliados em um microscopio eletrbnico de varredura,
modelo Quanta 400 — FEI. As medidas de rugosidade foram obtidas por um
equipamento portatil Mitutoyo modelo Surftest SJ-201P com resolucdo de
0,01um.



44

3.3 Ensaios de Fadiga

Como a secdao transversal do corpo de prova € retangular, a solicitacao
do tipo axial muito provavelmente induziria a nucleacdo da fratura por fadiga
nas arestas, comprometendo a avaliacao da influéncia da modificag&o por laser
de femtosegundo no comportamento mecanico. A fim de avaliar essa
possibilidade, foi ensaiado axialmente um corpo de prova fixado as garras do
equipamento — foi utilizado um gabarito junto aos mordentes da garra para
garantir o alinhamento do corpo de prova ao eixo axial da maquina. Mesmo

nessa disposicao, a fratura teve inicio da aresta (Figura 3.3).

Figura 3.3 Corpo de prova de fadiga ensaiado axialmente. Nota-se a

nucleacédo da fratura na aresta.

Considerando o modo de aplicacdo do laser na superficie, a alternativa
possivel foi a realizacdo de ensaios de fadiga por flexdo engastada, ou seja,
fixa-se o corpo de prova em uma extremidade e aplica-se a carga na
extremidade oposta. Dessa maneira, a tensdo serd a mesma no fibramento da

superficie para cada secao transversal.

Foi realizado um calculo da tensédo no fibramento superior do corpo de
prova quando submetido ao esforco de flexdo. A tensdo (Equacdo 3.1) é
funcdo da carga aplicada, do momento de inércia (Equacdo 3.2) da secao
transversal e da distancia em relacdo ao ponto de aplicacéo da carga:
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U=P><L><'[ (3.1)
2x1
3
| =b><t (3.2)
12

P — carga aplicada t — espessura b — largura da secéo transversal
L — distancia a partir do ponto de aplicagdo da carga

Foi constatado que a secdo de ocorréncia da tensdo maxima esta
situada na regido de modificacdo por laser. A Figura 3.4 mostra o gréafico da
tensdo versus a distancia em relacdo ao ponto de aplicacdo da carga

(convencionada em 100N), indicando a posi¢cao no corpo de prova.

Tensao (MPa)

LT O T R L Y SO~ P PR S SOt~ SPr AN I T S S AN SR . A

da caraa 3

Figura 3.4 Tensdao versus distancia do ponto de aplicacdo da carga.

A fim de verificar os calculos realizados, foi realizada uma simulacao por
elementos finitos através do software Solid Edge ST3 (Siemens PLM),

utilizando as mesmas condic¢des (carga convencionada em 100N). O resultado
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pode ser observado na Figura 3.5. Nota-se que a magnitude da tensdo e sua

regido de ocorréncia sdo compativeis com os valores calculados.

Engaste

120 -
100
50

0

Yield Stress: 950

Figura 3.5 Simulagéo por elementos finitos da solicitacdo do corpo de prova.

Foi desenvolvido por modelamento 3D, através do software Solid Edge
ST3 (Siemens PLM), um dispositivo para a realizagdo do ensaio de fadiga por

flexdo engastada, cujo projeto pode ser observado na Figura 3.6.

(a) Base de fixacdo do corpo de prova (b) Aplicador de carga

Figura 3.6 Projeto dos dispositivos para ensaio de fadiga do tipo flexdo
engastada.
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A Figura 3.7 mostra os dispositivos ja usinados e dispostos na base do
equipamento. Um eixo retificado suportado por rolamentos auto-

compensadores foi utilizado para a aplicacao da carga.

Figura 3.7 Dispositivos usinados e dispostos na base do equipamento.

3.3.1 Determinacao da Curva S-N

A norma ASTM E739 — 91 (2004) — Standard Practice for Statistical
Analysis of Linear or Linearized Stress-Life (S-N) and Strain-Life (¢-N) Fatigue
Data estabelece, com base no objetivo do ensaio, uma quantidade minima de
corpos de prova necessaria a determinacdo da curva S-N. Adicionalmente,
fornece também a reprodutibilidade (replication) correspondente a cada um dos

tipos de ensaio, a saber:
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Tabela 3.2 Amostragem para determinagéo da curva S-N (ASTM E739).

