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RESUMO

As ligas B-titanio (Ti) possuem grande aplicabilidade na area biomédica
devido as propriedades como, baixa densidade, elevada resisténcia a corrosao,
baixo médulo de elasticidade (E) e biocompatibilidade, porém estas ligas néao
sao bioativas. Sendo assim, é necessario que se faca modificacdes superficiais
produzindo superficies bioativas e também com melhores propriedades
eletroquimicas. Assim, este trabalho avaliou o desempenho da bioatividade e
resisténcia a corrosédo da liga B Ti-40Nb modificada superficialmente através de
anodizacao, produzindo as nanoestruturas amorfas de nanotubos (NTs-AM) e
nanoporos (NPs-AM). Foi realizado o recozimento, com objetivo de avaliar a
variagdo no médulo de elasticidade (E) da liga. O recozimento também foi
utilizado para promover a cristalizagdo das nanoestruturas uma mistura das
fases anatase e rutilo, obtendo esta combinagcdo com o recozimento a 550 °C,
nomeadas NTs-HT e NPs-HT. Para aumentar a bioatividade dos NTs-HT e NPs-
HT foi realizado o processo de pré-calcificacdo (PC), a saber, NTs-PC e NPs-
PC. O comportamento eletroquimico foi estudado através de curvas do potencial
de circuito aberto (OCP), polarizagao potenciodindmica e espectroscopia de
impedancia eletroquimica (EIE). Amostras com NTs-HT e NPs-HT apresentaram
maior potencial de corrosao (Ecorr) € menor densidade de corrente de passivacao
(pass), € para a amostra NPs-HT foi observada a menor ipass de ~0,3 pA/cm?. Na
simulacdo da EIE por circuitos elétricos equivalentes (CEE) os NPs-HT
apresentaram maior resisténcia e espessura da camada de barreira. Apds 14

A “®

dias imersos em fluido corporal simulado (SBF) (do inglés “simulated body fluid”),
nao foi observada formagéao de hidroxiapatita (HAp) no substrato ndo modificado,
as condicdes NTs/NPs-HT exibiram moderada formagao de apatita, enquanto
que as amostras NTs/NPs-PC mostraram alta formacéo apatita, com ganho de

massa de ~3,5x superior as amostras anodizadas e recozidas.

Palavras-chave: Liga [B-Ti; Anodizacdo; Nanoestruturas de TiOz2; Pré-

calcificagcao; Bioatividade; Corrosdo; Médulo de Elasticidade.
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ABSTRACT

INFLUENCE OF SURFACE MODIFICATION ON CORROSION RESISTANCE
AND BIOACTIVITY OF BETA Ti-40Nb ALLOY FOR BIOMEDICAL
APPLICATIONS

B-titanium (Ti) alloys have great applicability in the biomedical area due to
properties such as low density, high corrosion resistance, low elasticity modulus
(E), and biocompatibility. However, these alloys are not bioactive. It is necessary
to make surface modifications producing bioactive surfaces and with better
electrochemical properties. For these reasons, this work evaluated the bioactivity
performance and corrosion resistance of the Ti-40Nb alloy modified superficially
by anodization, producing the amorphous nanostructures of nanotubes (NTs-AM)
and nanopores (NPs-AM). Initially, the annealing was carried out on anodized
samples with amorphous nanostructure to reduce the alloy’s E and crystallize the
amorphous nanostructures in a mixture of anatase and rutile, obtaining these
characteristics with annealing at 550 °C, namely NTs-HT and NPs-HT. The pre-
calcification (PC) process was performed to increase the bioactive behavior of
NTs-HT and NPs-HT, that is, NTs-PC and NPs-PC. The electrochemical behavior
was studied by open circuit potential (OCP), potentiodynamic polarization, and
electrochemical impedance spectroscopy (EIS). Samples with NTs-HT and NPs-
HT showed the highest corrosion potential (Ecorr) and lower passivation current
density (ipass), with the lowest ipass of ~0,3 yA/cm? being observed in NPs-HT.
The EIS simulation by equivalent electrical circuits (EEC), the NPs-HT showed
greater resistance and thickness of the barrier layer. After 14 days of soaking in
SBF, it was not observed HAp formation in the unmodified substrate, NTs/NPs-
HT conditions exhibited moderate apaite formation. In contrast, NTs/NPs-PC
samples showed high apatite formation, with apatite mass gain ~3.5x higher than
anodized and annealed samples.

Keywords: B-Ti alloys; Anodizing; Pre-calcification; TiO2 Nanostructures;

Bioactivity; Corrosion; Elastic Modulus.
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1 INTRODUCAO

Historicamente, o0 dano ou a perda de tecidos ou 6rgéos devido a doencas,
acidentes e envelhecimento tém sido um problema critico para a humanidade.
H4 evidencias de que no Egito antigo (1000 a.C), foi criada uma prétese de
madeira para substituir um dedo do pé amputado de uma mulher. Hipécrates
(460-370 a.C.), conhecido como “pai da medicina”’, apresentou a primeira
descricdo racional das fraturas 6sseas. Hegetor (100 a.C.) foi o primeiro a
descrever, em detalhes, a anatomia e o funcionamento da articulagéo do quadril.
Infelizmente, um alto nivel de infec¢cbes criticas e falha desses dispositivos
implantaveis existiam, devido a falta de técnicas de esterilizagcdo adequadas.
Essas evidéncias demonstram que as antigas civilizagdes contribuiram de forma
significativa, com conhecimento para o estudo e aperfeicoamento atual da
ciéncia dos biomateriais [1,2].

Com o aumento da expectativa de vida e, das atividades desempenhadas
por pessoas de faixa etaria mais elevada, sdo apontadas como as principais
causas do crescimento no numero de cirurgias para implantes ortopédicos [3].

Um biomaterial, em sua definicdo mais aceita, € qualquer substancia (ou
combinacado de substancias), que foi projetada para assumir uma forma que,
como um todo ou parte de um sistema vivo complexo é utilizada por determinado
periodo de tempo para o tratamento ou substituicdo de qualquer tecido, érgao
ou fungé&o deste organismo sem causar efeitos prejudiciais [1].

As ligas metalicas sdo a classe de materiais mais utilizada no campo
biomédico, representando cerca de 70% dos materiais utilizados como implantes
ortopédicos, dentarios e, mais recentemente, para endoproteses. A utilizagao de
ligas metdlicas como biomateriais ocorre pela sinergia entre boa resisténcia
mecanica e durabilidade, ao contrario das ceramicas e polimeros [1]. As ligas
metdlicas podem ser utilizadas como implantes temporarios (placas, pinos e
parafusos) e como implantes permanentes (substituicdo total da articulagao)
[1,2]. Entre as diversas ligas metalicas utilizadas no mercado, de materiais
implantaveis de longa duracéo, destacam-se o ago inoxidavel austenitico (316

L), ligas a base de cobalto-cromo (Co-Cr), titdnio comercialmente puro (Ti-c.p.),



ligas a base de titanio e as ligas niquel-titanio (NiTi - nitinol), quando utilizados
como implantes temporarios, destacam-se as ligas a base de Magnésio [1,2].

As ligas metédlicas para implantes devem apresentar caracteristicas
essenciais que sao: i) A liga metalica deve ter excelente biocompatibilidade e,
também deve ser livre de elementos considerados nocivos (toxicos) ao
organismo; ii) O implante deve exibir modulo de elasticidade préximo ao osso
humano, evitando o efeito de “stress shielding” (osteopenia), gerando grandes
tensdes na interface osso/implante, sobrecarregando o implante durante o
carregamento e deixando de exigir mecanicamente do 0sso, e assim
acarretando uma diminuicdo da produgcéo 6ssea e, dessa forma podendo levar
a fratura do osso préximo a regido do implante; iii) Devem possuir a capacidade
de osseointegracao, ou seja, além de ndo causar nenhum efeito negativo, a liga
metalica necessita (através de ligacdes quimicas e fisicas) prover e favorecer a
formacgao de tecido 6sseo (para préteses 0sseas); e iv) excelente resisténcia a
corrosdao em fluidos biolégicos, suprimindo ao maximo a liberagcdo de ions
metalicos no organismo que, além de causar graves efeitos para rejeicdo do
implante pelo organismo, podem levar a diminuicdo da resisténcia a fadiga
levando a falha catastréfica do implante e, dessa forma causando graves lesdes
ao implantado [3,4].

Por conciliar as caracteristicas descritas acima, as ligas de titanio (Ti) vém
sendo estudas ao longo dos anos devido a seu amplo espectro de aplicagdes,
podendo ser utilizadas nos campos aeroespacial, biomédico, entre outros [5,6].
As ligas de titanio mais comumente utilizadas em implantes, como a liga Ti-6Al-
4V e o titanio comercialmente puro (Ti-c.p.), tem a desvantagem de possuir
elevado modulo de elasticidade (~100-120 GPa) quando comparado ao do 0sso
humano onde o médulo de elasticidade varia, dependendo da regido do osso, de
10 a 40 GPa e assim inicia-se o processo de “stress-shielding” [7—10]. Além da
desvantagem em relagdo ao médulo de elasticidade da liga Ti-6Al-4V, outro fator
encontra-se na presenga de aluminio (Al) que pode apresentar toxicidade aguda,
além de ser reportado como um elemento ligado a disturbios neurolégicos, como
doenca de Alzheimer, doengas no figado e cancer de mama|[11,12]. Ja o vanadio

(V), por sua vez, ndo é um elemento naturalmente presente no organismo e sua



interagdo com sistemas biolégicos é um tema ainda controverso, com autores
defendendo sua acao como agente terapéutico alternativo, diminuindo os niveis
de glicose sanguinea em pacientes diabéticos [13,14]. Entretanto estudos na
direcao oposta, indicam a sua toxicidade em implicagbes como doengas
cardiacas, podendo até acarretar alteragdes anatdbmicas quando administrado
por via oral, sendo sua toxicidade geralmente associada a dose e geracao de
seus sub compostos, sendo a forma pentavalente (V') a mais nociva [15]. Em
decorréncia destes efeitos nocivos estes elementos, Al e V, devem ser evitados,
pois, como o0 processo de corrosdo/desgaste de um implante é inevitavel,
ocorrera a liberagao de ions metalicos no organismo [5,13].

Como forma de evitar o efeito de “stress shielding” e a presenga de
elementos toxicos, a producdo de novas ligas de titdnio com baixo moédulo de
elasticidade e livre de elementos toxicos vem sendo cada vez mais relatados e
estudados na literatura. Estas ligas sao conhecidas como ligas B-Ti essas sao,
ao mesmo tempo, livres de elementos tdxicos e possuem modulo de elasticidade
mais baixo e comparavel ao do osso humano [6,16—18]. As varias ligas B-Ti: Ti-
13Nb-13Zr [18], Ti-35Nb-5Ta-7Zr (TNZT) [19] e Ti-29Nb-13Ta-4,6Zr [20] tém
sido especificamente desenvolvidas para uso biomédico. Dentre os elementos
B-estabilizadores um dos mais eficientes é o niébio, que mesmo em pequenas
quantidades (10% em peso) ja produz uma estrutura do tipo a+ [21,22]. A liga
B Ti-40Nb (40% em peso) possui como importante caracteristica o baixo moédulo
de elasticidade ~65 GPa [22-24].

As ligas metalicas utilizadas em implantes devem ser, obrigatoriamente,
biocompativeis, entretanto uma desvantagem recorrente em todas as ligas
metdlicas ocorre em relacdo a bioatividade [18]. O contato direto na interface
metal/osso ndo implicara na formagéo e desenvolvimento de tecido 6sseo [25].
A formagao 6ssea em torno dos implantes metélicos de fixagdo biolégica é um
processo de multiplos passos, conforme mostra a Figura 1.1, que envolve
adesdo de osteoblastos, proliferacéo, diferenciacdo, secrecdo de proteinas e
mineralizagao [3,26]. Entre varios fatores, as propriedades quimicas e fisicas da

superficie do implante, como composi¢ao quimica, rugosidade, molhabilidade e



energia de superficie, sdo alguns dos parametros mais importantes que podem
influenciar as interacdes osso-implante [3,26].
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Figura 1.1 - Esquema simplificado do processo de regeneracao éssea. Adaptado
de [3].

Como forma de melhorar a resposta biolégica dos implantes, a engenharia
de superficies tem um papel fundamental na busca por superficies que, otimizem
a bioatividade e consequentemente a formacdo e desenvolvimento do tecido
0sseo [3]. Neste sentido, varias pesquisas tém sido desenvolvidas visando a
modificagdo da superficie dos implantes através de diversos processos
envolvendo métodos mecanicos, quimicos e fisicos de tratamento de superficie,
obtendo assim, os mais variados graus de texturas e morfologias [27].

Dentre as técnicas utilizadas na modificagdo superficial, a anodizagao é
uma das técnicas mais comumente utilizada [18,25,28-30]. Em certas
condicbes, a anodizacdo permite sintetizar uma rede organizada de
nanoestruturas (nanotubos e nanoporos) de TiOz (6xido de titanio ou titania) que,

conferem melhor bioatividade ao material [18,31]. A vantagem dessa técnica



esta relacionada ao seu baixo custo de produgcdo e, quando associada a
tratamentos térmicos adequados permite um controle preciso da morfologia e da
estrutura cristalina da camada nanoestruturada [4]. Além do mais, a anodizagéo
ndo apenas melhora as propriedades bioativas da superficie, mas também é
possivel o encapsulamento de farmacos que se liberados de maneira controlada
evitam o risco de infeccdes nos primeiros dias pos-implante e a deposicao de
elementos como caélcio (Ca) e fosforo (P) que aceleram o processo de
osseointegracao [32].

Tendo em vista que nenhum implante é completamente inerte em meios
bioldgicos durante um periodo razoavel de tempo, e que, em praticamente, todos
0S casos 0s implantes ndo possuem elementos que ocorrem naturalmente no
corpo humano, entdo a selecao dos elementos presentes nos implantes deve
apresentar baixa toxicidade nas quantidades passiveis de liberacdo in vivo
[33,34]. Em vista disto outro aspecto de extrema importancia a ser considerado
e estudado de maneira aprofundada é o processo de degradacédo do implante,
seja por corrosdo ou desgaste [35]. A baixa taxa de desgaste e a resisténcia a
corrosao dos materiais utilizados como implantes que interagem com os fluidos
corporais evitam que resulte, na maioria das vezes, na liberagdo de ions
metdlicos ou fragmentos metélicos pelo implante no corpo, diminuido a vida util
do implante e, principalmente, causando reagdes alérgicas ou toxicas
[18,25,34,36].

OBJETIVO

Portanto, o objetivo principal deste trabalho é avaliar a bioatividade e o
desempenho a corrosdo de amostras da liga B Ti-40Nb anodizadas e recozidas,
obtendo NTs e NPs e pela prévia bioativacdo através do processo de pré-
calcificagdo (PC), bem como a obtencdo do menor mdédulo de elasticidade

possivel obtido com a realizacdo de tratamento térmico de recozimento.






2 REVISAO BIBLIOGRAFICA
2.1 Biomateriais metalicos

A grande revolugéo e consequente uso de biomateriais metélicos como
implantes, pode ser remetida ao século XX, mais especificamente, durante a
Revolugéo Industrial quando a industria metalurgica comegou a se expandir [2].
O uso de biomateriais metalicos ocorreu particularmente como implantes, na
reparacao 6ssea, principalmente na fixacao de fraturas internas de ossos longos
[2]. Um biomaterial pode ser utilizado para reparar, ou até mesmo, substituir
tecidos e 6rgaos, restaurando, ou melhorando, fun¢des originais [1].

Espera-se que os biomateriais utilizados como implantes sejam altamente
ndao toxicos, nao cancerigenos e nao devam causar nenhuma reacao
inflamatoria ou alérgica no corpo que possa levar a morte celular ou prejuizo das
funcdes celulares ou dos tecidos [37]. Para que um biomaterial obtenha sucesso
este deve possuir caracteristicas muito importantes como biocompatibilidade e
biofuncionalidade [38]. Biocompatibilidade foi definida como a capacidade de um
material quando implantado n&o produzir nenhuma resposta negativa no
organismo [37]. Por sua vez a biofuncionalidade € definida como a capacidade
de um dispositivo funcionar com resposta apropriada do hospedeiro em uma
aplicacéo especifica [37]. Em geral, os biomateriais sdo classificados como
biotolerantes, bioativos e bioabsorviveis de acordo com sua interagdo com 0s
tecidos circundantes, conforme apresentado na Tabela 2.1 [6,37].

Os materiais bioativos séo preferencialmente requeridos em aplicacoes
ortopédicas, pois dao origem a uma alta integracdo com o0 0sso circundante,
estimulando a osseointegracao, entretanto materiais biotolerantes também sao
aceitos para a fabricacao de implantes. Os materiais bioabsorviveis se destinam
a se dissolver no corpo apdés cumprirem sua fungdo. Nos ultimos anos, no
entanto, o potencial de materiais bioabsorviveis aléem dos dispositivos de fixagéo
ortopédica tornou-se cada vez mais evidente. Eles ndo apenas foram
fundamentais para impulsionar o progresso no desenvolvimento de dispositivos
de “drug delivery’, mas também estdo desempenhando um papel importante na

em aplicagdes mais recentes, incluindo “stents” e enxertos vasculares [1,6,37].



Tabela 2.1 - Classificagédo geral de biomateriais de acordo com sua interagéo

com os tecidos circundantes. Adaptado de [6].

Classificacao Resposta Materiais

Biotolerantes Formacdo de uma Ti e sua ligas;
camada de tecido Co-Cr;
conjuntivo ndo aderente Aco inoxidavel.

a superficie do implante

Bioativos Formacdo de tecido Biovidros;
6sseo ao redor do Fosfatos de calcio
material do implante (HAp).

exibindo uma forte
integracao com a

interface implante/osso

Bioabsorviveis Substituido pelo tecido Enxertos dsseos
autélogo processados;
Quitosana.

Dureza, resisténcia a tracdo, moédulo de elasticidade e alongamento de
implantes séao de primordial importancia [39]. A resposta do material as repetidas
cargas ou esforgcos ciclicos é determinada por sua resisténcia a fadiga, que
determina o sucesso de longo prazo do implante submetido a carregamento
ciclico, por exemplo, durante a mastigacao, caminhada ou corrida [37]. Portanto,
materiais com excelente combinacdo de alta resisténcia e moddulo de
elasticidade o mais préximo ao do osso, devem ser utilizados como implantes
[6]. No entanto, os materiais de implante atuais tem maior rigidez do que 0 0ss0,
evitando que a tensdo necessaria seja transferida para o osso adjacente [6]. Isso
resulta na reabsorcdo 6ssea ao redor do implante e, consequentemente, na
soltura do mesmo, essa incompatibilidade biomecénica que leva a reabsor¢ao
ossea é conhecida como “stress shielding” [37].