Quantidade minima de Reprodutibilidade

Tipo de ensaio corpos de prova minima (%)

Pesquisa preliminar e
ensaios de desenvolvimento 6-12 17 — 33 min.
exploratdrio

Testes de componentes e

amostras em pesquisa e 6-12 33 - 50 min.
desenvolvimento
Obtencéo de dados para .
projetos 12-24 50 — 75 min.
Dados para confiabilidade 12-24 75 — 88 min.

O célculo da porcentagem de reproducdo envolve a fracdo entre o
namero de niveis de tensdo/deformacao analisados e o numero total de corpos

de prova, segundo a Equacéo 3.3:

% de reproducio :100{1_( numero de niveis de tenséo H (3.3)

nUmero total de corpos de prova

Foram ensaiados no total 20 corpos de prova, sendo 12 corpos de prova
modificados por laser de femtosegundo (divididos em 6 niveis de tenséo) e oito
corpos de prova sem modificacdo (divididos em 5 niveis de tensédo). Essa
distribuicdo corresponde a uma reproducao entre 37,5% e 50%, perfeitamente

adequada a proposta deste trabalho.
A escolha dos niveis de tensdo avaliados foi orientada pelas
informacgdes publicadas na literatura para avaliagdo de outros tratamentos de

superficie, de modo a permitir a comparacgao de resultados.

Tabela 3.3 Niveis de tensao avaliados.

Corpos de prova Niveis de tensao (MPa)

Sem modificacéao 700/ 750 /800 /850 /900
Modificados laser de femtosegundo 600/650/700/750/800/850
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Os ensaios de fadiga foram realizados a temperatura ambiente no
Centro de Caracterizacdo e Desenvolvimento de Materiais — CCDM -
UFSCar/DEMa, em uma magquina servo-hidraulica modelo BME 05 40 150 / AT
MNB — Brasvélvulas, com capacidade de 5kN. A frequéncia foi mantida em 4Hz
e a razdo entre as cargas minima e maxima foi de 0,1 (R=0,1). O limite do

ensaio foi fixado em 5 milhdes de ciclos.

Os corpos de prova fraturados foram observados no microscopio
eletrbnico de varredura (Quanta 400 — FEI) a fim de se avaliar a regido de
nucleacéo da trinca de fadiga e o micromecanismo de falha.
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4 RESULTADOS E DISCUSSAO

4.1 Conformidade da Matéria Prima

A composicdo quimica determinada para a chapa de titanio utilizada na
confeccdo dos corpos de prova esta apresentada na Tabela 4.1 e atende ao
especificado na norma ASTM F136 — 11 [41].

Tabela 4.1 Composicdo quimica das amostras.

Elemento Matéria Prima ASTM F136
Al 6,17 55-6,5
\Y 4,25 35-45
N 0,008 0,05 max.
C 0,027 0,08 max.
H 0,0072 0,012 méx.
Fe 0,09 0,25 max.
O 0,086 0,13 max.
Ti balanco

A microestrutura pode ser observada na Figura 4.1, sendo constituida de
uma fina dispersdo das fases alpha e beta. Nao foi notada rede continua de
fase alpha nos contornes de beta primario, tampouco plaquetas grosseiras e
alongadas de alpha; também foi constatada auséncia de alpha-case,
atendendo, portanto, ao especificado na norma ASTM F136 — 11. A norma
ABNT NBR ISO 5832-3:1997 [42] estabelece que a microestrutura do material
recozido deve corresponder as micrografias entre A1 e A9 da publicacao
ETTC-2 (publicada pelo Technical Committe of European Titanium Producers);

a microestrutura da matéria prima utilizada foi classificada como Al.
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Figura 4.1 Micrografia obtida da matéria prima, constituida por uma fina

A Figura 4.2 apresenta a curva tensao versus a
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Figura 4.2 Curva tenséo versus alongamento obtida para a matéria prima.