Para que um biomaterial seja implantado com sucesso, durante a
regeneracdo Ossea € desejavel que este seja, a) biofuncional apresentando

médulo de elasticidade o mais préximo possivel ao 0sso e resistente a corros &o;



b) biocompativel que ndo cause nenhum efeito prejudicial ao implantado; c)
osseointegravel sendo capaz de promover o crescimento 0sseo através de
ligagbes quimicas [1]. Por conta destas caracteristicas s&o poucos materiais
metélicos que podem ser utilizados como implantes, com destaque para os agos
inoxidaveis austenitico (316L), e principalmente o titanio e suas ligas [39,40]. O
uso destas ligas é amplamente difundido como implantes. Uma grande
vantagem do titanio e suas ligas € a resisténcia a corrosao e biocompatibilidade
superiores, quando comparadas ao ago inoxidavel e as ligas de Co-Cr [40]. De
forma geral a resisténcia a corrosao e a biocompatibilidade das ligas de titanio
estdo relacionadas com a formacado de um filme éxido de TiO2, de escala
nanométrica, formado de maneira espontanea na superficie do metal quando em
contato com o ar [5]. Sendo que estes 6xidos sao bastante estaveis e aderentes
a superficie [39]. Uma caracteristica importante do TiOz2 é a repassivagao, ou
seja, apds o rompimento deste filme, por conta do ambiente agressivo onde esta
inserido o implante [27,41]. O tempo de repassivagdo desta camada sera
determinante para estimar a taxa de corrosao [42].

Apesar do titanio ter propriedades vantajosas em relacdo aos acos
inoxidaveis, o titanio comercialmente puro (Ti-c.p.) tem baixa resisténcia ao
cisalhamento, tornando inadequado o0 uso em placas e parafusos [6,39].

Devido as limitagbes desses biomateriais, a vida util dos implantes &
restrita a cerca de 10 anos [39]. Este fato estimulou a pesquisa e
desenvolvimento e a otimizagao de implantes com médulo de elasticidade o mais
préximo possivel ao osso humano [6]. Um esquema das varias causas de falha
do implante que pode levar a realizagao de uma cirurgia de revisdo é mostrado
na Figura 2.1 [6].
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Figura 2.1 - Esquema das varias causas de falha do implante que podem levar

arevisao da cirurgia. Adaptado de [6].

O desenvolvimento de ligas B-Ti de baixo mdédulo de elasticidade e
baseadas em elementos n&o toxicos ao organismo € um dos avangos mais
significativos neste campo [6,39]. Neste contexto, as aplicagcdes mais comuns
incluem fios, parafusos, placas para fixacao de fraturas, implantes dentarios e
préteses para substituicdo de articulagdes, conforme apresentado na Figura 2.2
[43].
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Adaptado de [43].

2.2 Titanio e suas ligas

O titanio foi descoberto por Willian Gregor, um mineralogista inglés, em
1791. Durante uma analise quimica Willian Gregor isolou, a partir da ilmenita,
(FeTiOs) uma substancia residual contento um metal desconhecido, inicialmente
chamado de manacanita (manaccanite), em homenagem ao Vale de Manaccan,

local onde foi descoberta. Em 1795, o alemao Martin Heinrich Klaproth descobriu
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a mesma substancia metalica no rutilo, um 6xido de titanio, neste mesmo ano o
titAnio recebeu no seu atual nome. O nome Titanio vem dos primeiros filhos
mitolégicos de Gaia e Urano, os Titds na mitologia grega. Somente em 1910, o
americano Matthew Albert Hunter isolou o metal utilizando TiCls [39].

Na década de 1940, impulsionado pela segunda guerra mundial, o
luxemburgués Wilhelm Justin Kroll desenvolveu o processo Kroll, sendo capaz
de produzir grandes quantidades de titdnio metalico. Embora ainda seja o
processo mais utilizado, o processo Kroll envolve diversas etapas e grande
quantidade de energia, isto confere alto custo ao titanio [37,44].

O titénio é o quarto metal mais abundante na crosta terrestre, superado
apenas pelo aluminio, ferro e magnésio. O titanio possui uma o6tima relagéo
peso/resisténcia mecanica, além de baixa densidade e, principalmente,
excelente resisténcia a corrosdo, além de ser biocompativel. As propriedades

fisicas do titanio estdo resumidas na Tabela 2.2 [37,39].

Tabela 2.2 - Propriedades fisicas do titanio (Ti). Adaptado de [39].

Propriedades Valores
Numero atébmico 22
Massa molar 47,9 g/mol
Densidade 4,54 g/cm3
Temperatura de fuséo 1668 °C
Temperatura de transformacgéo alotrépica 882 °C
Médulo de elasticidade (E) — a 115 GPa

O titdnio e suas ligas passaram a ser utilizadas em aplicacdes
aeroespaciais na década de 1940 nos Estados Unidos, em particular por sua
leveza, resisténcia a temperatura e excelente resisténcia a corrosao [39,45]. Na
industria aeroespacial, a liga Ti-6Al-4V é a mais utilizada, que é encontrada em
pecas na fuselagem, no motor, trem de pouso, entre outras partes [39]. Apesar
do alto custo do titdnio, como produto acabado, seu uso tem crescido em outras
industrias, por exemplo, na industria quimica, petroquimica ou nuclear

(contencdo, tanques, etc.) por sua alta resisténcia a corrosdo. Sua
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biocompatibilidade também torna o titdnio um excelente candidato para as
industrias alimenticia, cervejeira, vinicola e farmacéutica [39,45]. O titanio e suas
ligas tém sido utilizados como biomateriais implantaveis desde a década de 1950
(préteses de quadril e joelho, valvulas cardiacas, placas e parafusos para reparo
de fraturas, implantes dentarios, etc.) [37].

Assim como o ferro, o titanio € um material alotrépico, ou seja, em baixas
temperaturas possui uma estrutura do tipo hexagonal compacta (HCP),
conhecida como fase a; na temperatura de, aproximadamente, 882 °C ocorre a
transformacao alotrépica do titanio que passa a possuir estrutura cubica de corpo
centrado (CCC) chamada de fase B (Figura 2.3) [39].

(@) ,

(1011) — :

0.468 nm
v

(1010)—

/ 0.332 nm
D~ (0001) 2

0.295nm '\
az

Figura 2.3 - Estruturas cristalinas do titanio. (a) hexagonal compacta, fase a; (b)

cubica de corpo centrado, fase 8 [39].

O titanio é um metal altamente reativo que, em virtude de sua elevada
afinidade quimica entre o metal e o oxigénio, quando exposto ao ar forma
espontaneamente uma camada de 6xido em sua superficie [39]. A camada de
oxido que cobre naturalmente as ligas de titanio consiste geralmente no 6xido de
Ti mais termodinamicamente estavel, o TiO2[45,46]. No entanto, o titanio pode
assumir uma ampla gama de éxidos, como por exemplo: TiO, TizO, Ti202, Ti2Os,
TisO2 e TisOs [39,45,46]. A camada compacta de TiOz2 exibe trés polimorfos
cristalinos: anatase (tetragonal), rutilo (tetragonal), e brookita (ortorrébmbica),

mas também pode ser amorfo [46].
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O rutilo tem a menor energia livre e € 0 mais comum, o mais estudado e
conhecido dos trés polimorfos. Anatase, que é raro em comparagao com o rutilo,
€ de grande interesse particularmente pela sua aplicacdo em dispositivos
fotovoltaicos [47]. Brookita é a forma mais rara do mineral e ndo € facilmente
obtida sinteticamente. Brookita e anatase sdo polimorfos metaestaveis e se
transformam exotermicamente em rutilo; a transformacgao é irreversivel e ocorre
em uma faixa de temperaturas (400—-1200 °C) dependendo de vérios fatores,
como a presenga de impurezas e o tamanho das particulas [47].

O TiO2 formado sob a exposicdo ao ar € tdo compacto que € quase
impossivel que o oxigénio penetre nele, bloqueando rapidamente a oxidacao do
metal e 0 espessamento da camada, possuindo espessura que varia de 3-7 nm
[46]. Finalmente, como o TiO2 é quimicamente inerte, ele confere maior
estabilidade a superficie, garantindo assim protecdo do metal contra a corrosao
nos mais diversos meios [45,46].

Dependendo da microestrutura, na temperatura ambiente, as ligas de
titdnio podem ser classificadas como a, near-a, a+3, p-metaestavel, p-estavel,
esta classificacédo é definida pela quantidade das fases a e B, na microestrutura
da liga na temperatura ambiente [6,43]. Na Figura 2.4 esta apresentado de
maneira ilustrativa o diagrama de fases de ligas de titanio com adicao de
elementos a e B estabilizadores [39].

Elementos de liga como Al, O, N e C sdo a estabilizadores, pois,
aumentam a temperatura B-transus (temperatura de transformagéo de a para )
[6,45,46]. Os elementos, como V, Mo, Nb, Ta e Fe estabilizam a fase 8 e séo
conhecidos como B estabilizadores, estes elementos aumentam o campo de
transformacao a para 8 [6]. Existe ainda os elementos de carater neutro, como
Zr e Sn, estes elementos nado influenciam na transformacado de fases, sao
adicionados para otimizar propriedades especificas. Os elementos
B estabilizadores s&o divididos em pB-isomorfos (V, Zr, Nb, Mo, Ta), estes
elementos aumentam o campo de estabilidade da fase B; os elementos -
eutetodides (Cr, Mn, Fe, Co, Ni, Cu, Si e H), apresentam reacao eutetoide a partir
dafase B [6,37,45].
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B-estabilizador

Figura 2.4 - Diagrama de fases de ligas do titdnio contendo a e 3 estabilizadores.
Adaptado de [39]

As ligas que contém apenas a-estabilizadores e consistem inteiramente
de fase a e sdo conhecidas como ligas a. As ligas de titanio que contém entre 5
a 10% de fase B s&o conhecidos como ligas near-a. Estas ligas, geralmente,
apresentam resisténcia mecanica moderada, boa resisténcia a fluéncia e alta
resisténcia a oxidacao [6,39,45].

As ligas contendo maior quantidade de (-estabilizadores, resultando em
uma estrutura com 10 a 30% de fase B sdo habitualmente chamadas de ligas
a+B. E a classe de ligas de titanio mais utilizada, sdo empregadas em grande
parte das aplicagdes industriais das ligas de titanio. E possivel, através de
tratamentos térmicos obter diferentes microestruturas para aplicagoes
especificas [24,48]. A Figura 2.5 apresenta os diferentes diagramas de fase do

titdnio, dependendo dos elementos de liga [39].
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p
a'x+ By B+ TixAy o
a + TixAy
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Ti Ti
p estabilizador neutro
a.estabilizador B isomorfo B eutetoide

(Al,O,N, C) (V, Mo, Nb, Ta) (Fe, Mn, Cr, Ni, Cu, Si, H) (Zr, Sn)

Figura 2.5 - Efeito dos elementos de liga nos diagramas de fase de ligas de
titdnio. Adaptado de [39].

As ligas do tipo B possuem na sua microestrutura mais de 50% de fracao
volumétrica da fase B. As ligas onde a estabilizagcdo da fase B ocorre em
temperatura ambiente sdo designadas de ligas B-metaestaveis. As ligas -
metaestaveis apresentam a transformagdo B—B+a, quando submetidas ao
tratamento térmico de envelhecimento [21,49]. As ligas do tipo B estaveis, sdo
aquelas com teor de elementos B-estabilizadores suficiente para ndo ocorra a
decomposi¢cdo martensitica no resfriamento rapido [50].

A estabilidade das fases do Ti pode ser prevista pelos parametros Bo e
Md. O parametro Bo (“bond order”) esta associado a for¢a de ligagao covalente
entre o Ti com o elemento [X], o parametro Md (mean “d” orbital energy level)
relaciona-se ao nivel eletrénico do orbital “d” do elemento [X] adicionado ao Ti,
que pode ser correlacionado com o raio atdbmico e eletronegatividade do
elemento [X] [51]. Sendo assim, os parametros Bo e Md estimam a forga de
interagcdo dos elementos de liga com os elementos da matriz de titanio. Na
Tabela 2.3 estdo apresentados valores para alguns elementos utilizados em
ligas de titanio [51]. O valor médio dos parametros Bo e Md é calculado por meio
da média ponderada destes parametros, a partir da soma da fragéo atémica de
cada elemento quimico com seu respectivo valor tedrico, conforme apresentado
nas Equacdes 2.1 e 2.2 [51,52].

Bo=ZixiBoi (2.1)
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Ma=ZixiMai (2.2)

onde xi representa a porcentagem atémica do elemento de liga.
Com os valores de Bo e Md € possivel construir um diagrama (Figura 2.6).
Neste diagrama, é possivel observar as fases presentes, como por exemplo a
transicdo de B/B+w, onde a fase w € deletéria as propriedades mecanicas das
ligas de titanio, observa-se também o valor do médulo de elasticidade, que

diminui com o aumento dos valores dos parametros Bo e Md [51,52].

Tabela 2.3 - Valores de Bo e Md para alguns elementos. Adaptado de [51].
3d Bo Ma 4d Bo Ma 5d Bo Ma
Ti 2,790 2,447 Zr 3,086 2,934 Hf 3,110 2,975
v 2,805 1,872 Nb 3,099 2,424 Ta 3,144 2,531
Cr 2779 1,475 Mo 3,063 1,961 W 3,125 2,072
Mn 2,723 1,194 Ru 2,704 0,859 Pt 2252 0,146
Fe 2,651 0,969 Rh 2,736 0,561 Au 1,953 0,258

2,96
- B
A B+o (4‘8-
2,94 g B+co+a av» -
oL
] (+O added)
2,92 |
(50-60)
2,90 | B/B+w
Ti4d0NDb
B H,\;J‘:uu.:a R,
2,88 |
a @Ti42Nb
< > DTi-7,5Mo T
286 | (60~70) Ti-14Mo ®Ti-10Ta
g TeTi-1sMo @Ti-50Ta
escormrregamento Ti-25Nb q0Ti-60Ta
HTi-27,5Nb dITi-64Ta
2,84 ©Ti-36Nb_ _ _ dzTEasv_ |
Ti-30Nb-1Fe
TI-50Ta-20Zr
a2 DTi-30Zr-10Nb-10Ta(mol %)
®TI-35Nb-0,20
280 IDTi-20Nb-13Ta-4,62r-0,160
2 e Ti-35Nb-10Ta-52r-0,240
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278 R Ti-23Nb 0,7 Ta-2Zr-1, 20(@mol %)
72,35 2,40 2,45 2,50 2,55 2,60
? 1 ? 7 2
Md

Figura 2.6 — Diagrama Bo vs. Md. Adaptado de [51].
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2.2.1 Nibbio e o sistema Ti-Nb

O niébio foi descoberto em 1801, pelo quimico inglés Charles Hatchett.
Inicialmente, Charles Hatchett chamou o elemento de columbio, pois, o metal foi
isolado pela reducdo da columbita [53]. Em 1844, o quimico alem&o Heinrich
Rose imaginou ter descoberto um novo elemento ao analisar uma tantalita
(mineral de onde se obtém o tantalo) e o batizou de nidbio [54,55]. Somente em
1950 o nidbio foi oficialmente adotado Unido Internacional de Quimica Pura e
Aplicada (IUPAC) [53]. O nome nidbio deriva da deusa grega Niobe, que é filha
do deus grego Tantalo [53].

Atualmente, a mais importante aplicacdo do niébio em processos
industriais, € como elemento de liga para conferir melhorias das propriedades
nos acos de alta resisténcia e baixa liga, usados na fabricacao tubulagées para
transporte de gas sob alta presséo [55,56].

As ligas binarias de Ti-Nb tém sido estudadas como candidatos
promissores para aplicacdo ortopédica, devido a sua alta biocompatibilidade,
baixo modulo de elasticidade e elevado limite de resisténcia [57]. Como um dos
elementos B-estabilizadores mais eficientes, o niébio tem uma influéncia
importante na transformagcdo oa—f nas ligas Ti-Nb, dissolvendo-se
completamente em B-Ti [56,57]. Na Figura 2.7 est4 apresentado o diagrama de
equilibrio Ti-Nb, onde estd sendo mostrado a temperatura Liquidus e a B-Transus
da liga Ti-40Nb. [58].

Significativa atencao tem sido dada ao impacto da concentracao de Nb na
evolucao microestrutural das ligas de titanio [57]. Dados experimentais indicam
que, se a quantidade de nidbio for menor que 10% (em peso), a liga pode exibir
uma transformagao martensitica durante o resfriamento rdpido. Para valores
maiores que 10% (em peso), a fase B pode ser retida em um estado metaestavel
[56,57]. Ligas Ti-Nb contendo 15% (em peso) de Nb, quando submetidas a
resfriamento brusco é possivel obter uma estrutura martensitica (a’); para teores
entre 17,5 a 25% (em peso) de nidbio a estrutura obtida com resfriamento rapido
€ do tipo martensitica (a”’) [59]. Com teor de nidbio de, aproximadamente, 27,5%

(em peso) é formada a fase B-metaestavel, durante resfriamento rapido [57].
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Em termos de ligas binarias de Ti-Nb, a fase-p é mais estavel conforme
ocorre 0 aumento da quantidade de niobio na liga, aproximadamente 40% (em
peso) € necessario para reter a fase- a temperatura ambiente, enquanto que
com 30% (em peso) a fase-p € obtida com resfriamento rapido [56]. Numerosas
ligas binarias de Ti-Nb sédo usadas para aplicacbes biomédicas (Ti-35Nb, Ti-
40NDb, Ti-45Nb) [60—62]. A excelente biocompatibilidade de ambos os metais foi
demonstrada, em estudos in vitro, liberando ions de Ti e Nb de p6s-metalicos em
células de fibroblastos osteoblastos, foi observado que os ions ndo tinham efeito
prejudicial no crescimento das células [63].

% AtOmica

0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100
2600 : S
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68 °C

B-Ti-Nb

TEMPERATURA (°C)

B-Transus ~510 °C

40 50 60 70 80 90 100
» Nb

% em Peso

Figura 2.7 - Diagrama de equilibrio Ti-Nb. Adaptado de [58].

Hon et al. [59] estudaram os efeitos do teor de Nb nas propriedades
mecanicas e microestrutura de ligas binarias de Ti-Nb laminadas a quente e
resfriadas em forno, aumentando gradualmente a concentracao de Nb de 14%

para 40% (% em peso). Nesta faixa, este sistema de liga inicialmente tem uma



20

estrutura duplex a+B, com o teor de a diminuindo gradativamente até seu
desaparecimento a 30% Nb, e o teor de w aumentando até o limite da
estabilidade a. Em contraste, as ligas fundidas e temperadas investigadas em
uma faixa mais estreita, de 16% a 28,5 % de Nb (em peso), exibem a" como fase
primaria, com pequenas quantidades de  ou w quando a quantidade de Nb é
inferior a 20% (em peso). Analogo ao estado resfriado no forno, as fragcdes de
volume de B e w aumentam conforme a fragédo de volume de a” diminui, e a
adicao suficiente de Nb eventualmente vé uma diminuicédo na fracao de volume
w e, portanto, no médulo de elasticidade.

No artigo de Mello et al. [60] discutem os efeitos de tratamentos térmicos
de envelhecimento na microestrutura, transformagao de fase e comportamento
mecanico da liga Ti-35Nb. As amostras foram tratadas termicamente no campo
B, temperadas e envelhecidas sob diferentes condicbes de taxas de
aquecimento, temperatura de envelhecimento isotérmico e tempo de
envelhecimento isotérmico. Verificou-se que a precipitacao isotérmica da fase w
ocorre acima de 300° C, sua dissolucao ocorre entre 430 e 500 °C. Os resultados
indicam que a liga Ti-35Nb submetida a uma taxa de aquecimento de 30 °C/min
e uma temperatura de envelhecimento isotérmico de 500 °C aplicada por 4 h
garantiria alta resisténcia mecanica e baixo moédulo de elasticidade. A aplicagao
dessas condicdes de envelhecimento levou a uma microestrutura composta por
precipitados de fase a muito refinados e homogeneamente dispersos na matriz
dafase B3, apresentando uma resisténcia a tragao final de 972 MPa, alongamento
de 7,5% e modulo de elasticidade de 78 GPa.

Helth et al. [24] utilizaram diferentes estratégias para o endurecimento da
liga B Ti-40Nb, com intuito de otimizar a biofunicionalidade mecénica. As
estratégias sao baseadas em tratamentos termomecanicos compostos por
diferentes etapas de laminacdo a quente e a frio, bem como tratamentos de
recozimento visando a exploragdo sucessiva de diferentes mecanismos de
endurecimento (por trabalho a frio e por precipitagcdo). Os testes de tracao
revelaram que o refinamento do grdo em uma ordem de magnitude tem apenas
um pequeno impacto na melhoria da biofuncionalidade mecéanica da liga B-Ti-

40Nb. No entanto, o endurecimento por trabalho a frio melhora efetivamente a
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resisténcia a tragcdo em 30% para um valor de 650MPa, enquanto que 0 modulo
de elasticidade de liga permanece em 60GPa. Verificou-se também, que o
endurecimento por precipitacdo da fase a tem um efeito crescente sobre a
resisténcia e o médulo de elasticidade, mesmo em fracdes de fase a baixas. As
mudancgas de textura que evoluem a laminagéo a frio influenciam marcadamente
o comportamento de recristalizagcdo. No entanto, no mesmo estudo, os autores
observaram que os resultados ndo mostram um efeito significativo da textura nas
propriedades mecanicas da liga B Ti-40Nb.

Em estudo desenvolvido por Pilz et al. [48] foi avaliado o efeito do
processamento termomecanico das ligas Ti-36Nb e Ti-40Nb com a adi¢céo de
3,5% em peso de indio (In). Ambas as ligas apresentam maior estabilidade da
fase B em comparag&o com ligas binarias devido as adigdes In. Isso leva a uma
fracdo reduzida da fase a" no caso da liga Ti-36Nb-3,5In e a supressao da
formagao da fase a", induzida por deformacéao, para a liga Ti-40Nb-3,5In. As
propriedades mecanicas das ligas foram posteriormente estudadas por ensaios
de tracdo no estado recristalizado, revelando valores de mddulo de elasticidade
reduzidos de 58 GPa Ti-40Nb-3,5In e 56 GPa Ti-36Nb-3,5In em comparagcao
com 60 GPa conforme determinado para Ti-40Nb [24].

No trabalho de pesquisa desenvolvido por Reck et al. [61] com foco no
comportamento em fadiga da liga Ti-40Nb (% em peso) com uma microestrutura
de fase B Unica e um modulo de elasticidade de 60 GPa. Os resultados
experimentais revelam uma grande dispersao e uma resisténcia a fadiga de 150
MPa em 2x108 ciclos (R=1). A concentracdo de tensbes nessas falhas
superficiais, geradas pelo corte a laser, juntamente com a sensibilidade ao
entalhe das ligas de titanio, sdo a principal razdo para a dispersao pronunciada
dos resultados de fadiga acompanhados pela iniciacdo de trincas sempre
comecando da superficie. Como referéncia foram utilizadas amostras de Ti-c.p.
(ASTM Grau 4), produzidas e testadas nas mesmas condi¢6es da liga Ti-40Nb
exibem uma resisténcia a fadiga de 200 MPa a 2x10° (R=1) ciclos.

A liga B Ti-40Nb também se destaca no campo de materiais destinados
ao armazenamento de hidrogénio no estado sélido. A liga B Ti-40Nb apresenta

excepcional conformabilidade, podendo ser processadas por laminagao a frio em
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diversos passes, o que pode melhorar as propriedades de absorcao de
hidrogénio. Araujo-Silva et al. [64] investigaram os efeitos da laminagdo a frio
nas propriedades de absor¢cao de hidrogénio da liga de Ti-40Nb fundida a arco
e resfriada rapidamente. As amostras foram processadas por laminagao a frio
com 40 e 80 passes. ApOs a laminacao a frio as ligas Ti-40Nb apresentaram
elevada densidade de defeitos cristalinos, rachaduras e energia de deformacéao
armazenada que aumentou com a quantidade de passes de laminagdo. Na
temperatura ambiente, as amostras deformadas com 80 passes absorveram
~2,0% em peso de hidrogénio ap6s 15 min, enquanto as amostras deformadas
com 40 passes absorveram ~1,8% em peso durante 2 h. Quando comparados
com amostras ndao deformadas esses resultados foram ainda mais expressivos,
que absorveram ~1,7% em peso apds 2 h a 300 °C. A dessorcao de hidrogénio
evoluiu da mesma forma que a absor¢cao quanto a quantidade de deformacéo,
reduzindo a temperatura de dessorgdo de ~270° C, para amostras deformadas

com 40 passes, a ~220° C, para amostras com 80 passes.

2.3 Modificacao superficial

A selecao adequada de um biomaterial deve ter como principais
propriedades o médulo de elasticidade o mais préximo possivel ao do 0sso,
resisténcia a corrosdo em fluidos corporeos, e resisténcia a fadiga ciclica.
Entretanto somente estas caracteristicas ndo sao suficientes para determinar o
sucesso de um implante. Processos de modificacdo superficial tém sido
propostos com o objetivo de aumentar a area de superficie e a qualidade da
adesdo da interface osso/implante [25]. E reconhecido que a superficie do
implante tem vital importdncia na resposta do organismo aos dispositivos
médicos implantados. Dentre os varios parametros de superficie destacam-se a
rugosidade, composicdo quimica e molhabilidade [65-67]. Modificacdes
superficiais em implantes podem influenciar o processo de osseointegracao,
desde a diferenciagdo celular na interface osso/implante e na
qualidade/quantidade de matriz 6ssea que sera depositada e por fim calcificada
na superficie do implante [65,68]. Estas modificagdes permitem, ndo somente a
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recuperagao mais rapida do paciente, mas também a fixagcado estavel entre o
osso/implante.

A Figura 2.8 mostra que uma superficie  modificada
(micro/nanotexturizada) promove maior adesdo e diferenciagcdo de células
mesenquimais em osteoblastos, necesséarios para o crescimento 6sseo, em
relagdo a uma superficie ndo modificada. Mais precisamente, os osteoblastos
participam primeiro na sintese da parte ndo mineral dos ossos (colageno,
proteinas) e depois na mineralizacdo da matriz, ou seja, na formacao da
hidroxiapatita (HAp) [69].

) Células-tronco ey Superficie ndo modificada

9\ mesenquimais

005teoblastos Q

Superficie modifcada
(micro/nano)

Figura 2.8 - Representacdo esquematica da interacdo das células ésseas com
as proteses ortopédicas. (a) Comportamento celular em uma prétese sem
modificagdes superficiais. (b) Comportamento celular em uma prétese com

modificacdes superficiais (micro/nano). Adaptado de [69].

Basicamente, duas abordagens diferentes sdo usadas na modificacdo da
superficie dos implantes. Na primeira, a interface implante/osso é melhorada
fisicamente ou mecanicamente pela modificagdo da topografia da superficie [70].
Nesta abordagem, no nivel micrométrico, uma superficie rugosa apresenta uma
area especifica maior do que uma superficie lisa, e assim facilita a ancoragem

ossea. No nivel nanométrico, a rugosidade aumenta a energia da superficie e,
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portanto, melhora potencialmente a adsor¢éo da proteina da matriz extracelular,
facilitando a migracao e proliferacdo das células dsseas e, consequentemente,
a osseointegracao [70,71]. Na segunda abordagem, a interface € melhorada
quimicamente, revestindo o material do implante com éxidos bioativos e/ou
compostos como fosfatos de calcio, que podem estimular a regeneracao 6ssea
[72]. A modificagdo bioquimica da superficie € uma variante desta segunda
abordagem, que incorpora moléculas organicas, como proteinas e enzimas ou
peptideos na superficie, para induzir respostas celulares e teciduais especificas
[27,72,73].

Na Figura 2.9, encontram-se alguns métodos de modificacdo de superficie

aplicados para alterar mecéanica, fisica ou quimicamente os implantes.

Métodos de modificacoes
superficial

Métodos mecanicos Métodos quimicos Métodos fisicos
Usinagem Ataque acido Descarga de plasma
Polimento PEO Plasma spray

Jateamento Anodizacao PVD
Figura 2.9 — Fluxograma esquematico mostrando alguns métodos de

modificagdes superficial. Adaptado de [74].

Uma questdo importante a ser controlada e que € dependente da
rugosidade na superficie, produzida através de modificacdes na superficie, € a
molhabilidade [75,76]. A molhabilidade de uma superficie sélida depende da sua
composi¢cao quimica e topografia, indicada pela rugosidade e organizagao da
superficie [77]. A molhabilidade dos implantes afeta a propagacado de fluidos

biolégicos e a adsorcao de moléculas importantes durante os estagios iniciais da
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formacgao éssea, se adsorvendo na superficie do implante e, afetando a adesao
celular e, consequentemente, a diferenciacao e proliferagéo celular [29,67,75].

Portanto, € interessante determinar quais parametros de superficie
favorecem esses diferentes comportamentos de molhabilidade. O grau de
molhabilidade pode ser classificado através do angulo de contato de uma gota
de liquido em contato com uma superficie sélida [73].

As superficies podem ser classificadas em quatro tipos diferentes,
dependendo do angulo de contato desenvolvido por uma gota de agua, conforme
mostrado na Tabela 2.4 [75].

Tabela 2.4 - Classificacdo das superficies de acordo com o angulo de contato.
Adaptado de [75].

Classificacao Angulo de contato (°)
Super-hidrofébicas >150
Hidrofdbicas >90
Hidrofilicas <90
Super-hidrofilicas ~0

As superficies hidrofdbicas geram um angulo de contato com a agua maior
que 90°, enquanto uma superficie super hidrofébica exibe um angulo de contato
com a agua maior que pelo menos 150°. Em contraste, as superficies hidrofilicas
apresentam angulos de contato inferiores a 90°, enquanto uma superficie super
hidrofilica mostra um angulo de contato com a agua igual ou préximo a 0° [75].
Nos estagios iniciais da formacao éssea a adsorcdo de moléculas é diretamente
afetada pela molhabilidade de fluidos na superficie do implante [73]. Superficies
hidrofilicas (<90°) tendem a melhorar os estagios iniciais de ades&o celular,
proliferacdo, diferenciacdo e mineralizacdo O0ssea em comparagcdo com
superficies hidrofobicas (>90°). Entretanto também foram relatados resultados
opostos, onde, superficies super hidrofilicas ~0° apesar promover a adesao
celular, estas superficies apresentam energia superficial extremamente elevada
impedindo a mobilidade celular [67,75,77].
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2.3.1 Anodizacéao eletroquimica

A oxidacao anddica, também chamada de anodizagao eletroquimica ou
simplesmente anodizagéo, € um processo eletroquimico que visa a formacéao de
uma camada oxida sobre a superficie de um metal. A anodizagdo foi
originalmente utilizada na industria para crescer camadas compactas e espessas
de Oxido na superficie dos metais. No caso do titdnio, a anodizacédo é
historicamente usada na joalheria para produzir superficies coloridas, fendémeno
resultante de um efeito de interferéncia éptica em funcdo da espessura da
camada de Oxido [78,79]. A coloracdo dos filmes éxidos anodizados sofrem
influéncia dos parametros de anodizagao. A coloragao do filme 6xido pode sofrer
influéncia ndo apenas da luz que nele interfere como também da estrutura
cristalina do filme, no caso do titdnio anatase, rutilo ou broquita. Coloracdes
distintas se apresentam, com frequéncia, em espessuras idénticas quando em
diferentes eletrélitos [79]. Sob certas condicdes de anodizagdo (composicao do
eletrdlito, voltagem aplicada, tempo de anodizacdo, etc.), a camada anodizada
pode ser porosa ou mesmo nanotubular [79].

O trabalho, considerado o pioneiro em termos de camadas
nanoporosas/nanotubulares anodizadas de TiO2, foi desenvolvido por
Assefpour-Dezfuly et al. [80] em 1984. Zwilling et al. [81] em 1999 obtiveram
filmes porosos na liga Ti-6Al-4V formados pela anodizag¢ao do titanio em solugao
de &cido crémico e de &cido fluoridrico (HF).

O processo de anodizacdo é realizado em uma célula eletroquimica,
ligada a uma fonte de alimentacdo, um anodo (metal a ser anodizado, no caso
deste trabalho a liga B Ti-40Nb), ligado ao terminal positivo da fonte de
alimentacdo e um contra eletrodo, ligado ao polo negativo (catodo, material
inerte, normalmente de Platina (Pt)), além do eletrdlito. O eletrdlito é uma solugéo
aquosa, que pode conter ions fluoreto (F) no caso de sinteses de camada
porosa. Entao, é aplicada uma diferenca de potencial que resultara na formagcéao
de um campo elétrico entre eles, sendo este responsavel pela dissolugdo e
formacgao de 6xido na superficie do metal [46,78].

O processo de anodizagao se destaca por ser um processo simples, de
baixo custo, bastante versétil, faciimente controlavel e reprodutivel. Neste
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processo é possivel controlar a morfologia e estrutura das nanoestruturas
formadas (incluindo diametro interno, espessura da parede e comprimento do
tubos) através de ajustes das condi¢cbes eletroquimicas do processo, tais como
a composicao do eletrdlito e o seu pH, temperatura, tenséo aplicada e tempo de
anodizacéo [78,79,82].

De forma geral, durante o processo de anodizag&o do titanio acontecem
0S seguintes processos: [79,82,83]

i) Crescimento do 6xido, ocorre através da interagdo dos ions O ou
OH-, presentes no eletrdlito, com o titanio;

ii) Corrosdo, ocorre a migracao de ions metdlicos (Ti*) da interface
metal/éxido, para a interface éxido/eletrdlito;

i) Reducéo, devido a presenca de campo elétrico ocorre a dissolugao
da camada de 6xido na interface oxido/eletrdlito, os ions livres de O% migram
através da interface 6xido/metal;

iv) Dissolugdao quimica, quando a transferéncia de carga de ions
metalicos é compensada pela de ions de oxigénio.

No inicio, a amostra de Ti esta imersa no eletrdlito, porém sem sofrer
influéncia do mesmo. Aplica-se entdo uma tensdo entre os eletrodos, forte o
suficiente para que se forme um campo elétrico através do 6xido. O campo
elétrico formado ativa a migrac&o iénica (ions do eletrolito O%) que migram em
direcdo & amostra e os ions do metal (Ti**) que realizam o caminho inverso,
saindo do metal em direcao ao eletrélito. O campo elétrico também é responsavel
pela conducgao eletrnica, que resulta principalmente na evolugcao do oxigénio na
interface &xido/eletrdlito, os processos (i-iv) de formacdo e crescimento da
camada de TiO2 por anodizacdo podem ser descritos pelas reacdes
apresentadas nas Equacgdes 2.3 a 2.6:[79,84]

Inicialmente, no eletrodo de trabalho (&4nodo), o metal é oxidado, de
acordo com a Equagéo 2.3:

TioTi* +4e” (2.3)

O metal oxidado, em contato com o eletrélito forma um 6xido, de acordo
com a Equagao 2.4:

Ti+2H,0-TiO,+4H" +4¢ (2.4)
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O o6xido de TiO2 formado é soluvel no eletrélito que, neste caso apresenta
em sua composicao ions Fluor (F) e entéo, € estabelecido um equilibrio entre a
reacdo de formacdo de filme (Equacdo (2.4)) e sua dissolucédo, conforme a
Equacéao 2.5:

Ti,O+6F +4H* >[TiFg]* +2H,0 (2.5)

Os ions Ti** que migram para a superficie do titanio também podem ser

complexados por ions fluoreto, como mostra a Equagéo 2.6:
Ti*'+6F —[TiFg]* (2.6)

O crescimento da camada de 6xido de TiOz é resultado da migracao iénica
assistida pelo campo elétrico. Para que ocorra o crescimento do éxido de TiO2 é
necessario que o campo elétrico seja suficientemente forte para manter o
direcionamento dos ions [79,85]. Devido ao aumento da espessura do filme
oxido, havera uma redugao gradual do campo elétrico no interior desta camada.
Como ocorre uma competicdo entre a formagéo e a dissolucao quimica do 6xido
de TiO2, o que torna o processo de anodizagao auto limitante [79,85]. A presenca
do campo elétrico também é responsavel por tornar instavel a agua presente no
eletrdlito, resultando na quebra de algumas moléculas e gerando oxigénio
gasoso nareacdao [79]. A ativacao simultanea da migracéao ibnica e da condugéao
eletrénica durante o crescimento do éxido também é responsavel pela producéo
de gas no 6xido. Os ions de oxigénio que migram para o interior do éxido podem
perder seus elétrons e serem convertidos em oxigénio molecular, produzindo
bolhas de gas que séo retidas no 6xido, conforme a Figura 2.10 [85].

Parametros como a composicao do eletrélito, a tenséo aplicada, o tempo
e a temperatura influenciam o processo de anodizacdo. Com a alteracao de
qualquer um desses parametros € possivel obter diferentes estruturas e
morfologias da camada de éxido de TiO2[79]. A formagao de nanotubos e de
camadas porosas de éxido de titanio é realizada em eletrélitos contendo ions
flior (F), o titénio e didéxido de titdnio sdo facilmente dissolvidos nestes
eletrdlitos. Devido ao pequeno raio atébmico, o ion fluor penetra facilmente na
camada de 6xido de TiOz, levando a formagdo de pites de corrosdao que,
posteriormente, resultardo na formagéo de diferentes estruturas de acordo com

os parametros do processo [85,86].



29

Ti¢ Tl o |
@ |av
TiO, le- 02 L. r
Condugao eletronica Migragao i6nica Condugao
parcialmente
ionicaleletronica
Ti
Figura 2.10 - Diagrama esquematico dos processos de condugao

(ibnico/eletrénico) que ocorrem durante o crescimento do Oxido de titanio.
Adaptado de [85].

As camadas nanotubulares e nanoporosas formadas na superficie de
substratos metélicos através de anodizacao sao geradas pela interacao de trés
reacdes concorrentes: (1) oxidacdo assistida por campo na superficie do
substrato metalico, formando TiOz; (2) dissolucao assistida por campo dos ions
titdnio dentro do eletrdlito; (3) dissolucao quimica do titanio e da camada de 6xido
gerada pelos ions F~ contidos no eletrélito [79].

De forma geral, a formag¢ao dos nanotubos pode ser explicada em funcéo
da curva de densidade de corrente vs. do tempo de anodizagéo (Figura 2.11).
As regides (i) e (ii) sdo descritas como estados instaveis e a regiao (iii) é definida

como uma regido de estado quase estacionério [87].
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Figura 2.11 - Curva tipica da densidade de corrente vs tempo, indicando os
estagios (i), (ii) e (iii). Adaptado de [84].