4.2 Caracterizagdo da Superficie Modificada

A Figura 4.3 apresenta uma imagem obtida por MEV da superficie
modificada por laser de femtosegundo. Nota-se uma topografia de O6tima
regularidade, constituida por microcolunas cujas bases medem, em sua

maioria, de 4um a 7um.

- Lo v e p ok ’ L 5 G L g v et
’ Mag= 2.58 K X 2un Detector= SE1 WD= 25 mn
4 EHT=20.008 kV =
!.@cp Photo No.=57
1

Figura 4.3 Aspecto geral da superficie modificada por laser de femtosegundo.
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Observando as microcolunas com uma ampliagdo maior (Figura 4.4),
nota-se também a presenca de ripples orientados cobrindo toda a superficie,

com dimenséao de aproximadamente 700nm.

o -~ -
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20.00 kV|ETD| SE 20000 x|11.8 mm 800MPa CP1

Figura 4.4 Presenca de ripples cobrindo todas as microcolunas.

Para um determinado material, a topografia resultante da interacdo entre
o feixe de laser e a superficie depende predominantemente da fluéncia
energética associada ao processo. Ambos desenvolvidos por laser de
femtosegundo, ripples de periodicidade bem definida e microcolunas de
dimensdes micrométricas ja foram relatados na literatura [43,44]. Para a liga de
titnio Ti-6Al-4V, o limiar de fluéncia energética para que ocorra fusdo € de
aproximadamente 0,7J/cm? [14], sendo que a formacéo da estrutura de ripples
ocorre a um patamar de fluéncia energética imediatamente acima; ja as
microcolunas estdo associadas a um intervalo superior de fluéncia energética
[26,45].
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Diante do fato de que houve formagdo de microcolunas, a estrutura de
ripples ndo era esperada, haja vista que a fluéncia energética atingida durante
a modificacdo superficial estabeleceu-se a um patamar significativamente
superior ao necessario para a formacao dos ripples. No entanto, a modificacédo
por laser de femtosegundo ocorreu em regime nao estacionério, demandando
consideracdes adicionais no entendimento do fenémeno. Oliveira e

colaboradores [16] elucidaram a questéao.

Considerando a secéo transversal cilindrica do feixe de laser, seu perfil
energético Gaussiano e irradiacdo ndo estacionaria ao longo da direcdo x, o
valor da fluéncia energética em determinado ponto da superficie pode ser

calculado pela equacéo 4.1:

F = ZFOe—2[(x—xo—vt)2+(y—y0)2]/r2 4.1)

7z

onde r é a distancia a partir do eixo axial do feixe de laser até onde a
intensidade 6tica se reduz a 1/e? do valor no eixo axial, t é o tempo, Xp € Yo Séo
as coordenadas do centro do feixe de laser no tempo t=0, Fo € a fluéncia
energética média e v é a velocidade de varredura. Tratando-se de um laser
pulsado, é importante notar que a velocidade de varredura tem uma influéncia
essencial na fluéncia energética experimentada por uma determinada regido
durante a passagem do feixe de laser, como muito bem ilustrado na Figura 4.5
pelo grafico extraido do trabalho de Oliveira e colaboradores [16]. Alterando
somente a velocidade de varredura e mantendo as demais variaveis, fica
evidente a diferenca no perfil energético, mais concentrado quanto maior a

velocidade de varredura.

As explanacdes anteriores justificam a formacao da estrutura bimodal de
microcolunas cobertas por ripples observada neste trabalho. Em funcéo da
velocidade de varredura relativamente baixa (10um/s), cada regido da

superficie modificada experimentou uma fluéncia energética elevada a ponto
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de ocorrer formagao de microcolunas, entretanto, durante o final da passagem
do feixe de laser, houve tempo suficiente de exposicdo a uma fluéncia
energética inferior, adequada a formacao de ripples. Em suma, 0s eventos

ocorrem na seguinte ordem: formag&o de microcolunas com posterior formacéo
de ripples.