No estagio (i), inicialmente € medida uma grande densidade de corrente,
dando inicio a oxidagao do Ti-Ti*, apos a oxidagao do Ti ocorre um decaimento
da densidade de corrente. A diminuicdo da densidade de corrente € devido a
formacéo da camada do 6xido que acontece pela presenca de O% e OH no
eletrélito. Os ions F~ presentes no eletrolito formam pequenos canais na camada
de 6xido, por onde o fluxo de corrente se mantém ativo, apesar da presenca
destes canais a corrente diminui para um valor minimo, pois 0 processo é
dominado pela presenca da camada de éxido [79,82,85]. Como ocorre um
acumulo de ions H* na base destes canais, para que seja mantida a neutralidade
eletroquimica, os ions F~ migram para estas regides. Depois de alcancada uma
concentracao critica nestas regides, ocorre a dissolugdo da camada de TiOz2, e
desta maneira sdo formados complexos (TiFes)? [85].

No estagio (ii), devido ao aumento da densidade de corrente provocada
pelo coalescimento destes canais (estagio i), forma-se nanoporos que, por sua
vez, vao se tornando uma estrutura uniforme e interconectada sobre a camada

de éxido. Conforme ocorre o crescimento destes nanoporos, a dissolugao da
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camada de 6xido € aumentada, deixando a superficie do metal exposta e ocorre
um incremento no valor da corrente [79,82,85,86].

No ultimo estagio (iii) a intensidade da corrente se mantém constante,
pois, € atingido o equilibrio entre as taxas de crescimento 6xido (metal/6xido) e
de dissolucao na interface 6xido/eletrdlito, nesta etapa acontece a estabilizagcao
dos nanotubos [79,84,86].

A anodizagéao eletroquimica permite o crescimento de uma variedade de
nanoestruturas tubulares mudando algumas variaveis do processo, como:

l. Efeito da tensdo aplicada: A maioria dos experimentos de
anodizacdo € realizada em condicdes potenciostaticas, o que envolve a
aplicacdo de uma tensdo constante e o monitoramento da corrente de
anodizacao. Vale ressaltar que é possivel realizar anodizagcao com crescimento
galvanostatico, obtido pela imposicdo de uma corrente, porém este método é
menos difundido, uma vez que o controle da morfologia das nanoestruturas é
mais complicado [79].0 potencial aplicado geralmente variade 5a30 V e 10 a
60 V em eletrdlitos aquosos e organicos, respectivamente [82,88]. O potencial
aplicado determina a forca do campo elétrico através do 6xido, afetando assim
a migragao de ions e, por fim, o diametro, o comprimento e a morfologia das
nanoestruturas [79]. Em estudo desenvolvido por Yin et al. [89] os autores
relaram que, em potenciais maiores que 100 V, observou-se umarelagéo inversa
entre o potencial e o didmetro dos nanotubos este comportamento,
possivelmente, ocorreu pela difusao da agua.

1. Eletrdlito: Alguns pesquisadores classificam o desenvolvimento
destes eletrélitos em trés geracdes, na primeira geracao o eletrélito era utilizado
um meio aquoso contendo acido fluoridrico (HF) e realizado em tensdes entre 3
e 20 V, devido a elevada acidez do eletrélito e a natureza corrosiva do HF séo
obtidos nanotubos com comprimento entre 500 e 600 nm. Na segunda geragcéao
¢ utilizado eletrdlitos livre de HF, em substituicdo sdo usados sais de flior como
o NaF e KF, com utilizagao de tensdes acima de 25 V, nestes eletrdlitos o pH é
mais elevado, resultando em menor dissolucdo da camada de Oxido e por
consequéncia nanotubos com comprimento mais elevado 3 a 4 um. Na terceira

geracdo a anodizacao € realizada com eletrdlitos organicos (etilenoglicol,
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glicerol, etc), estes eletrélitos se tornaram bastante populares devido a facilidade
de controlar o comprimento e didametro dos nanotubos. Na quarta geracao estao
agrupados os eletrdlitos livres de fluor, nestes eletrélitos existe a presenca de
HCI, H2SOs4, entre outros. Nestes eletrélitos a principal desvantagem € que sao
obtidos somente aglomerados e pacotes de nanotubos [79,83,90].

[l Efeito do pH: O pH do eletrélito € a chave para alcancar o
crescimento dos nanotubos de alta razdo de aspecto e pode afetar a auto-
organizac¢ao dos nanotubos. A diferenca no pH leva a variagdes significativas no
diametro e as espessuras dos poros. O pH da solugao € influenciado diretamente
pela concentragdo de ions fluor no eletrdlito, com uma concentragdo muito baixa
de fldor na solucao (<0,05% em peso) ndo ocorre a dissolucdo da camada de
oxido, permanecendo esta compacta e estavel; em teores intermediarios (0,05 a
1,5% em peso) tem-se uma competicdo entre a formacdo e a dissolucdo da
camada de éxido, resultando em uma matriz nanotubular; em concentracdes
superiores a 1,5% (em peso) é retardada a formagao da camada oxida [79,88].

V. Temperatura do eletrdlito: A temperatura do eletrdlito influencia a
velocidade de dissolucdo da camada de Oxido, em eletrdlitos organicos, o
intervalo de temperatura entre 0 e 40°C é favoravel para o crescimento de
nanotubos. Com a diminuicdo da temperatura, a viscosidade do eletrélito
aumenta, reduzindo assim, tanto a migracao de ions F- como a dissolucdo da
camada oxida. Aumentando a temperatura (>40°C) s&o obtidos pacotes
instaveis de nanotubos, sem organizacao regular e mecanicamente instaveis
[31,79].

V. Tempo de anodizacdo: O tempo de anodizacdo € um parametro
fundamental para o controle da formag¢ao de nanotubos sob tensdes constantes.
O comprimento dos nanotubos é atingido em questao de minutos, no entanto, o
tempo de anodizagcdo geralmente varia entre 30 minutos a 2 horas, a fim de
permitir que a estrutura se rearranje e aumente o grau de auto-organizagao. Se
o tempo de anodizagdo for muito curto ndo sao formados nanotubos. Com
tempos de anodizacdo muito curtos (< 5 min), apenas estrutura nanoporosa e

sem organizagao é formada [79,91].
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Ap6s a anodizagdo as nanoestruturas formadas, possuem estrutura
amorfa. Através de tratamento térmico de recozimento € possivel cristalizar a
estrutura dos nanatubos em anatase e rutilo [79].

Verissimo et al. [22] analisaram a o efeito da temperatura na transi¢cao do
oxido amorfo para as estruturas cristalinas do TiO2. Neste estudo os autores
observaram que a cristalizagéo do TiO2 amorfo para anatase no Ti-c.p. ocorreu
a 225° C, enquanto o TiO2 formado nos substratos Ti-35Nb e Ti-35Nb-4Sn
mostrou temperaturas de cristalizagcdo de 295° C e 390° C, respectivamente. A
transformacédo de anatase para rutilo ocorreu em 400°C, 520°C e 640°C, nos
substratos de Ti-c.p., Ti-35Nb e Ti-35Nb-4Sn, respectivamente. Por fim, os
autores concluiram que a adicdo de Nb e Sn influenciam na estabilidade dos
polimorfos do TiOx.

An etal., [92] ap6s a formacdo de nanotubos de TiO2 realizaram
tratamento térmico de recozimento em diferentes temperaturas. Estas amostras
foram entdo submetidas ao ensaio de bioatividade, em meio de SBF, durante o
periodo de 21 dias. Como resultado foi obtido que, na condicdo onde os
nanotubos com estrutura de anatase+rutilo, tratamento térmico de 550 °C, a
superficie apresenta melhores propriedades bioativas, pois, num periodo de
tempo mais curto (3 dias) é formada uma camada de HAp mais uniforme,
conforme observado na Figura 2.12.

Hillario et al. [25] em seu estudo sobre a anodizacdo do Ti-c.p.
identificaram que os nanotubos de anatase tendem a induzir a deposicéo de HAp
de maneira mais eficiente que a forma mista (anatase+rutilo). Entretanto a forma
mista foi geralmente preferida a estrutura de anatase por possuir propriedades

mecanicas mais adequadas e maior resisténcia a corrosao.
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Figura 2.12 - Micrografia das amostras da liga Ti-c.p. apés o0 ensaio de
biatividade. A-Anatase, R-Rutilo. Adaptado de [92].

Com objetivo de estudar a adesao e resisténcia a corrosdo dos nanotubos
da liga B Ti-40Nb, produzidos por anodizacdo em duas etapas Caha et al.[93]
avaliaram, pelo teste Daimler-Benz Rockwell C [94] a ades&o dos nanotubos. A
resisténcia a corrosao foi avaliada por curvas de polarizacdo e espectroscopia
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de impedancia eletroquimica e o a tribocorroséo foi avaliada por deslizamento
alternativo contra uma bola de alumina em potencial de circuito aberto. Os
resultados mostraram que o comportamento de adeséao, corrosao e tribocorrosao
da camada nanotubular foi drasticamente melhorado com a combinagdao do
processo de anodizacdo em duas etapas e tratamento térmico. O tratamento
térmico desempenhou principalmente um papel na melhoria da adeséao,
tribocorrosdo, e resisténcia a corrosdo foi devido a formacédo da estrutura
cristalina.

.As nanoestruturas de TiO2 sao utilizadas para depositar e transportar materiais
secundarios, como a liberagdo de drogas (“drug delivery”’) que podem prevenir
possiveis complicacdes, e/ou moléculas bioativas, como particulas de calcio-
fésforo (Ca-P) [95]. A combinacéo da anodizacao eletroquimica com uma técnica
para encapsular moléculas de Ca-P, que podendo ser um processo hidrotérmico,
recobrimento biomimético ou um método de imersédo, acelera a taxa de
proliferacdo e diferenciacdo dos osteoblastos e, consequentemente, melhora a
osseointegracao [95-98].

Em estudo desenvolvido por Li et al. [99], os autores recobriram com
polidopamina nanotubos de TiOz, previamente carregados com ibuprofeno pelo
método de imersdo. Os resultados mostraram que os nanotubos modificados por
dopamina melhoravam notavelmente a liberacéo prolongada de ibuprofeno. Em
conclusdo, os nanotubos modificados com dopamina podem ser uma
abordagem promissora na liberacdo sustentada da droga que é visivelmente
essencial para terapias de implante ésseo. Por fim os autores concluiram que o
recobrimento de polidopamina promoveu uma maior nucleacdo de HAp na
superficie das amostras e, também da viabilidade celular.

Para otimizar a osseointegracao de implantes dentarios Nguyen et al. [95],
estudaram a viabilidade do uso de pré-calcificacdo ciclica em combinagdo com
anodizacgao eletroquimica da liga Ti-6Al-7Nb e exploraram a biocompatibilidade
da superficie modificada in vitro dos nanotubos de TiO2. Os autores concluiram
que, apos a cultura de células em 2, 4 e 7 dias 0 numero de osteoblastos viaveis
nas amostras tratadas com pré-calcificagao foi significativamente maior do que

nas modificadas somente com a anodizac¢&o eletroquimica.
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Resultados semelhantes foram relatados por Kodama et al. [98] onde foi
realizado o que os autores descreveram como método alternativo de imerséo
(MAI), que pré-carrega os nanotubos de TiO2 com hidroxiapatita sintética. Para
estudar o efeito do MAI, camadas de nanotubos com varios diametros e
estruturas cristalinas (amorfo, anatase/rutilo) foram produzidas, tratadas com
MAI e avaliada a formacao de HAp em SBF. Os resultados mostram um aumento
drastico das taxas de deposicdao de HAp para camadas de nanotubos de TiO2
tratadas com MAI em comparagcdo com superficies de TiO2 nao tratadas,
indicando que um pré-carregamento dos nanotubos de TiO2 com HAp sintética
€ um caminho altamente promissor para aumentar a taxa de formacao de apatita
em materiais implantaveis a base de titanio.

Em trabalho desenvolvido por Alves et al. os autores focaram seus
objetivos na biofuncionalizagdo de filmes nanotubulares de TiO2, obtidos via
anodizagao eletroquimica. A biofuncionalizagdo foi realizada com polarizagao
reversa, com zinco (Zn) como um agente antimicrobiano e de cicatrizagéo 6ssea,
juntamente com dois componentes principais da matriz 6ssea, calcio (Ca) e
fésforo (P). Como conclusdo da anodizagdo foi obtida uma estrutura auto-
organizada com comprimento de ~4,6 ym. Na polarizagao reversa foi obtida uma
camada intermediaria de 6xido de TiO2 entre os nanotubos e o substrato de
aproximadamente ~250 nm, em relagdo aos elementos bioativos estes foram
uniformemente distribuidos ao longo das regides superiores dos filmes, bem

como ao longo de seu comprimento, com Ca preso em sua regiao superficial.

2.4 Corrosao em biomateriais metalicos

Corrosdo € o ataque destrutivo de um metal por reacdo quimica ou
eletroquimica com seu ambiente. A deterioracdo por causas fisicas néo é
chamada de corrosdo, mas € descrita como erosao ou desgaste [100].

O processo de corrosdo pode ser divido em dois grandes grupos (i)
corrosao quimica ou corrosao seca, ocorre pela acao quimica direta de gases
como o O2, CO2, H2, geralmente acontece em temperaturas elevadas; (ii)
corrosao eletroquimica ou corrosdo aquosa, este tipo de corrosao ocorre quando
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metais dissimilares estdo em contato com um liquido condutor (eletrdlito), com
envolvimento de um fluxo de elétrons [100].

O comportamento em corrosdo de um implante é influenciado por uma
variedade de fatores, como por exemplo, a composicdo quimica, microestrutura,
condicao da superficie do material, o pH, temperatura e concentracdao de
oxigénio no ambiente além da presenca de frestas entre as partes que compde
o dispositivo. A degradacao de implantes metalicos pode, além de prejudicar a
integridade do material, gerar problemas de biocompatibilidade como infec¢des
ou reacdes alérgicas [35,36].

O processo de corrosdao em implantes metélicos pode ser dos tipos
uniforme/generalizada ou localizada. Na corrosao uniforme ou generalizada a
corrosao ocorre em toda a superficie do metal exposto ao meio corrosivo, todos
os implantes metalicos estdo sujeitos a este tipo de corrosdo. Na corroséao
localizada acontece deterioragdo em regides do material que apresentem
alguma heterogeneidade, seja na superficie ou na sua microestrutura. Mesmo
envolvendo perda de massa relativamente pequena os danos causados por este
tipo de corros&o sao tragicos ao implantado [36,101].

Os tipos de corrosdo mais comumente relatados em implantes sdo:

i. Corrosdo por pites: ocorre a formacdo de pequenas cavidades, de
razoavel profundidade, na superficie devido ao ataque de ions presentes no
eletrélito, em implantes metélicos a corroséo localizada tem inicio quando ocorre
o rompimento do filme passivo na superficie do implante [35,101].

ii. Corrosdao em frestas: ocorre quando nao ha renovacao do eletrdlito,
deixando a regido com acumulo de produtos de corrosdo nestas regides. Em
implantes, normalmente, tem inicio entre um parafuso e a placa de fixacao
[36,101,102].

ii. Corrosdo galvanica: este tipo de corrosdo ocorre quando dois metais
dissimilares, em contato fisico, ou nas heterogeneidades quimicas de um anico
material metélico. Este é o tipo de corrosdo mais comum em implante dentario,
ocorre devido a interacdo entre restauracdes adjacentes, como obturacdes e
coroas [36,101].
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iv. Corrosao sob tensao: é o resultado da acdo combinada de uma tensao
de tracdo que é aplicada e de um ambiente corrosivo. Quando a superficie do
implante é submetida a for¢cas de tragcdo ocorre o rompimento do filme passivo,
a camada oxida de implantes é pouco resistente quando tracionados
[36,101,103].

v. Corrosdo por atrito, ocorre quando duas superficies, das quais pelo
menos uma é metalica, séo friccionadas uma contra a outra a ponto do filme
passivo se romper e perder as suas caracteristicas de protecao. Este fenébmeno
€ responsavel, em muitos casos, pelo afrouxamento de préteses de quadril
[36,101].

No intuito de evitar ou minimizar os efeitos nocivos da corrosdo, como a
liberacao de ions metélicos no organismo que, além de causar graves danos ao
implantado no que se refere a inflamacgdes e rejeicdo do implante. A corroséao de
implantes metalicos também pode levar a fragilizagdo do implante, fazendo com
que ocorra uma substituicdo antecipada do implante ou em casos mais graves a
fratura do implante causando sérios danos no implantado. Uma das formas de
se evitar estes efeitos deletérios da corrosdo em meios fisioldgicos, que s&o um
ambiente excessivamente agressivo para os implantes metélicos, é através de
modificagdes superficiais, formando uma camada de passiva de 6xido de TiOz,
que como ja discutido anteriormente melhora as propriedades de corroséo do
titdnio por ser um Oxido extremamente aderente a superficie do metal.

Em estudo realizado por Perez et al. [18] foi realizado a anodizacéo
eletroquimica da liga Ti-13Nb-13Zr, os resultados apresentados mostram que a
resisténcia a corrosao por polarizagao potenciodinamica (tema que sera melhor
abordado na secéo 2.4.2), quando referido a densidade de corrente de corroséo
(icorr) foi incrementada em aproximadamente 2 ordens de grandeza, além do

mais, a anodizagao otimizou a bioatividade da liga.

2.4.1 Medidas de potencial em circuito aberto

O potencial de corrosdo (Ecor) de um metal imerso em uma solugao
eletrolitica, € denominado de potencial de circuito aberto (OCP - "open potential
circuit"). O OCP é determinado quando as correntes anddica e catddica séo
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iguais, em valores absolutos, na interface metal/eletrélito. O OCP fornece
informagdes sobre a nobreza do material em um determinado ambiente, seu
monitoramento € realizado em funcdo do tempo permitindo avaliar as
modificagdes da superficie da amostra [104].

As medicdes de OCP, que € um método estacionario e, consiste em medir
um potencial entre o eletrodo de trabalho e o eletrodo de referéncia. Mudancas
no potencial de corrosao fornecem informagdes sobre a degradacao da interface,
passivagdo ou fortalecimento da resisténcia a corrosdo de uma superficie
metélica. Uma variagcao no sentido positivo do OCP, ou seja, aumentando o OCP
indica uma passivagao do metal no eletrélito em fun¢géo do tempo incrementando
a resisténcia a corrosdo, no sentido oposto uma diminuicdo do OCP infere que

a resisténcia a corrosdo do metal diminuiu em funcdo tempo, este

comportamento pode indicar a quebra da camada de passivacdo do metal [104].

2.4.2 Polarizagéo potenciodinamica

A polarizagao potenciodinamica € um processo eletroquimico induzido
pelo desvio do potencial de equilibrio eletroquimico (Ecorr), neste potencial as
reacdes anddicas e catddicas tém uma taxaigual, sendo a que a corrente liquida,
neste ponto, é igual a zero. Para realizar as medi¢cOes obtidas na polarizagao
potenciodindmica é usual a utilizacdo da curva de densidade de corrente vs.
tensdo de um sistema que é chamada de curva de polarizacao. A representacao
usualmente utilizada no estudo da corrosdo consiste em tracar o valor absoluto
da densidade de corrente i em uma escala logaritmica em funcao da tensao
aplicada, conforme a Figura 2.13 [104]. A Figura 2.13 da a forma caracteristica
da curva E x log(l) de um sistema "ativo", submetido a corrosao generalizada,
cuja cinética é limitada pela transferéncia de carga e onde duas reacgdes
eletroquimicas diferentes ocorrem simultaneamente: uma reagéo anddica e uma
reacao catddica [104].