Laser fluence (J/cm?)

(a) 10 um/s

15 18

Time (s)

Figura 4.5 Perfil de fluéncia energética para diferentes velocidades de
varredura. Grafico extraido da referéncia [16].

Quando a velocidade de varredura é elevada, a queda na fluéncia
energética € abrupta, ndo havendo, portanto, tempo suficiente de exposicdo

para a formacao de ripples, resultando somente na estrutura de microcolunas.

Devido ao perfil energético Gaussiano do feixe de laser, nas regides de
interface entre superficies modificada e sem modificagdo houve somente
desenvolvimento da estrutura de ripples, pois a fluéncia energética nao foi
elevada o suficiente para a formac&o de microcolunas. Nota-se, também devido
ao gradiente energético, que os ripples sdo mais refinados quanto menor a
fluéncia energética, como mostrado pela Figura 4.6.
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Figura 4.6 Interface entre as regides sem modificacdo e modificada por laser de
femtosegundo.

A melhora na osseointegracdo promovida por modificacdes superficiais
gue formam topografias em escala micrométrica ja € amplamente conhecida e
relatada [14,15,22,23,25,35]. J& o desenvolvimento de topografias em escala
nanomeétrica € uma abordagem recente, porém promissora, como demonstrado
pelo estudo publicado por Vetrone, Variola, Tambasco e colaboradores [13].
Eles modificaram superficies de titanio através de diversos ataques quimicos a
fim de se desenvolver topografias nanoestruturadas. Diversos aspectos
bioldgicos foram avaliados, como, por exemplo, a capacidade de crescimento
celular seletivo oferecida por superficies de topografia nanométrica.
Diretamente ligado ao escopo deste trabalho, destaca-se o excelente resultado

obtido nos testes de osseointegracao.
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Além dos ensaios mecéanicos, como o do torque necessario para a
retirada da prétese implantada, comumente se observa no MEV a eficiéncia do
processo de osseointegracdo. A Figura 4.7 ilustra esse comportamento
comparando amostras sem tratamento, modificadas por laser do tipo Nd:YAG
(topografia micrométrica) e modificadas por ataque quimico (topografia

nanometrica).

X658  Z8km

(a) Modificacdo por laser do tipo Nd:YAG — topografia micrométrica [15].

A superficie sem modificacao (esquerda) apresenta células de osteoblastos ainda no estagio
inicial do processo, cobrindo uma pequena area e sem espalhamento. A superficie
modificada por laser (direita) apresenta células de osteoblastos num estagio mais avancado
de adesdo e ha espalhamento significativo, cobrindo uma area maior da superficie.

(b) Modifica¢@o quimica com H,SO, / H,O, — topografia nanométrica [13].

A superficie modificada (esquerda) apresenta uma maior quantidade de células e maior
espalhamento. O resultado é atribuido ndo somente a topografia, mas também a
combinacéo de alteracdes fisicas e quimicas promovidas pelo ataque.

Figura 4.7 Diferenca de desempenho no processo de osseointegracao entre
amostras de controle e amostras com superficie modificada.

Contudo, a realizacdo de ensaios biolégicos é mais adequada no intuito
de quantificar realmente qual a melhora na osseointegracdo promovida por
uma superficie nanoestruturada. A osteopontina (OPN) é uma proteina
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multifuncional ndo colagena, que estd associada a adesdo celular e ao
crescimento de cristais de apatita; adicionalmente, se acumula em interfaces
0sseas, como, por exemplo, a interface osso-implante. A Figura 4.8 apresenta

resultados obtidos por Vetrone, Variola, Tambasco e colaboradores [13].

Figura 4.8 Comparacao da acumulacao de osteopontina entre superficies sem
modificacao (esquerda) e com topografia nanométrica (direita).
Imagens extraidas da referencia 13.

E evidente o aumento drastico na quantidade de osteopontina
acumulada pela amostra com superficie de topografia nanométrica. E razoavel
se esperar, portanto, que os ripples nhanométricos desenvolvidos na superficie

modificada por laser de femtosegundo promovam melhoras nesse sentido.