Este tipo de curva nos fornece informagdes como a regidao passiva e ativa
do sistema, bem como o potencial de corros&o (Ecorr) € a densidade de corrente
de corrosao (icorr). O potencial de corroséo (Ecom ¢ identificado por uma forte
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queda de corrente tanto nos ramos do anodo (la) quanto do catodo (lc), formando
um "pico" direcionado para a esquerda [25,104].

O procedimento basico para avaliar experimentalmente a corrente de
corrosao (icorr) € por extrapolacao de Tafel. Este método requer a presencga de
uma sec4o linear ou secdo de Tafel na curva de polarizacdo. E possivel tragar
linhas de Tafel, conforme apresentado na Figura 2.13. A intersec¢do dessas
linhas no potencial de corrosdo (Ecorr) d4 o0 valor da densidade da corrente de
corrosao (icorr), que é diretamente proporcional a taxa de corrosao, ou seja,
quanto menor o icorr, melhor resisténcia a corrosao do material no meio em estudo
[104].

e - ——————

ECOTF

Ic

Log(lcorr) Log(l)

Figura 2.13 - Representacdao esquematica da curva E x Log (I). Adaptado de
[104].

Os materiais metélicos utilizados como implantes possuem como
caracteristicas a elevada resisténcia a corrosdao em meios fisiolégicos, devido a
formacéo espontanea de uma camada de éxido na sua superficie. Este éxido,
como no caso dos agos inoxidaveis e do titanio e suas ligas, possui elevada
estabilidade quimica e é extremamente aderente a superficie [101]. Como
resultado desta estabilidade conferida pela camada passiva de éxido as
correntes anddicas medidas nestes metais sdo muito baixas e sofrem alteracéo

quando comparadas aos metais ativos [101].
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Na Figura 2.14 (a) estd apresentada de forma ilustrativa, a forma
caracteristica da curva de polarizacdo anddica de um metal em um eletrdélito
acido, enquanto que, na Figura 2.14 (b) ilustra a forma da curva de polarizagéo
anddica de um metal passivel em um meio nédo agressivo [105].

NaFigura 2.14(a) por se tratar de um meio acido, a camada passiva, neste
caso, é removida e o metal fica exposto, sofrendo corrosdo generalizada, esta
regido é referida na Figura 2.14(a) como regido ativa. Como alguns metais como
aco inoxidavel e o titanio e suas ligas, formam uma camada passiva, mesmo em
ambientes agressivos, nota-se uma reduc¢ado na densidade de corrente com o
aumento do potencial. Mesmo com o aumento do potencial, a densidade de
corrente se estabiliza em um valor constante, neste ponto € iniciado um platd
passivo e identifica-se a densidade de corrente passiva (ipass). Este platé é
referente a camada passiva que protege a superficie do metal. Por fim, em
potenciais com valores mais elevados, € atingida a regido de transpassividade
onde a camada passiva é destruida e inicia-se novamente o processo de

corrosao no metal.

Passiva Transpassiva

Passiva

LA

L J

Figura 2.14 - Representacdo esquematica da parte anddica da curva de
polarizacdo (a) de metal passivo em um meio agressivo (b) de um metal passivo

em meio ndo agressivo. Adaptado de [105].

Na Figura 2.14(b) esta apresentada a curva de polarizagdo de um metal

com uma camada passiva aderente e estavel, em um meio ndo muito agressivo.
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Neste caso, a camada passiva ndo se rompe, existindo somente a regiao passiva
(ipass) € 0 potencial se mantém constante e se estendendo por uma ampla faixa.

Processos de modificacdo superficial tem se mostrado eficientes no que
se refere ao aumento da resisténcia a corrosdo. Rokinian et al. [106], utilizaram
o método de oxidacao eletrolitica por plasma (PEO) para obter revestimentos na
superficie do Ti-c.p. Foi utilizado um eletrdlito a base de fosfato, contendo
nanoparticulas de ZnO em diversas concentracdes para a realizacdo do PEO.
Para investigar o comportamento da corrosdo, as amostras foram imersas em
solucdo de Ringer. Os autores observaram que, a incorporacao de
nanoparticulas de ZnO aos revestimentos resultou na redugdo do numero de
poros e na modificacdo da microestrutura do revestimento, o que
consequentemente aumentou a resisténcia a corrosdo. Além disso, a adicao de
nanoparticulas de ZnO resultou no aumento da densidade da corrente de
corros&o. Na Figura 2.15 estédo apresentadas as curvas de polarizagao obtidas

pelos autores, onde é possivel perceber a diminuigao nos valores de ipass.
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Figura 2.15 - Curvas de polarizagdo potenciodinamica das amostras revestidas
com PEO e substrato de Ti-c.p. ndo revestido em solugao fisiolégica de Ringer.
Adaptado de [106].
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No trabalho realizado por Mazare et al. [107], os autores relatam o
comportamento a corroséo e a atividade antibacteriana de nanotubos de TiOz,
produzidos por anodizagdo, variando a temperatura de recozimento (350-750°
C). Além das mudangas morfoldgicas e composicionais devido ao recozimento,
a resisténcia a corrosdo e a atividade antibacteriana séo significativamente
melhoradas. Com o0 aumento das temperaturas de recozimento, uma camada de
rutilo € formada na interface nanotubos/metal que leva a sinterizagcdo da
estrutura nanotubular, e essa camada de rutilo incrementou a resisténcia a

corrosdo, conforme apresentado na Figura 2.16.
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Figura 2.16 - Curvas de polarizagao potenciodindmica de nanotubos de TiO2: (a)
amorfo e, recozido nas temperaturas de: (b) 350 °C; (c) 450 °C; (d) 550 °C; (e)
650 °C e (f) 750 °C. Adaptado de [107].

2.4.3 Espectroscopia de impedancia eletroquimica

O método de polarizagao, apesar de fornecer importantes informacoes
sobre as propriedades eletroquimicas gerais, no entanto esta técnica € um
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processo destrutivo e os dados obtidos sao referentes aos processos mais lentos
que ocorrem na superficie do material a ser analisado [101,104].

O método de espectroscopia de impedancia eletroquimica (EIE)
apresenta diversas vantagens com relacdo as técnicas de corrente continua,
destacando-se as seguintes: [104]

v Utilizagdo de sinais muito pequenos que nao perturbam as
propriedades do eletrodo;

v Possibilidade de estudar reagbes de corrosdo e medir taxas de
corrosdo em meios de baixa condutividade;

v A resisténcia de polarizacdo e a capacitancia da dupla camada
podem ser determinadas numa mesma medida;

v Técnica nao estacionaria mais comum que permite a varredura em
uma ampla faixa de escala de tempo;

v A EIE é um teste ndo destrutivo e um método de detecgdo muito
sensivel da condicao do metal revestido.

A EIE é realizada na excitagdo da interface metal/eletrélito por uma
corrente alternada (CA), para a qual a funcao de excitacdo potencial é senoidal
com variagao de frequéncia, ao contrario da polarizagdo potenciodinamica, que
utiliza corrente continua (CC) [104].

Normalmente é aplicado ao eletrodo de trabalho um pequeno potencial
sinusoidal (5-10 mV) em uma gama de frequéncias discretas e, como resposta
ao sinal de frequéncia gera os dados de impedancia [104]. Os dados de
impedancia estao relacionados a um angulo de mudanca de fase e uma variagao
nas amplitudes de potencial e corrente [108].

Para que as medi¢cdes de impedancia sejam validas, o sistema deve ser
estacionario (ou quase estacionario), linear e invariante no tempo. A
estacionariedade e a invariancia na medicdo do potencial em circuito aberto
(OCP) precedem a medicdo da impedancia, enquanto que a linearidade é
determinada aplicando um sinal de baixa amplitude, tipicamente de 10 mV [108].

A tensao de corrente alternada (CA), aplicada a uma célula eletroquimica,
e a resposta de corrente sdo mostradas pelas Equacdes 2.8 e 2.9.

E(t)=Egsen(wt) (2.8)
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I(t)=lpsen(wt+d) (2.9)
Sendo Eo a amplitude do sinal, w a frequéncia radial (w=2mf), f a
frequéncia (em Hz), ® o deslocamento de fase em relacdo a entrada potencial
e, lo a amplitude da corrente.
A impedancia do sistema é entdo definida pela relacdo entre o sinal de
entrada e o sinal de saida, podendo ser escrito, conforme a Equacgao 2.10:

Z(w)= 2 exp(®)Z () +Z(w) (2.10)

Z- é a parte real da impedancia em Q ou Q.cm?, Zi é a parte imaginaria da
impedancia em Q ou Q.cm? e |Z| o mdédulo ou magnitude do vetor da impedancia
em Q ou Q.cm?.

A magnitude da impedancia pode ser expressa em termos dos

componentes reais e imaginarios como descrito na Equagéo 2.11:

|Z(w)|=er(w)2+zi<w)2 (2.11)
O angulo de fase pode ser obtido a partir da Equagéo 2.12:
—tgn! (4w
d(w)=tan (Zr(w)) (2.12)

Dois tipos de representacéo grafica podem ser utilizados para uma melhor
visualizacao e analise dos resultados experimentais de impedancia.

Uma desta é a representagcao de Nyquist (Figura 2.17(a)), os valores
experimentais de Zr(w) e Zi(w) sao representados diretamente num grafico de -
Zi vs Zr. Neste tipo de representacao, a impedancia imaginaria (Zi) dos sistemas
eletroquimicos € geralmente negativa [104]. O segundo tipo sdo os graficos de
Bode, podendo ser plotados em funcédo do médulo de impedancia (|Z|), Figura
2.17(b), ou angulo de fase (P), Figura 2.17(c), versus frequéncia (w) [104].

Como vantagem destas representacdes estdo a facilidade de demonstrar
os fenémenos interfaciais envolvidos na resposta de impedancia, e também
permite uma rapida visualizacdo do valor do médulo de baixa frequéncia, que
fornece informagbes sobre a resisténcia a corrosdo do sistema. Entretanto a
representacdo de Bode mostra algumas desvantagens em sistemas
eletroquimicos devido a influéncia da resisténcia eletrolitica (Re) [104,108,109].
Cordoba-Torres et al. [60] demostraram que, em alguns sistemas, 0 nimero de
processos distribuidos envolvidos na resposta de impedancia pode ser



46

determinado usando os graficos de angulo de fase de Bode corrigidos. Este
conhecimento € um ponto crucial na escolha do circuito equivalente se

resultados confiaveis sdo desejados.
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Figura 2.17 - Representagdo esquematica dos resultados da impedancia: a)
Grafico de Nyquist; b) magnitude do grafico de Bode e (c) angulo de fase do
grafico de Bode. Adaptado de [109].

Os dados EIE, geralmente, podem ser modelados por um circuito elétrico
equivalente (CEE). Na modelagem dos CEE a maioria dos elementos do circuito
sé&o construidos combinando elementos elétricos em série e/ou em paralelo,
como resistores (R), capacitores (C) e indutores (L). Para uma interpretagao
correta dos resultados, a impedancia requer um modelo adequado e
conhecimento sobre os processos fisico-quimicos que ocorrem na interface
metal/eletrélito [110].

Quando as respostas eletroquimicas nao sao ideais e nao podem ser

representadas por uma conexao de elementos R-C-L simples, o elemento de
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fase constante (CPE) é usado. O CPE é um parametro normalmente utilizado no
ajuste de CEE em EIE. A impedancia de um elemento de fase constante é
definida de acordo com a Equacéo 2.13 [102]:

Z=[Q(jw)*]" (2.13)

Os parametros de CPE a e Q sao independentes da frequéncia. Quando
o eletrodo mostra um comportamento capacitivo, a é igual a 1, Q tem unidades
de uma capacitancia (uF/cm?. Quando a<1, o sistema mostra um
comportamento sendo este atribuido a heterogeneidade da superficie ou a
constantes de tempo continuamente distribuidas para reagées de transferéncia
de carga [111].

Se o comportamento do CPE é associado as constantes de tempo
distribuidas pela superficie, para reacoes de transferéncia de carga (distribuicao
da constante de tempo ao longo da superficie do eletrodo), entdo é possivel
aplicar a equacgao de Brug (Equacédo 2.14) para calcular a capacitancia efetiva
(Ceff) associada ao CPE [111,112]:

CanlBrug)=QH(RZ+R7)* (2.14)

onde Re é aresisténcia do eletrélito e Rt a resisténcia de transferéncia de
carga.

Sendo assim, a resposta de impedancia de CPE pode ser associada a

uma capacitancia efetiva (Cett), a constante dielétrica ou a espessura do filme

podem ser obtidas a partir da Equacédo 2.15 [111,112].

d (2.15)

eff=a
Onde deff € a espessura do filme, € é a constante dielétrica do TiO2=100 e
€0 é a permissividade do vacuo com um valor de €0=8,8542x10""* F/em [111,112].

2.5 Tecido 6sseo e osseointegracao

O osso €& um tecido duro, dinamico, anisotrépico e altamente
vascularizado com uma capacidade unica de cicatrizagcdo e remodelacao sem
deixar cicatrizes. E constituido de matriz organica, a qual é composta de

colageno, glicosaminoglicanos e proteinas adesivas (30-35%), e matriz
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inorganica sdo compostos de cristais de hidroxiapatita e cristais de calcio e
fésforo (65-70%). A parte mineral do osso é aproximadamente 60% mineral, 10%
agua e cerca de 30% de matriz organica (90% de colageno e 10% de outras
proteinas nao colagenas) [37,113]

Por se tratar de um material anisotrépico 0os 0ssos possuem resisténcia a
tracao e modulo de elasticidade que variam de acordo com a direcao da carga
aplicada, como por exemplo o osso cortical tem uma resisténcia a tragcéo
variando de 78,8-151,0 MPa na diregdo longitudinal e 51,0-56,0 MPa na diregcéao
transversal. Enquanto que o médulo de elasticidade os valores do modulo de
elasticidade variam na faixa de 17,0-20,0 GPa e 6,0-13,0 GPa na direcéo
longitudinal e transversal, respectivamente. O caréater anisotrdpico se deve a
combinagdo de uma matriz organica com cristais minerais (HAp) geralmente
orientados na direcao longitudinal do osso, conferindo maior resisténcia e rigidez
nessa direcao [37,114].

Trés tipos de células, com suas fungdes especificas, podem descrever o
complexo ésseo que sao:

e Oteoblastos: Responsaveis pela formacao do novo tecido ésseo;
e Osteoclastos: Encarregados pela reabsor¢ao 6ssea;
e Ostedcitos: Presentes quando ha completa formagao 6ssea.

O tecido 6sseo é continuamente remodelado através de uma sequéncia
complexa e ordenada de atividades de troca de tecido primario pelo secundario,
seguido de uma continua renovacao deste [115]. O tecido primario também
chamado de ndo lamelar ou imaturo, apresenta disposicao irregular das fibras
de colageno, também possui menos minerais e maior quantidade de ostedcitos,
comparado com o tecido 6sseo secundario. O tecido 6sseo secundario, também
chamado de lamelar ou maduro, apresenta as fibras coladgenas organizadas em
lamelas, que ficam paralelas umas as outras, os ostedcitos se dispéem no
interior ou na superficie de cada lamela [113].

A osseointegracdo é definida como uma conexdo direta, estrutural e
funcional, entre o0 0sso vivo, ordenado, e a superficie de um implante submetido

a carga funcional [37].
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Para ser considera eficiente a osseointegracéo requer a formagao 6ssea
em torno do implante. Este processo é resultante da modelagem e remodelagem
do tecido dsseo, cuja arquitetura é fundamental na eficiéncia da distribuicdo
cargas mecanicas. O processo de modelagem € uma atividade especifica da
superficie (aposi¢cao ou reabsorcao), produzindo assim uma alteragdo em cadeia
no tamanho e ou formato do osso, este € um mecanismo fundamental do
crescimento 6sseo. A remodelagem é definida como sendo a modificacdo ou
reestruturagdo interna do osso previamente existente (modelagem) [37,113].

A rugosidade e a porosidade da superficie do implante, apresentam
influéncia significativa nos fendmenos quimicos e fisioldgicos na interface
osso/implante e sao determinantes para o crescimento ésseo [68].

A mineralizagdo gradual na superficie do implante, leva ao crescimento
do tecido 6sseo. Para que ocorra uma mineralizacao e, por consequéncia disto,
uma osseointegragcdo mais acelerada esta superficie deve ter caracteristicas
bioativas, que induzem respostas positivas das células assegurando dessa
maneira a adesdao celular [37,116].

O processo de osseointegracdo em termos bioquimicos €, inicialmente,
regulado pelos fluidos teciduais que interagem com a superficie do implante.
Imediatamente apds esse contato, € formada na superficie do implante uma
camada de macromoléculas glicoproteicas e agua, responsaveis pela adeséo e
proliferacédo celular [37,113]

Em uma segunda etapa, na regidao da interface implante/osso tem-se
inicio um processo de reparacao tecidual muito semelhante ao reparo ocorrido
em fraturas 6sseas, com a deposicdo de matriz colagena néao calcificada e a
consequente formagao de matriz fibrosa. Minerais do tecido 6sseo como célcio,
fosfato, sédio, magnésio entre outros, serdo gradativamente aderidos a essa
matriz fibrosa, e dessa forma serdo os responsaveis pela maturacao estrutural
do tecido ésseo [37,113].

Uma terceira etapa do processo de osseointegracdo € iniciada com o
aumentando gradativo na adesdo de componentes inorganicos a matriz, com o
modelamento e o posterior remodelamento dessa camada parcialmente

mineralizada no entorno do implante. A carga funcional recebida nesta regiao e
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aspectos sistémicos do paciente sdo responsaveis por regular esta etapa. Os
principais componentes responsaveis pelo processo de osseointegracdo, nas
regides adjacente, ao implante sdo as células que respondem pela formacgéo e
reabsorcdo 6ssea, osteoblastos e osteoclastos, respectivamente. E importante
ressaltar que a sinergia dos fatores mecéanicos e metabdlicos, no controle da
remodelagem 6ssea, ainda ndo é bem compreendida, entretanto o seu controle
fisiolégico parece fortemente relacionado a distribuicdo da tensdo mecanica
concentrada no 0sso adjacente a interface (osso/implante) [37,113].

A Figura 2.18 representa de forma esquematica, o processo bioldgico

envolvido na osseointegragéo.
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Figura 2.18 - Diagrama representativo da biologia da osseointegracdo. Adaptado
de [113].

Em (1) é mostrado a regido de contato na interface osso/implante, uma
informacdo importante mostrada nesta etapa indica que o formato do implante
nunca é perfeitamente congruente com o sitio ésseo; (2) hematoma; (3) osso
danificado por trauma mecanico e térmico; (4) osso sadio; (5) implante. Durante
o periodo de cicatrizacdo, sem a presenga de cargas, o hematoma é
transformado em osso novo. Em (6) € mostrado o osso danificado, o qual
também cicatriza, passando por revascularizacdo, desmineralizacdo e
remineralizardo na etapa (7). A regido mais préxima ao implante sofre

remodelacdo 6ssea (8). Em casos de insucesso do implante, um tecido nao



51

mineralizado, forma-se entre a superficie do implante e o osso (9). O
desenvolvimento desse tecido conectivo pode ser iniciado devido um trauma
excessivo na preparacao da regidao do implante, infeccao, aplicacdo de cargas
muito precocemente. Uma vez formado, esse tecido conectivo pode apresentar
certo grau de organizagado, mas nao o suficiente para garantir uma ancoragem
do implante, devido sua pobre capacidade mecénica e bioldgica.

Kokubo et al. [117] propuseram que o requisito basico para um material
se ligar a um osso vivo é a formacdo da HAp em sua superficie quando
implantada no corpo. Esta camada de HAp facilita a formacao, através de
ligagdes quimicas entre o implante e o tecido vivo, gerando uma fixag&o bioativa.
A formacao da HAp in vitro pode ser reproduzida em uma solugao que simula os
fluidos corpéreos (SBF), com concentragdes de ions aproximadamente iguais a
do plasma sanguineo.

A bioatividade de um implante, quando imerso em fluidos corpéreos, é
indispensavel para a adesdo de minerais como fosfato de calcio na superficie do
implante. O fosfato de calcio, por sua vez dara origem a hidroxiapatita (HAp). A
hidroxiapatita estequiométrica € um composto inorganico, com composi¢cao
Caio(PO4)s(OH)2 e uma estrutura cristalina hexagonal. A HAp natural possui
ligeira diferengca na estequiometria quando comparada com a HAp sintética,
onde alguns ions de calcio podem ser trocados por outros ions metalicos, como
0 magnésio ou o sodio. Como a HAp sintética possui excelentes propriedades
de biocompatibilidade, bioatividade e osseointegracdo, devido a estas
caracteristicas a HAp sintética tem adquirido bastante importancia nos ultimos
anos [117,118].

Hsu et al. [119], avaliaram a habilidade de formacdo de apatita em
nanotubos de Ti anodizados com diferentes diametros e comprimentos,
produzidos variando o parametro da voltagem. As amostras de Ti-c.p., foram
imersos em SBF a 37 ° C por 0,5, 1 e 14 dias. Os testes in vitro dos nanotubos
indicaram que a formagado de Ca-P ocorreu apds apenas 1 dia de imersao em
SBF. Também foi observado que a espessura da camada de Ca-P aumenta a
medida que o potencial aplicado para o Ti-c.p. aumenta. A espessura media da

camada de Ca-P no Ti que foi anodizado a5 V e 10 V foi de aproximadamente
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170 nm e 190 nm, respectivamente, apos imersdo em fluido corporal simulado
por 14 dias.

Santos-Coquillat et al. [120], investigaram a capacidade de revestimentos
de oxidacdo eletrolitica de plasma (PEO) no Ti-c.p., a fim de melhorar a
osseointegracao e a fixacdo do implante. Revestimentos PEO com razées Ca/P
relativamente altas de ~2,0 e ~4,0 foram projetados, caracterizados e avaliados
in vitro. O revestimento com elevado teor de anatase e relacdo Ca/P de ~ 2,0
revelou uma bioatividade diminuida em relagao recobrimento com relagcédo Ca/P
de ~4,0 e reduzida densidade de poros possibilitou maior atividade de adsor¢éo
de HAp. Entretanto, ambos os revestimentos revelaram comportamento positivo,

forte deposicao de matriz éssea na superficie do implante.
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3 MATERIAIS E METODOS

O material (liga metalica) que foi utilizado neste trabalho teve como base
a liga B Ti-40Nb (% peso) obtida através de um lingote de 500 g da empresa
Ercata, GmbH, Development Co., Ltd., Germany. O lingote da liga B Ti-40Nb foi
entdo submetido ao processo de forjamento rotativo (“swaging”) onde foi
realizado em etapas alternadas de aquecimento a 900 °C seguido da
deformacao rotativa. Esses ciclos foram repetidos até que uma barra de formato
cilindrico com aproximadamente 11,5 mm de diametro fosse obtida. O processo
de forjamento rotativo foi realizado em uma forja rotativa FENN 5F, no
Departamento de Engenharia Mecéanica do Instituto Tecnolégico de Aerondutica
(ITA). A barra, apés o processo de “swaging” foi entdo cortada em discos com 1
mm de espessura e 11,5 mm de didmetro através de disco de diamante na cutt-
off da marca Buehler, Modelo IsoMet 5000 Linear Precision Saw. Na Figura 3.1
esta apresentado, de maneira esquematica, as etapas que foram realizadas

durante o trabalho.

Ti-40Nb Condigdes da superficie da Ensaios de corrosdo

Potencial de circuito aberto

11,5 mm

Tratamento térmico de
recozimento

-]_, mm = Liga Ti-40Nb em SBF

Nao modificada

Anodizagdo

1

Nanotubos || Nanoporos

7'}

Caracterizagao do
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Microscopia eletrnica da
Varredura (MEV)
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Pré-calcificagao
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impedancia eletroquimica
(EIE)
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Caracterizagao das
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Varredura (MEV)
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Figura 3.1 - Fluxograma dos procedimentos que serdo adotados no trabalho.
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3.1 Modificacoes superficiais

No presente trabalho, foram avaliadas 7 diferentes condigbes de
superficie da liga B Ti-40Nb.
. Superficie ndo modificada, esta condicdo foi lixada até 2400 mesh,
condicdo esta que serd nomeada de Substrato (1).
. Superficie modificada com anodizacdo, produzindo: (2) nanotubos
amorfos (NTs-AM) e (3) nanoporos amorfos (NPs-AM).
. Superficie modificada com anodizagao e recozimento (HT), obtendo: (4)
nanotubos cristalizados (NTs-HT) e (5) nanoporos cristalizados (NPs-HT).
. Superficie anodizada, recozida e pré-calcificada (PC), com: (6) nanotubos
recozidos com uma camada de Ca-P (NTs-PC) e (7) nanoporos recozidos com
uma camada de Ca-P (NPs-PC).

Todas as amostras submetidas aos processos de modificacao superficial
foram lixadas com lixas d"agua de carbeto de silicio (SiC) de 180, 300, 400, 600,
1200 e 2400 mesh. Em seguida, foram limpas por ultrassom em agua destilada
e posteriormente com alcool isopropilico por 10 minutos em cada caso.

Finalmente, as amostras foram secas com ar comprimido.

3.1.1 Processo de Anodizagao

Para a realizagao do processo de anodizacao e formacao de TiOz, onde
foram obtidas nanoestruturas amorfas - nanotubos amorfos (NTs-AM) e
nanoporos amorfos (NPs-AM) - na superficie da liga B Ti-40Nb, foi utilizada uma
célula eletroquimica com um arranjo convencional de dois eletrodos, sendo os
discos de 1 mm de espessura e 11,5 mm de didametro daliga B Ti-40Nb utilizados
como eletrodo de trabalho e como eletrodo de referéncia platina (Pt).

Inicialmente foram testados trés tipos de eletrélitos organicos, a base de
glicerol, para se determinar a melhor condicdo de anodizagdo. Os eletrdlitos
utilizados no trabalho continham em sua composicéo:
. Eletrélito (1): 0,15M de fluoreto de ambnio (NH4F), 10% de H20 e glicerol;
. Eletrdlito (I1): 1,5M de NH4F 10% de H20 e glicerol;
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. Eletrélito (lll): 0,25M de NH4F, 25% de H20 e glicerol, sendo este o
eletrélito com as nanoestruturas mais homogéneas.

Para todos os eletrdlitos utilizados variou-se os parametros de tempo em
t=1 hora e 2 horas, além da voltagem aplicada V=10 e 20 Volts (V).

Apés a escolha da melhor condi¢cdo, a anodizagao foi realizada no LEPMI,
localizado na Universidade de Grenoble Alpes na Franga durante o doutorado
sanduiche do pés-graduando sob orientacdo da Profa. Dra. Virginie Roche. A
célula utilizada durante esta etapa do trabalho permitia a anodizagao simultanea
de até quatro amostras. Do mesmo modo, os discos da liga B Ti-40Nb foram
empregados como eletrodos de trabalho, onde cada érea superficial exposta ao
eletrodo de cada amostra foi de 0,785 cm?, o contra eletrodo era uma grade
cilindrica de platina. As amostras da liga B Ti-40Nb (eletrodo de trabalho) foram
conectadas ao terminal positivo (+) da fonte de alimentacédo (TCR - Electronic
Measures Inc.), e o contra eletrodo foi conectado a um amperimetro que foi
conectado ao terminal negativo (-) da fonte de alimentagcéo, onde foi possivel
medir a variagdo da corrente durante o processo de anodizagdo. Na Figura 3.2
esta apresentada, de forma esquematica o processo de anodizacao, realizado

neste trabalho.

Anodo
Catodo
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Fonte de alimentagao s
Contra eletrodo Ti-40Nb
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Eletrolito 4+

S~

Figura 3.2 - Esquema do processo de anodizagao e formagéo de TiO2 nanotubos
(NTs-AM) e nanoporos amorfos (NPs-AM) - na superficie da liga B Ti-40Nb.
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As nanoestruturas inicialmente formadas, possuem estrutura amorfa, com
baixa resisténcia mecénica e a corrosdo. Foi entdo realizado um tratamento
térmico nas temperaturas de 450 °C, 550 °C, e 800 °C, conforme indicado na
literatura, nestas faixas de temperaturas ocorre a transformagéo de fases no
substrato metalico e nas nanoestruturas, pelo periodo de 1 hora, tendo como
objetivo do recozimento a obtencdo de uma estrutura mista de anatase e rutilo
nos NTs e NPs, além do mais outro objetivo de extrema importancia no
tratamento térmico foi a obtencao do menor médulo de elasticidade da liga B Ti-
40Nb. Finalmente, ap6s o recozimento das amostras e a medicédo do modulo de
elasticidade na temperatura de 550 °C foi a condicdo escolhida para dar
continuidade neste trabalho, pois, foi obtida a estrutura mista (anatase+rutilo)
nas nanoestruturas e também a de menor médulo de elasticidade. A Tabela 3.1
resume 0s parametros, como a temperatura de recozimento, médulo de
elasticidade, além das fases presentes no substrato Ti-40Nb e nanoestruturas

de TiOz, que justificaram a escolha da temperatura de recozimento de 550 °C.

Tabela 3.1 - Temperaturas de recozimento, modulo de elasticidade e fases

formadas (substrato Ti-40Nb e nas nanoestruturas).

Condicoes Modulo de elasticidade Fases da Fases das
(GPa) liga (DRX) nanoestruturas

TT a450°C 88+2 B+a+w Anatase

TT a550°C 6512 B Anatase+Rutilo

TT a800°C 75+3 B+ w Rutilo+Nb20s

3.1.2 Processo de pré-calcificagao

Ciclos de pré-calcificagéo foram realizados com a imersdo das amostras
anodizadas e recozidas (NTs-HT e NPs-HT), em solugdes de fosfato de sddio
monobasico, (NaH2PO4), com concentragao de 0,05M, na temperatura de 80°C
por 1 minuto. Ap6s a imersdo em NaH2PO4 as amostras foram imersas em H20,

na temperatura ambiente, por 10 segundo, em seguida as amostras foram
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imersas em uma solucéo saturada de hidréxido de calcio [Ca(OH)2] a 100°C por
1 minuto e, sequencialmente imersas novamente em H20, em temperatura
ambiente por 10 segundos. Neste estudo, as amostras da liga B Ti-40Nb
anodizadas, foram expostas a 20 ciclos deste processo, conforme descrito
esquematicamente na Figura 3.3. As condi¢cOes desta etapa serdo chamadas de
NTs-PC e NPs-PC

NaH,PO, H,O Ca(OH), H,O
80 °C por 1 min T. Amb por 10 seg 100 °C por 1 min T. Amb por 10 seg

Figura 3.3 - Esbog¢o esquematico de um ciclo de pré-calcificagdo das amostras
da liga B Ti-40Nb anodizadas e recozidas (NTs-HT e NPs-HT). Neste estudo,

foram realizados 20 ciclos para cada amostra.

3.2 Ensaios eletroquimicos

Os ensaios eletroquimicos foram realizados em todas as condigdes
utiizadas neste trabalho, ou seja, substrato ndo modificado, na condi¢c&o
anodizada e recozida (NTs-HT e NPs-HT), inclusive nas amostras com
nanoestruturas amorfas (NTs-AM e NPs-AM) e, na condi¢do pré-calcifica (NTs-
PC, NPs-PC).

Os ensaios eletroquimicos foram realizados em solucdo de SBF (Tabela
3.2), com pH 7,40 em temperatura de 36,5 °C [117]. A resisténcia a corrosao foi
obtida através de 3 ensaios eletroquimicos que sao:

(i) Potencial de circuito aberto (OCP): As amostras permaneceram imersas
pelo periodo de 1 hora até a estabilizacdo do OCP, permitindo assim que as
condicdes de estado estacionario fossem alcancadas.

(ii) Espectroscopia de impedancia eletroquimica (EIE): As medidas de EIE
foram realizadas logo apdés o ensaio de OCP, em uma faixa de frequéncia
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variando de 10° até 102 Hz com um sinal de perturbacéo sinusoidal de amplitude
de 10 mV em relacdo ao OCP, nesta amplitude o sinal de saida pode ser
facilmente e também permite que seja alcangado o critério de linearidade.

(i)  Polarizagao potenciodindmica: Nesta etapa foi avaliada, por meio de
curvas de polarizagao (densidade corrente — A/cm? x potencial vs ECS - mV) a
resisténcia a corrosao das amostras. As curvas de polarizacao foram registradas
com potencial variando de -30 mV até 2000 mV, em relacdo ao OCP, com
velocidade de varredura de TmV/s.

Na realizagcao dos ensaios eletroquimicos foi utilizado um potenciostato
Gamry REF600+ conectado a um microcomputador com software para aquisicao
dos dados.

Uma célula convencional de trés eletrodos (eletrodo de trabalho, contra
eletrodo e eletrodo de referéncia) foi usada para a realizacdo dos ensaios
eletroquimicos, onde as amostras da liga B Ti-40Nb representavam o eletrodo
de trabalho com uma area exposta de 0,636 cm?, uma malha de platina plana foi
utilizada como o contra eletrodo e um eletrodo de calomelano saturado (ECS),
como o eletrodo de referéncia. O eletrodo de trabalho e o contra eletrodo sempre
foram mantidos a mesma distancia (~3 cm). Além disso, o eletrodo de referéncia
foi conectado em paralelo a um fio de platina conectado a um capacitor de 1 pF.
Este dispositivo é usado para evitar efeitos capacitivos e indutivos que podem
ocorrer ao registrar as medi¢gdes de impedancia em altas frequéncias [121].

Todo o aparato experimental foi montado em uma gaiola de Faraday
(caixa de ago) conectada a um aterramento. A gaiola de Faraday reduz o ruido
das correntes captadas no eletrodo de trabalho (Ti-40Nb) e os ruidos da tenséo
captados pelo eletrodo de referéncia (ECS). Para reproduzir, 0 mais proximo
possivel, das condi¢cdes corporais, a caracterizacao eletroquimica foi realizada
em um ambiente escuro. Todos os ensaios foram realizados em triplicata. Os

ensaios foram realizados no LEPMI na Universidade de Grenoble Alpes.
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Tabela 3.2 - Concentragdes idnicas do fluido corporal simulado (SBF) e do

plasma sanguineo. Adaptado de [117].

i Concentracao ionica (mmol/L)
ons

SBF Plasma sanguineo

Na* 142,0 142,0
K* 5,0 5,0
Mg?* 1,5 1,5
Ca?* 2,5 2,5

Cl 147,8 103,0
HCOs 4,2 27,0
HPO4* 1,0 1,0
S04 0,5 0,5

3.3 Avaliacao da bioatividade

Uma forma de avaliar a bioatividade in vitro de um material € através da
formagao espontanea de HAp na sua superficie em meio fisiolégico. O protocolo
seguido neste estudo para a realizacao dos testes de bioatividade foi proposto
por Kokubo e Takadama [117] e esta presente na ISO 23317:2014 [122].

Cinco, das sete condicbes utilizadas neste trabalho, (substrato, NTs-HT,
NPs-HT, NTs-PC, NPs-PC) foram submetidas ao ensaio de bioatividade. O
ensaio de bioatividade consistiu naimersao das amostras em um frasco plastico,
contendo 50 ml de SBF em 37 °C, pelo periodo de 1, 7 e 14 dias. As amostras
foram posicionadas perpendicularmente ao fundo do frasco para evitar possiveis
distorcbes na deposicdo de ions Ca/P. Apés 1, 7 e 14 dias de imerséo, as
amostras foram retiradas da solu¢céo de SBF e secas ao ar. Na Figura 3.4 esta
representada de forma esquematica a montagem experimental usada para o
ensaio de bioatividade.

A formacéao de HAp foi entdo avaliada pela pesagem das amostras (ganho
de massa) antes e depois da imersdo. A morfologia da HAp formada na
superficie de cada condigao analisada foi examinada por Microscopia Eletrénica

de Varredura (MEV), andlise quimica por espectroscopia de energia dispersiva
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(EDS) e difracdo de raios-X (DRX). O ensaio de bioatividade foi realizado no
DEMa-UFSCar, enquanto que a caracterizagao dos resultados foi realizada no
LCE-DEMa-UFSCar.

Frasco
polimérico
SBF a 37°C
h—
Ti-40Nb (o m)
|-

Figura 3.4 — Representacao esquematica da montagem experimental usada para

ensaios de bioatividade.

3.4 Caracterizacao Microestrutural
3.4.1 Microscopia eletronica de varredura (MEV)

Para a caracterizagdo microestrutural da amostra ndo modificada
(substrato), esta foi embutida em resina, com posterior lixamento de 180, 300,
400, 600, 1200 e 2400 mesh e, posterior polimento abrasivo com alumina de 3,0
e 1,0 ym. O ataque quimico foi realizado com reagente Kroll, na seguinte
propor¢do 2:1:2 de 4&cido fluoridrico, &cido nitrico e agua destilada,
respectivamente.

A caracterizacdo microestrutural da liga B Ti-40Nb e das modificagdes
superficiais (anodizacdo, pré-calcificacdo) foram feitas através microscopia
eletrdnica de varredura (MEV), acoplado com EDS.

Os microscopios eletronicos Philips XL30 FEG e FEI Magellan 400L estao
disponiveis no Laboratério de Caracterizagdo Estrutural (LCE) no DEMa-
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UFSCar, enquanto que o MEV FEG-SEM Zeiss Ultra 55 esta disponivel na
Universidade de Grenoble Alpes.

3.4.2 Difracao de raios-X (DRX)

A andlise por difragdo de raios-X teve como objetivo observar as fases
presentes na liga B Ti-40Nb antes e apds as modificacdo superficiais e o
tratamento térmico de recozimento, bem como apdés o ensaio de bioatividade. O
ensaio foi realizado utilizando um difratdmetro Rigaku Gierflex ME210GF2,
usando radiagdo Cu-Ka (A=1,54056 A), com intervalo de varredura de 20° a 90°

com passo de 0,02°. Os ensaios foram realizados no LCE, DEMa-UFSCar.