Por ter sido processado ao ar, a modificacao por laser de femtosegundo
induziu também a formacdo de uma camada de Oxido superficial (Figura 4.9).
Dependendo dos parametros utilizados no equipamento de laser, podem-se
obter diferentes 6xidos, como o rutilo e 0 anatasio. Sabe-se que a formacéo
desses Oxidos proporciona aumento na resisténcia a corrosao e aumenta a
molhabilidade da superficie, propriedade desejada no processo de
osseointegracao [22,34]. A observacdo da secdo transversal do corpo de
prova por MEV mostrou que n&o ocorreram modificagbes microestruturais
severas nas adjacéncias da superficie modificada, com excecdo de uma

provavel dissolucéo de fase beta, com a formacao de uma diminuta camada de
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alpha-case. Entretanto, ainda que esse efeito tenha ocorrido, ndo excedeu um

alcance de 1-2 um.

10pm

Figura 4.9 Secédo transversal do corpo de prova modificado por laser de
femtosegundo. Nota-se a formagdo de uma camada de Oxido
superficial e auséncia de altera¢cdes microestruturais severas.

4.3 Ensaios de Fadiga

A Tabela 4.3 apresenta os resultados obtidos dos ensaios de fadiga
realizados nas amostras de referéncia (sem modificacdo) e nas amostras cuja

superficie foi modificada por laser de femtosegundo.
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Tabela 4.3 Resultados dos ensaios de fadiga.

Corpos de prova modificados por Corpos de prova sem modificacao
laser de femtosegundo superficia

Tensao Corpo de Ciclos Tenséao Corpo de
(MPa) prova (MPa) prova
600 1 5000000
650 1 5000000
675 1 178466
1 161075 700 1 5000000
700
2 169412
1 129903 1 1187103
750 750
2 104049 2 5000000
1 106211 1 594454
800
800 2 68799 2 2637000
3 103051
1 43401 850 1 296273
850
2 55417
900 1 259028

Observando a Figura 4.10, que apresenta as curvas S-N construidas a
partir dos dados da Tabela 4.3, a diferenca de comportamento imposta pela
modificacdo superficial por laser de femtosegundo fica evidente. Para um
mesmo nivel de tenséo, a queda na resisténcia a fadiga € de aproximadamente
uma ordem de grandeza, em termos da quantidade de ciclos até a fratura. Essa
reducdo, apesar de extremamente significativa, poderia ser ainda maior, haja
vista que as amostras de referéncia ndo passaram por processo de melhora do
acabamento superficial, possuindo, portanto, 0 mesmo acabamento da chapa
laminada, de aspecto grosseiro e cheio de riscos de manuseio e transporte. O
limite de fadiga, ou seja, nivel de tensdo abaixo do qual a probabilidade de
ocorrer fratura tende a zero, ficou situado ao redor de 650MPa.
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Figura 4.10 Curvas S-N obtidas para as amostras de referéncia e para as
amostras modificadas por laser de femtosegundo.

Potomati e colaboradores (doutoranda PPG-CEM e participante do
grupo de pesquisa do professor orientador deste trabalho) recentemente
avaliaram a influéncia na resisténcia a fadiga da modificacdo superficial por
laser do tipo Nd:YAG para fins biomédicos; a modificacdo, como mostrado na
Figura 4.11, compreendeu uma helicoidal em um corpo de prova cilindrico e os
parametros de operagéo utilizados foram bem diferentes dos adotados neste
trabalho, tomando como exemplo a fluéncia de 358J/cm?. Contudo, também foi
notada uma queda substancial na resisténcia a fadiga, atribuida pelos autores
a rugosidade superficial introduzida pelo laser. Os resultados citados estéo

contidos na tese (ja defendida) e em artigos em processo de submisséao.