3.4.3 Avaliagdo do médulo de elasticidade

As medidas do moédulo de elasticidade, E (GPa) foram realizadas através
datécnica de excitagcao por impulso, de acordo com anorma ASTM E1876 [123].
Estatécnica consiste em determinar o médulo de elasticidade de um material de
acordo com a frequéncia natural de uma amostra de geometria regular, sendo
este um ensaio ndo destrutivo. Essas frequéncias sdo excitadas por um curto
impulso mecanico, seguido pela aquisicdo da resposta acustica por meio de um
microfone.

Foi utilizado para a medicdo do modulo de elasticidade o equipamento
ATCP Sonelastic, conectado a um computador com software dedicado para
processamento do sinal, o equipamento esta localizado no Laboratério
Microestrutura e Propriedades em Processos de Solidificacédo (M2PS), no
DEMa-UFSCar.

3.4.4 Molhabilidade

A molhabilidade e a energia de superficie foram obtidas através de

medidas de angulo de contato, usando a técnica de gota séssil em um
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goniémetro Kriiss DSHAT HTM Reetz GmbH, fornecidos por método da tangente
como implementado no software do sistema. Os experimentos foram realizados
em condicdes ambientais, tomando o valor médio de trés medidas, em diferentes
locais das amostras. O equipamento esta localizado no Laboratério
Microestrutura e Propriedades em Processos de Solidificagcao (M2PS) DEMa-
UFSCar.

Agua deionizada (liquido polar) e glicerol (liquido apolar) foram usados
como fluido teste, cuja energia superficial € bem definida (Tabela 3.3) [124].

Tabela 3.3 - Tensao superficial (yL) e seus componentes polar (vf)e dispersa

(vP) dos liquidos utilizados. Adaptado de [124].

Liquido y, (10° N.m™)  vP (10° Nm™?) vP (10° N.m™)
Agua 72,8 21,8 51,0
Glicerol 63,4 37,0 26,4

Com base nos parametros de energia da superficie desses diferentes
liquidos, e 0 angulo de molhamento, foi calculada a energia livre superficial com
o auxilio do modelo de Owens-W endt, conforme demonstrado nas Equagdes 3.1
até 3.6 [70, 71].

Y XC0SO=Yq-Yg 3.1

VSL=vs+vL-2x1/(VBXVE)-Z&/(VEXVE) 3.2

Substituindo ySL na equacéo de Young (3.2), se obtém a Equacao (3.3),
onde yL é a tenso superficial do liquido, y°L e yPs sdo as componentes dispersas
do liquido e do sdlido, respectivamente, e y°L e yPs sdo as componentes polares
do liquido e do sdlido, respectivamente.

Y, X(cosB+1)=2x <\/(YBXYE)\/(V§"VE)> 3.3

Reorganizando a Equagéo.(3.3) para calcular a energia livre superficial do

solido (ys), as Equagdes 3.4 e 3.5 podem ser aplicadas. A Equagao 3.4 descreve

ayPs, e a Equacéo 3.5 descreve a yFs.
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P
V| g *(CoSBLG+1)-Y, y *(CosBLyy +1)x '-
VLW

2X<JVLG s LW)
£.0,5_ YLw*(©0s8Lw+1)-2x V2=,
(yg) " = 3.5

ZX\IVEW

Onde yt, YPL, y°L e 8 com subindice “LW” se refere a dgua e “LG” se refere

3.4

(v2)*°=

ao glicerol sao valores de tensao superficial, componente dispersa, componente
polar e angulo de contato para um liquido apolar e polar, respectivamente.

A energia livre superficial do sélido (ys) (Equacdo 3.6) pode ser
determinada como a soma da componente polar (y"s) e a componente dispersa
do sdlido (yPs).

Vs=Vg+Vs 3.6
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4 RESULTADOS E DISCUSSOES
4.1 Caracterizacao microestrutural e mecéanica da liga g Ti-40Nb

Nesta secdo, serdo apresentados os resultados referentes a
caracterizacdo da liga B Ti-40Nb. Inicialmente serdo discutidos os resultados
obtidos na liga apds o processo de swaging, entdo serdo apresentados e
discutidos os resultados para a anodizagao e pré-calcificagao.

4.1.1 Caracterizagdo da liga B Ti-40Nb

Nesta se¢ao serao discutidos os resultados da microestrutura (MEV-EDS
e DRX) e do mdédulo de elasticidade, medido pela técnica de excitacdo por
impulso, da liga B Ti-40Nb ap6s o processo de swaging.

A Figura 4.1(a) apresenta a imagem obtida por MEV da liga B Ti-40Nb
apb6s ataque quimico com o reagente Kroll modificado, observou-se que a
microestrutura consiste, principalmente, pela matriz composta pela fase 3-Ti,
além das agulhas da fase martensita a” dispersas na matriz 3, sendo a fase o”
resultante do processo de swaging. A presenca dessas fases (B e a”) péde ser
confirmada através do padrdao de DRX (Figura 4.1(d)), onde foi possivel observar
a presenca dos picos caracteristicos de ambas as fases (B-Ti e a”). As Figuras
4.1(b) e (c) apresentam os resultados do mapeamento elementar obtido por
MEV-EDS, nota-se uma distribuicdo uniforme dos elementos Ti e Nb. O EDS
realizado na liga B Ti-40Nb apresentou percentuais (em peso) de 61,4 e 38,6%
para o Ti e Nb, respectivamente. O valor do moédulo de elasticidade, obtido pela
da liga B Ti-40Nb apresentou um baixo valor de E=69+1 GPa. O baixo valor do
mddulo de elasticidade, medido pela técnica de excitacdo por impulso, ocorreu
devido a alta proporgao da fase B na liga, sendo esta caracteristica obtida pela
elevada fragdo de Nb (que é um elemento -estabilizador) [8,125-127]. Assim,
a combinacgéao de baixo médulo de elasticidade e elementos nao toxicos, indica
que a liga B Ti-40Nb pode ser considerada uma candidata promissora para
aplicacdes biomédicas, sendo seu uso mais adequado do que o das ligas Ti-c.p.

e Ti-6Al-4V, as mais utilizadas comercialmente como implantes.
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Figura 4.1 - (a) Micrografia MEV da liga B Ti-40Nb mostrando a" martensita
(agulhas) dispersa através da matriz 3-Ti; (b) e (c) Mapeamento por EDS Ti
(vermelho) e Nb (verde), respectivamente; (d) Padrdo de DRX da liga 8 Ti-40Nb.

4.1.2 Caracterizagdo da liga B Ti-40Nb — Anodizacao

Nesta secao serao abordados os resultados do processo de anodizagao
nas amostras de Ti-40Nb, sendo a microestrutura caracterizada por MEV-EDS e
DRX, o moédulo de elasticidade da liga B Ti-40Nb. Além do mais foram realizadas
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medidas de angulo de contato (gonidmetro) e tensao superficial, nas condi¢oes
com a superficie ja otimizada.

Para otimizar a superficie ap6s a anodizacdo foram realizadas varias
tentativas, onde se variou o tempo (1 e 2 horas), o potencial (10 e 20 Volts) e
trés eletrolitos, onde foi variado o teor de agua e de fluoreto de aménio.

As micrografias das analises preliminares estao apresentadas nas Figuras
4.2 (a) até (j).

As imagens das Figuras 4.2 (a) até (d), obtidas por MEV, referentes aos
testes realizados com o eletrdlito |1 (0,15M NH4F, 10% de H20 e glicerol),
mostram que para este eletrélito existem somente nanoporos, isto para os
potenciais de 10 e 20V, bem como os tempos de 1 e 2 horas, na superficie da
liga. Além disto, estes nanoporos se encontram distribuidos ndo uniformemente.
Uma explicacdo para este comportamento, de formar nanoporos e né&o
homogéneos, ocorreu pela baixa quantidade de ions fluor (F) e a baixa
quantidade de H20, sendo que a elevada densidade do eletrdlito dificulta a
movimentacao dos ions F°, fazendo com que estes ions ndo tenham energia
suficiente para formar os nanotubos. Quando utilizado o eletrdlito I (1,5M NH4F,
10% de H20 e glicerol), Figuras 4.2 (e) a (h), foi observada a presenca de
nanotubos. Entretanto estes nanotubos encontram-se distribuidos em col6nias
separadas por vazios, este comportamento acontece pela elevada quantidade
de F’, que desta vez foi menos influenciado pelo teor de agua no eletrdlito, este
comportamento foi verificado para os potenciais de 10 e 20V, bem como os
tempos de 1 e 2 horas. Nas Figuras 4.2 (i) e (j) encontram-se as micrografias
obtidas quando utilizado o eletrélito Il (0,25M NH4F, 25% de H20 e glicerol), foi
possivel verificar a formacao de nanotubos, para ambos os potenciais (10 e 20V)
e tempo de 2 horas, entretanto estes nanotubos se encontram mal distribuidos

na superficie da liga.
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Figura 4.2 - Imagens de MEV para diferentes parametros de anodizagao:
Eletrdlito (I) - (a) 10V-1h, (b) 10V-2h,(c) 20V-1h e (d) 20V-2h; eletrélito (II) - (e)
10V-1h, (f) 10V-2h, (g) 20V-1h e (h) 20V-2h; Eletrolito (lll) - (i) 10V-2h, (j) 20V-
2h.
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As Figuras 4.3 (a) e (b) ilustram as duas nanoestruturas de TiO2 obtidas
apos a aplicacao de tensdes de 10 e 20V, sendo utilizado o eletrdlito 11l e tempo
constante de 1 hora. A Figura 4.3 (a) apresenta a morfologia dos nanotubos
(NTs-AM), obtidas com tens&o de 10V, enquanto a Figura 4.3 (b) apresenta a
morfologia dos nanoporos (NPs-AM), obtidas com tens&o de 20V.

A variacdo dessas nanoestruturas ocorre durante o processo de
anodizacao eletroquimica sob diferentes tensdes, onde é favorecido o transporte
dos ions Ti* para fora do substrato metalico e dos ions O? e OH™ na direcéo do
eletrélito [78,128]. O aumento da tensdo de anodizacao para 20V aumenta a
forca motriz, levando a um movimento mais rapido dos ions na interface
metal/filme de éxido. Portanto, tensdes de anodizagdo mais altas do que 10V
aumentam o campo elétrico e podem induzir a rapida formacao da camada de
oxido de TiOz2, levando a formacao de NPs [78,128,129].

Figura 4.3 - Micrografias obtidas por MEV de (a) nanotubos de TiO2 (NTs-AM) e
(b) nanoporos de TiO2 (NPs-AM) mostrando a vista superior das nanoestruturas,
junto com a insercdo (no canto superior direito) da vista em sec¢éo transversal de

uma regiao riscada dos NTs-NPs de TiOa.

A Tabela 4.1 apresenta os resultados das medidas de diametro e
comprimento das diferentes nanoestruturas. Pode-se notar que a tensdo maior



70

de 20V quase dobra o didametro e 0 comprimento da nanoestrutura quando
comparada a anodizagao realizada a 10V.

Tabela 4.1 - Valores de diametro e comprimento de nanoestruturas apoés
anodizagdo em diferentes tensoes.

Tensao (Volts) Diametro (nm) Comprimento (nm)
10 4617 419461
20 7615 1110483

A Figura 4.4 (a) apresenta o grafico da corrente de anodizacao em fungcéo
do tempo de anodizacdo, e a Figura 4.4 (b) amplia o grafico apresentado na
Figura 4.4 (a) até 5 minutos de anodizagdo. Aqui, € interessante analisar a
formagado das diferentes nanoestruturas. A corrente diminui exponencialmente
com a formagdo de uma camada de éxido (flme de passivacéo [22,130]) de
algumas dezenas de nm de espessura. O eletrélito contém espécies capazes de
dissolver a camada de 6xido anodizado (F°), entdo a superficie comeca a ser

dissolvida localmente e os poros crescerao aleatoriamente na superficie do éxido
de TiO2.
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Figura 4.4 - (a) Grafico da corrente de anodizagcdo em fungédo do tempo de
anodizacao. (b) ampliacdo do grafico apresentado na Figura 4.4 (a), até 5

minutos de anodizacao.
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A iniciacdo desses poros leva a um aumento da area de superficie ativa
e, consequentemente, a um aumento da corrente, formando um pico. Desta
forma, os poros compartilham, igualmente, a corrente disponivel o que
finalmente leva a formagdo de uma série de nanoestruturas organizadas
verticalmente que param de crescer com a estabilizacdo da dissolugdo e
formagao da camada de TiOz. Portanto, a corrente se torna constante (ap6s ~15
min para os NTs-AM (10V) e ~25 min para os NPs-AM (20V). Mais precisamente,
o0 estado estacionario € estabelecido quando a taxa de crescimento do 6xido (na
interface metal/6xido) € igual a sua taxa de dissolucdo (na interface
oxido/eletrélito) [27,36,91]. Porém, observando a Figura 4.4 (b), o pico de
corrente apareceu rapidamente para amostras anodizadas com 10V, este pico
era mais nitido e se extinguia mais rapido do que a condicdo anodizada com
20V, que apareceu aos poucos, ficou mais largo e demorou mais para ser extinto.
No caso de 20V, pode-se observar que o gradiente de corrente antes e depois
do pico é menor do que para 10V, indicando que a dissolugdo em 20V comegou
mais cedo e que a dissolucao foi gradual, levando a didametros de poros maiores
e, finalmente a nanoestruturas com comprimento maiores do que para 10V
(Tabela 4.1).

A tenséao aplicada determina a for¢ca do campo elétrico através do 6xido
e, portanto, a migracao das espécies ibnicas, afetando diretamente o diametro e
o comprimento das nanoestruturas [79,83]. Portanto, quanto maior a voltagem,
mais forte é o campo elétrico, maior o didmetro e nanoestruturas mais longas.

No Ti-c.p., tragos da camada porosa inicial podem permanecer no topo
dos tubos. Esses tracos geralmente assumem a forma de "nanofilamentos" e
cobrem a superficie dos nanotubos. Na literatura, essa camada € denominada
‘nanograss”. Métodos foram desenvolvidos para superar a formagao de
“nanograss” no Ti-c.p. [131,132]. No entanto, os resultados deste trabalho
indicam que o Nb estabiliza e engrossa a estrutura das “nanograss”. A camada
porosa inicial persiste no topo dos tubos (inser¢des da Figura 4.4 (b)). Portanto,
para esta condi¢cdo de tensdo, uma camada nanoporosa € mantida no topo dos

nanotubos.
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Na Figura 4.5 estd mostrada, de forma ilustrativa, os estagios da transicéo
de uma morfologia nanoporosa para uma nanotubular. Na parte superior pode-
se ver uma estrutura tubular claramente separada, enquanto que, na parte
inferior dos tubos pode-se ver uma estrutura porosa, mas altamente organizada.
N&o apenas a composi¢ao do eletrolito (concentragcao de ions fluoreto e/ou H20),
mas também a variagcdo na tensdo de anodizagcdo afetard a transicdo da
estrutura nanoporosa para nanotubular; onde o "nanograss" ainda pode estar
presente. Este comportamento pode ser atribuido a um efeito do campo elétrico
na mobilidade dos ions de fluor e efeitos de stress que afetam o grau de acumulo
de fluor na interface éxido/metal.

‘Nanograss’
\ :

Camada de iniciagéo

Camada ds:\sa Poros iniciais
] uu J |
_—

Figura 4.5 — Esquema de formac¢éo de nanoestruturas anddicas de TiOz auto
organizadas. Adaptado de [84].

4.1.2.1 Recozimento e mddulo de elasticidade

Nesta secdo serdo discutidos os resultados microestruturais e o médulo
de elasticidade, obtidos ap6s o recozimento das amostras anodizadas.

Como é amplamente relatado na literatura, as nanoestruturas formadas
no processo de anodizagdo, possuem estrutura amorfa e baixa resisténcia
mecanica. Desta maneira, € necessario a cristalizagcao da estrutura amorfa para

melhorar as propriedades das nanoestruturas [25,28,29,133].
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A Figura 4.6 apresenta os padroes de DRX das amostras anodizadas em
comparagao com as anodizadas recozidas em diferentes temperaturas. Como a
camada de 6xido nanoestruturada inicialmente formada na superficie é amorfa,
apenas picos (fases cristalinas) de difracao relacionados ao substrato (liga B Ti-
40Nb) sado possiveis de serem identificados (a" e ) como também observado na
Figura 4.1 (d).

O tratamento térmico de recozimento levou a cristalizacdo das
nanoestruturas de TiOz e a transformacéao de fase no substrato. Percebe-se que,
a 450 °C (curva azul), a nanoestrutura de TiOz cristaliza em anatase. Afase a é
formada devido a dissolugao da martensita a", percebe-se também que ocorreu
a precipitagdo de uma pequena quantidade de fase w metaestavel com pico na
regido de 26~78°, que também é formada pela decomposi¢céo da fase a" que é

tipica para ligas B-Ti nesta temperatura.
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Figura 4.6 - Padrées de DRX das amostras anodizadas e nanoestruturas amorfa
e recozidas a 450°C, 550°C e 800°C, A - Anatase; R - Rutilo.
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Quando a temperatura é aumentada para 550 °C (curva azul), a camada
anodizada adota uma estrutura mista onde os nanotubos retém a estrutura
anatase. Em contraste, a camada de Oxido na interface metal/NTs é
transformada na fase rutilo [134,135]. O surgimento da fase rutilo deve-se
principalmente a oxidagao térmica do substrato de Ti, que leva, dentro desta
faixa de temperatura, & formagdo do TiO2 na forma de rutilo [84]. A medida que
a temperatura de recozimento aumenta, a camada de éxido de rutilo aumenta e
"consome" a parte inferior dos nanotubos [136]. Estudos anteriores [22] indicam
que o Nb estabiliza a fase anatase, levando ao aumento da temperatura de
transformacao de anatase para rutilo. Nessa temperatura, apenas a fase 3 esta
presente no substrato Ti-40Nb, indicando que as fases a e w foram dissolvidas.
De acordo com o diagrama de fase binario Ti-Nb (Figura 2.7), a temperatura -
transus é de ~510 °C para a liga 3 Ti-40Nb [58].

A 800 °C (curva laranja), a fase anatase se transforma totalmente em rutilo
e ocorre a formagdo de Nb20s, cuja estrutura € relatada para melhorar a
resisténcia ao desgaste de ligas a base de Ti [137]. Observa-se também que,
além da fase B-Ti estar presente no substrato Ti-40Nb, ocorre a precipitacdo da
fase w (26~22,5°), conhecidamente uma fase deletéria quando relacionada ao
médulo de elasticidade em ligas de titanio [138].

Como o modulo de elasticidade € uma propriedade fundamental na
escolha e no sucesso de uma futura aplicacéo de implante, € necessario estudar
a influéncia das fases formadas apds o recozimento sobre o modulo de
elasticidade. A Tabela 4.2 resume os resultados do modulo de elasticidade e das
fases presentes no substrato Ti-40Nb e nanoestruturas de TiO2, de acordo com
a temperatura de recozimento.

O mddulo de elasticidade do substrato Ti-40Nb + nanoestruturas de TiOz2
amorfas € o mesmo do substrato original, ou seja, E=69 GPa, tendo 8 e a" como
fases presentes.