Os valores de rugosidade determinados para as amostras avaliadas

neste trabalho n&o justificam a significativa reducdo na resisténcia a fadiga

observada, pois sédo equivalentes:

= Superficie sem modificacao: (Ra=0.80 um/ Rz =5.56 ym)
» Modificada por laser de femtosegundo: (Ra=0.78 um/ Rz =6.28 ym)
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onde Ra (roughness average) corresponde a média aritmética dos valores
absolutos dos desvios do perfil em relacdo a linha média, sendo o parametro
mais utilizado pela industria e também pelos trabalhos correlatos a este. Rz
corresponde a média aritmética dos cinco valores de rugosidade parcial (soma
dos valores absolutos das ordenadas dos pontos de maior afastamento), sendo

importante por descrever pontos com possivelmente maior efeito de entalhe.

Rotacao dd o
corpo de provas

Figura 4.11 Corpo de prova modificado por laser do tipo Nd:YAG utilizado por
Potomati e colaboradores.

Todos os corpos de prova de referéncia (sem modificacdo)
apresentaram nucleacdo da trinca de fadiga na aresta, como mostrado pela
Figura 4.12, representativa dessa condigdo. Esse comportamento € previsivel,
pois na flexdo engastada a tensao no fiboramento superior € a mesma para uma
dada secéo, e o efeito concentrador de tenséo devido a geometria da aresta foi
suficiente para induzir a nucleacédo da trinca de fadiga.
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HV det | mode rﬁag WD ‘ ol 1 mm :
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Figura 4.12 Corpo de prova sem modificacdo — nucleagéo da trinca de fadiga
na aresta.

Todos os corpos de prova com modificacdo superficial por laser de
femtosegundo apresentaram nucleacéo da trinca de fadiga no terco médio da
largura, ou seja, aproximadamente no centro da regido modificada, como
ilustrado pela Figura 4.13. Essa constatacdo é essencial na analise dos
resultados, pois indica uma predominancia do efeito do laser sobre os efeitos
concentradores de tensdo relacionados a geometria retangular (aresta) e ao

acabamento superficial grosseiro da chapa laminada.
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Figura 4.13 Corpo de prova modificado por laser de femtosegundo -
nucleacao da trinca de fadiga na regido modificada.

Observando superficie de fratura no MEV, nota-se que a nucleacao da
trinca de fadiga ocorreu em um pequeno intervalo que compreende dezenas de
microcolunas, e ndo de modo concentrado, como deveria ocorrer, por exemplo,

em um defeito ou entalhe concentrador de tensao.

PRV o S gt ‘M<,.x( <
'det mode| mag| WD

20.00 kV|ETD| SE |505x|11.9 mm o LASER 800MPa cp1

Figura 4.14 Regido de nucleacao da trinca de fadiga.
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Ampliando mais ainda a regido de nucleacao (Figura 4.15), percebe-se
uma espécie de destacamento da camada modificada, cujo aspecto € diferente
do perfil plano normalmente esperado para uma trinca de fadiga. Essa
observacéo sugere uma diferente condicdo metallrgica da camada modificada
e também indica uma profundidade afetada pelo aporte térmico do laser. H&
possibilidade, inclusive, da nucleacdo da trinca ter ocorrido sub-

superficialmente.

HV det | mode| mag .
20.00 kV|ETD| SE [3042x|11. 8mm

Figura 4.15 Destacamento da camada modificada na regido de nucleacao da
trinca de fadiga.

Em uma superficie fundida por laser, a regido adjacente ao material
fundido sera afetada termicamente e experimentara uma deformacao plastica
caracterizada por um fluxo nédo uniforme, que tem como consequéncia o
desenvolvimento de tensbGes residuais. Durante o resfriamento, a regido
fundida comecara a se solidificar a partir da interface soélido-liquido em direcao

ao centro da pista modificada por laser, havendo também uma fina camada
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superficial que solidificou com extracdo de calor por radiagdo com o meio. A
contracdo que ocorre durante o resfriamento induz tensdes trativas que,
guando ultrapassam o limite de escoamento do material adjacente, provocam
deformagc&o plastica [45]. E razoavel se esperar entdo a presenca de tensdes
residuais trativas nos corpos de prova modificados por laser de femtosegundo,

haja vista que houve fuséo superficial.

Apesar dos parametros de operacao diferentes e do aporte térmico bem
mais intenso, as consideracdes feitas por Robinson e colaboradores [40]
parecem compativeis com os resultados observados neste trabalho, sobretudo
pelo fato da nucleacéo da trinca de fadiga ter ocorrido no terco médio da regido
modificada, justamente o segmento indicado por Robinson e colaboradores
como sendo 0 exposto ao maior patamar de tensdes residuais trativas quando

se trata de trilhas adjacentes modificadas por laser (Figura 2.17).

Considerando todas as evidéncias observadas e o mecanismo de fusao
superficial pode-se, portanto, atribuir a significativa queda na resisténcia a
fadiga dos corpos de prova modificados por laser de femtosegundo
predominantemente a presenca de tensfes residuais trativas desenvolvidas

durante a solidificacdo da camada fundida.

Apesar desse estudo ser inicial e ndo ter englobado outras topografias
possiveis de serem obtidas pelo laser de femtosegundo, os resultados mostram
inequivocamente que a modificacdo superficial por esse processo, apesar de
reconhecidamente melhorar a osseointegracdo, tera como efeito associado
uma diminuicdo da vida em fadiga do componente. Isso n&o significa que o
processo deve ser excluido na fabricacdo desses componentes, mas, sim, que
no projeto dos mesmos, quando sujeitos a tensdes ciclicas, a regido modificada
devera permanecer restrita aos locais de menor nivel de tensdes. Com um
projeto adequado, sera possivel aproveitar todos os beneficios que o processo
fornece para a osseointegracdo, sem comprometer a integridade estrutural do

componente.
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5 CONCLUSOES

Nas condicbes de operacdo adotadas para 0 equipamento, a
modificacdo superficial da liga Ti-6Al-4V por laser de femtosegundo
desenvolveu uma topografia bimodal, de 6tima regularidade e composta por
microcolunas micrométricas cobertas por ripples, cuja periodicidade é de

aproximadamente 700nm.

Houve uma queda substancial na resisténcia a fadiga das amostras
modificadas por laser de femtosegundo. Em termos de namero de ciclos até a
fratura, a reducéo foi de aproximadamente uma ordem de grandeza, para um

mesmo nivel de tensao.

Todas as amostras de referéncia apresentaram nucleagéo da trinca de
fadiga na aresta do corpo de prova (sec¢ao transversal retangular). Todas as
amostras modificadas por laser de femtosegundo apresentaram nucleacao da

fratura de fadiga na regido modificada.

A andlise dos resultados indicou que a reducdo na resisténcia a fadiga
das amostras modificadas por laser de femtosegundo deve-se
predominantemente a presenca de tensdes residuais trativas desenvolvidas
durante a solidificacdo da camada fundida, haja vista que as rugosidades das

amostras modificadas e de referéncia sao equivalentes.
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6 SUGESTOES PARA FUTUROS TRABALHOS

Realizar um amplo estudo de resisténcia a fadiga de amostras
modificadas superficialmente por laser de femtosegundo, variando parametros

do equipamento de modo a se obter diferentes topografias.

Considerando a tendéncia a inducdo de tensfes residuais trativas do
mecanismo de solidificacdo, orientar a selecado dos parametros do equipamento
a fim de se desenvolver uma topografia constituida somente por ripples. Nesse
caso, € particularmente interessante uma reducdo da rugosidade superficial

antes da modificagéo por laser.

Modificar por laser de femtosegundo a superficie de implantes
ortopédicos comerciais, exclusivamente em regides cuja solicitacéo seja inferior
aos valores criticos determinados nos estudos iniciais, caso deste trabalho.
Submeter esses implantes a ensaios de fadiga normalizados a fim de se
comparar o desempenho com o de componentes ndo modificados,
estabelecendo também uma representatividade para os estudos iniciais na

predicdo do comportamento do produto final.
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