A decomposigdo da fase a" e a posterior precipitacdo das fases a e w a
450 °C levou ao aumento do mdédulo de elasticidade para E=88 GPa. Quando a
amostra é recozida na temperatura de 550 °C, as fases a e w foram dissolvidas

e apenas afase B-Ti (ccc) esta presente. Assim, o médulo é reduzido para E=65
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GPa, que é menor do que o do substrato original com martensita (a”) como
segunda fase.

Apds o recozimento a 800 °C, o mddulo de elasticidade voltou a aumentar,
atingindo o valor de E=75 GPa, o que pode ser explicado pela formagéo da fase
w nesta temperatura [138].

Tabela 4.2 - Temperaturas de recozimento, modulo de elasticidade e fases
formadas (substrato Ti-40Nb; n&o recozido e para temperaturas de recozimento).

Condicoes Modulo de Fases da liga Fases das

elasticidade (DRX) nanoestruturas
(GPa)
Ti-40Nb substrato 69+1 B+a" -

Anodizada 691 +a" Amorfa

TT a450°C 88+2 B+a+w Anatase

TT a550°C 6512 B Anatase+Rutilo

TT a800°C 7513 B+w Rutilo+Nb20s

Apbs o recozimento da liga B Ti-40Nb verificou-se que a condigcao
recozida na temperatura de 550 °C apresentou o menor valor para o modulo de
elasticidade (E=65 GPa), sendo assim esta foi a temperatura escolhida na
sequéncia do trabalho.

A formacao de fases durante o tratamento térmico (TT) dependera das
respectivas temperaturas (450 °C, 550 °C e 800 °C) e do tempo de TT em uma
determinada temperatura. A condicdo de resfriamento apés o TT, se rapido (em
agua) ou mais lento (em ar ou forno) também sera determinante nas fases finais
mantidas ou transformadas apds o resfriamento até a temperatura ambiente. As
amostras apds TT foram resfriadas no forno, ou seja, em uma condicao lenta de
resfriamento (dt/dT ~0,01-0,05 °C/s), sendo este resfriamento mais préximo a
condic&o de equilibrio.

Vale a pena ressaltar que a variacdo do modulo de elasticidade deve-se
mais as transformagdes de fase ocorridas no “bulk” (amostra maci¢a) do

substrato/liga B Ti-40Nb do que devido a influéncia das transformacdes ocorridas
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na superficie anodizada, que possui espessura irriséria (e = 0,4 a 1,0 um) se
comparada ao “bulk” (e = 1 mm).

A influéncia da temperatura de TT de recozimento nas transformacdes de
fase em ligas B Ti ndo é um fator muito explorado na literatura, mas também é
um fator determinante na estabilizagdo da fase B Ti (no campo de fase) em alta
temperatura. A estabilizagao de fase no campo de fase 3-Ti em alta temperatura
combinado com o tempo, serdo determinantes na cinética de transformacéo de
fases finais apds o resfriamento também, conforme estudado por Kuroda et al.
[139] em ligas B Ti-25Ta-xZr (com x = 10, 20, 30 e 40%).

No caso do presente estudo da liga B Ti-40Nb, ha também similaridades
na formagao das fases B e a" no resfriamento (de modo similar as ligas B Ti-
25Ta-xZr) e a possivel formagéo de o atérmica apos o resfriamento. Mas hé de
se mencionar que em baixas temperaturas de recozimento (T=450°C) na
verdade esta sendo realizado um TT de envelhecimento, pois a temperatura (3-
transus para a liga Ti-40Nb é de cerca de 510 °C, portanto estaria abaixo do
campo B ainda, promovendo outras transformagdes de fase, como a dissolucéo
da martensita a", precipitacdo de dmega ( isotérmica), e possivel precipitacéo
de a, dependendo da cinética (tempo e temperatura).

Ja para as temperaturas mais altas de recozimento (T=550 e 800 °C), as
amostras ja se encontram acima da 3-transus da liga Ti-40Nb (~510 °C), portanto
dentro do campo da fase 3, promovendo a transformagao gradativa de todas as
fases da amostra para a fase B. Na temperatura de 550 °C, a liga B-Ti-40Nb
apresentou o menor valor para o modulo de elasticidade (E=65 GPa), mantendo
apenas a fase B-Ti apo6s o resfriamento no “bulk”. Ja para a T=800 °C pode ser
que no resfriamento houve tempo habil para a formacao de certa fracao da fase

®, aumentando o valor do médulo para E=75 GPa.

4.1.2.2 Molhabilidade e tensé&o superficial

De acordo com os resultados apresentados na secdo 4.1.2.1, a
temperatura de recozimento de 550 °C levou a apenas fase 3 no substrato e,

consequentemente ao menor médulo de elasticidade (65 GPa). Portanto, a
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analise de molhabilidade foi realizada em amostras anodizadas (NTs/NPs-AM),
nas amostras recozidas a 550 °C (NTs/NPs-HT) e também na liga B Ti-40Nb nao
modificada.

A Figura 4.7 mostra os resultados relacionados aos testes de angulo de
contato e energia superficial. A energia superficial foi obtida aplicando as
Equagdes 3.4 a 3.6. Todas as amostras analisadas, incluindo a condi¢do néao
modfificada, apresentaram comportamento hidrofilico (<90°). No entanto, como
esperado, o substrato apresentou o maior angulo de contato, 76° para o liquido
polar (agua) e 85° para o liquido apolar (glycerol). Considerando os erros, seja
qual for a voltagem aplicada, ou a morfologia (nanotubos ou nanoporos), a
anodizacao reduziu o angulo de contato para cerca de 33° para a agua e 45°
para o glicerol. O recozimento a 550 °C diminuiu ainda mais o angulo para cerca

de 27° para o liquido polar de agua e 31° para o liquido apolar de glicerol.
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Figura 4.7 - Grafico mostrando os valores de angulo de contato (barras-valores
a esquerda) e energia superficial (pontos-valores a direita) para o substrato,
NTs/NPs-AM e NTs/NPs-HT.
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Os resultados da Figura 4.7, em relagao a energia superficial (y), estdo de
acordo com os resultados para angulos de contato. Em outras palavras, a
energia da superficie varia inversamente com o angulo de contato. Portanto,
quanto maior a energia da superficie, menor o angulo de contato. Apds a analise
da Figura 4.7, pode-se observar que o menor valor de energia de 46 mJ/m? foi
medido para o substrato, que apresentou o maior angulo de contato. Tal valor de
energia aumenta e atinge o maior valor de 138 mJ/m? para a condi¢cédo anodizada
e recozida com nanotubos na superficie (NTs-HT), que apresentou 0 menor
angulo de contato. A Tabela 4.3 apresenta um resumo dos resultados do teste
de molhabilidade (dngulo de contato) e os resultados da energia superficial (y).

A reducao dos angulos de contato e o consequente aumento da energia
de superficie, seja em nanotubos ou nanoporos, é induzida pela penetracao do
liquido, favorecida por forcas de capilaridade [140,141]. Os menores angulos de
contato resultantes em amostras recozidas a 550 °C, foram provavelmente
induzidos pela mistura de fases de éxido de TiO2z (anatase e rutilo) formadas nos
NTs/NPs que apresentam propriedades hidrofilicas [140-142]. A energia de
superficie e o angulo de contato estdo diretamente ligados a adsorcdo de
proteinas em meios de cultura de células e ions Ca e P quando analisados em
fluidos corporais (SBF). Assim, quanto maior a energia superficial (y) e quanto
menor 0 angulo de contato, maior a ades&o e maior a taxa de osseointegragcao
[68,75,77].

Tabela 4.3 — Valores de angulo de contato e energia superficial (y) do substrato,
.NTs-AM, NPs-AM, NTs-HT e NPs-HT.

_ Angulo de contato (°) Energia superficial
Condicoes ,
Agua Glicerol (mJd/m2)
Substrato 7616 85+4 465
NTs-AM 3412 42+3 12017
NPs-AM 33+1 45+2 11344
NTs-HT 2712 311 138+2

NPs-HT 28+3 33+2 136+4




79

As Figuras 4.8 (a) e (b) apresentam as nanoestruturas anodizadas das
amostras recozidas a 550 °C para nanotubos (NTs-HT) e nanoporos (NPs-HT),
respectivamente, obtidas por MEV. Como se pode observar, a morfologia das
nanoestruturas de TiO2 ndo foi modificada. O didmetro e o comprimento foram
mantidos para ambas as nanoestruturas, quando comparadas com as amostras
nao recozidas (NTs-AM e NPs-AM).

0 (,"\g

s

Figura 4.8 - Micrografias obtidas por MEV das vistas superiores das amostras
recozidas a 550°C (a) Nanotubos (NTs-HT) e (b) Nanoporos (NPs-HT). As
insercdes (no canto superior direito) apresentam as vistas em corte transversal

das nanoestruturas de TiOz2.

4.1.3 Pré-calcificacao e Caracterizacao Superficial

Na sequéncia da anodizacdo as amostras foram entdo submetidas ao
processo de pré-calcificagcao (PC), tendo como objetivo obter uma superficie com
maior bioatividade.

A Figura 4.9 mostra as caracteristicas morfoldgicas das superficies das
amostras NTs-PC, Figuras 4.9 (a)-(b) e NPs-PC, Figuras 4.9 (c)-(d). Apés a
exposicao a ciclos de tratamento de PC (imersdo dos NTs-HT e NPs-HT em
solugcao de 0,05M de NaH2PO4 a 80 °C e solugao saturada de Ca(OH)2 a 100
°C por 20 ciclos). As Figuras 4.9 (a) e (c) mostram que os NTs e NPs de TiOz,
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respectivamente estavam completamente cobertos com a deposicdo de Ca-P,
ao mesmo tempo, precipitados semelhantes a graos de tamanho micrométrico
(indicados por setas pretas) podem ser observados. Nas Figuras 4.9 (b) e (d),
esta sendo mostrada uma regido com a maior ampliacdo. Percebe-se que a
camada de Ca-P é formada por cristais compactados com geometria em flocos
(indicados por setas brancas). Também ha a presenca de agregados prismaticos

Ca-P (Indicados por *brancos) em ambas as condicdes analisadas.

Figura 4.9 - Micrografias de MEV da vista superior das amostras anodizadas,
recozidas a 550°C e pré-calcificadas (PC): (a) e (b) Nanotubos (NTs-PC); (c) e
(d) Nanoporos (NPs-PC). As imagens (b) e (d) apresentam as secdes
destacadas das condicoes NTs-PC e NPs-PC, respectivamente. Setas pretas:
precipitados de Ca-P, setas brancas: cristais tipo flocos Ca-P. *Branco:

agregados prismaticos Ca-P
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As andlises semi-quantitativas realizadas por EDS, mostraram uma razao
Ca/P de 1,49 para NTs-PC e 1,53 para NPs-PC, conforme mostrado na Tabela
4.4, onde também contém as quantidades de Ca e P.A PC realizada em alguns
ciclos levou a adsorgcao do grupo H2PO4", presente na solugdo de NaH2PO4,
fazendo com que toda a superficie fique carregada negativamente [95]. Esta
adsorcao de H2PO4 é facilitada pelos grupos OH™ presentes na superficie das
nanoestruturas. Com a imersdo das amostras em uma solucdo saturada de
Ca(OH)2, a superficie que estava previamente carregada negativamente, resulta
em uma alta adsorcéo de célcio (Ca?*) [32,143]. A adsorcdo dos grupos Ca®* e
H2PO4 proporciona supersaturagdo de Ca-P, aumentando a taxa de nucleacao
de HAp, presentes nos fluidos corporais (SBF) e, consequentemente, acelerando
a taxa de osseointegragao [32,95].

Tabela 4.4 - Resultados da andlise semi-quantitativa de EDS apéds o processo
de PC.

Elementos (% em peso)

Condicoes Titanio Nidbio Calcio Fésforo R:Z/TDO
(Ti) (Nb) (Ca) (P) °
NTs-PC 57,0 37,2 3,5 2,3 1,52
NPs-PC 60,6 33,2 3,6 2,3 1,56

A Figura 4.10 mostra os padroes de DRX das amostras
anodizadas+recozidas+pré-calcificadas (NTs/NPs-PC). A andlise dos padrdes
de DRX nos NTs-PC e NPs-PC indicou que a camada depositada continha uma
estrutura cristalina de fosfato octacalcio (OCaP). Conforme relatado por Nguyen
et al. [95] e Kodama et al. [98], a hidroxiapatita ndo é formada diretamente a
partir do tratamento de pré-calcificagcdo. Nesse caso, é formada uma fase
intermediaria, comumente referida como fosfato de octacélcio (OCaP), esta fase
€ conhecida como um potencial precursor de cristais biolégicos de apatita em
ossos e dentes. O tratamento com PC n&o produziu alteracdes nas fases
presentes na liga B Ti-40Nb (fase ) ou nas fases presentes nas nanoestruturas

(anatase/rutilo). Outro excelente dado no processo de PC se refere ao médulo
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de elasticidade onde n&o houve alteragdo, mantendo-o constante, em relacao a

condi¢do anodizadas e recozida, com valor de E=65+3 GPa.
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Figura 4.10 - Padrbées de DRX das condigbes anodizadas+recozidas+preé-
calcificadas (NTs-PC e NPs-PC). A-TiO2 Anatase; R- TiOz2 Rutilo; OCaP - Fosfato

octacalcio.

4.2 Resisténcia a Corrosao (Caracterizacao eletroquimica)

Nesta secdo serdo abordados os resultados eletroquimicos do potencial
de circuito aberto (OCP) (4.2.1), as curvas de polarizagao (4.2.2) e os resultados
referentes a espectroscopia de impedancia eletroquimica (EIE) (4.2.3) realizados
em meio de SBF, na temperatura de 36,5 °C. Estes resultados foram utilizados
para avaliar a influéncia da morfologia e da estrutura cristalina das
nanoestruturas de TiO2 e do processo de pré-calcificagdo nas propriedades
eletroquimicas, como referéncia foi utilizada a liga B Ti-40Nb sem modificagdes.




83

4.2.1 Medidas de potencial de circuito aberto

A Figura 4.11 apresenta a evolugao das medidas de potencial em circuito
aberto (OCP) apés 3600 segundos (1 hora) de imersdo em SBF a 36,5°C (a) Ti-
40Nb ndo modificado (Substrato), anodizado amorfo (NTs-AM, NPs-AM); e (b)
anodizado+recozido (NTs-HT, NPs-HT), anodizado+recozido+PC (NTs-PC,
NPs-PC).

E sabido que quanto maior o potencial, mais nobre e estavel é a superficie
do material no meio analisado. Como esperado, o Substrato Ti-40Nb n&o
modificado (Figura 4.11(a)), apresentou o comportamento menos nobre, uma
pequena diminuicdo nos valores de OCP foi observado inicialmente em torno de
600 segundos, se mantendo constante até ~1200 segundos, comportamento
pode ser explicado pelo rompimento do 6xido de TiO2 previamente existente na
superficie da liga B Ti-40Nb. Apéds o tempo imersao de ~1200 segundos o ocorre
um leve aumento do potencial devido a formacéao do filme de TiO2 em contato
com o eletrolito. Este comportamento (aumento no valor de OCP) corresponde
a uma diminuicdo da cinética da reacao anddica [108]. Em relacdo as amostras
anodizadas amorfas (NTs-AM e NPs-AM) na Figura 4.11(a), foi observado um
aumento nos valores do OCP para o substrato da liga B Ti-40Nb devido a
camada de éxido previamente formada. Nas condicdes anodizadas e recozidas
(NTs/NPs-HT) mostradas na Figura 4.11(b), o tratamento térmico de
recozimento resultou em um leve aumento no OCP em comparagdo com as
amostras anodizadas. Os resultados obtidos indicam que ndo apenas a
cristalinidade das nanoestruturas, mas também a morfologia (NTs ou NPs)
influenciam nas propriedades eletroquimicas. Para as amostras nanoporosas
(NPs-HT e NPs-PC), o potencial de corrosao foi aumentado em comparagao com
a condicdo com nanotubos (NTs-HT e NTs-PC). Esse comportamento mais
nobre ocorre devido a superficie nanoporosa, que € mais homogénea e densa
quando comparada as condi¢cdes com nanotubos, alias, conforme relatado por
Hillario et al. [25] o aumento no comprimento dos nanotubos resultou em uma
melhora dos valores de OCP.

Outra observacdo que pode ser feita na Figura 4.11(b) indica que a
presenga da camada de Ca-P néo altera significativamente os valores de OCP.
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Por fim, o0 mesmo comportamento foi observado em relagdo a morfologia das
nanoestruturas, onde o maior OCP foi obtido para os nanoporos (NPs-PC) na
superficie. As observagdes discutidas acima destacam a existéncia de uma
influéncia matua da morfologia das nanoestruturas (NTs/NPs) e sua estrutura

cristalina nas propriedades eletroquimicas da superficie em um meio fisiol4gico.
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Figura 4.11 - Medi¢bes de potencial de circuito aberto ap6s 3600 segundos (1
hora) de imersdo em SBF a 36,5°C; (a) Substrato Ti4ONb ndo anodizado, NTs-
AM, NPs-AM; (b) NTs-HT, NPs-HT, NTs-PC, NPs-PC.

4.2.2 Polarizagédo potenciodinamica

As densidades de corrente (I-A/cm?2), mostradas no eixo y na Figura 4.12
(a) e (b), foram calculadas dividindo-se a corrente medida pela area geométrica
(0,636 cm?). As curvas de polarizacao potenciodindmica registradas no SBF a
36,5 ° C estao presentes na Figura 4.12(a) Ti-40Nb nao modificado (Substrato),
anodizado (NTs-AM, NPs-AM); e (b) anodizado+recozido (NTs-HT, NPs-HT),
anodizado+recozido+PC (NTs-PC, NPs-PC). Os parametros eletroquimicos
(Ecorr € ipass) estao resumidos na Tabela 4.5.

Conforme esperado, os potenciais de corrosdo obtidos pelas curvas de
polarizagao potenciodinamica s&o inferiores aos obtidos pelas medidas de OCP.
Isso se deve ao fato do teste de polarizagdo potenciodinamica ser iniciado em

um potencial catdédico em relagéo ao potencial de corrosao.
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Os resultados das curvas de polarizagdo potenciodindmica mostram
diferentes valores de potencial de corrosédo (Ecorr) para as diferentes condic¢des,
sendo maiores para as amostras anodizadas e recozidas, com nanoporos na
superficie (-118 mVxECS), o que significa que os nanoporos de TiOz2 aumentam
a estabilidade em relagdo aos nanotubos de TiO2. Enquanto que o substrato nao
modificado apresentou o menor potencial de corroséo (-487 mVxECS), indicando
que esta condicao apresenta os valores menos nobres para o Ecorr. Observa-se
também na Figura 4.12 (a) que, para potenciais maiores que Ecorr, €xiste uma
regido ativa. Esta regi&o ativa cresce bastante monotonicamente, variando ~600
mVxSCE para a condicdo ndo modificada (substrato), e tem um crescimento
ondulado para amostras anodizadas. Este comportamento refere-se a uma
tentativa de formar uma camada passiva que se quebra em um potencial de ~75
mVXSCE e é entdo reformada em cerca de ~300 mVxSCE , para as curvas das
condi¢des anodizadas enquanto que, na curva do substrato a camada passiva €
quebrada em ~60 mVXECS e, em ~230 mVXECS é indicada uma reforma desta
camada passiva.. Apés esta regido, a densidade de corrente torna-se
extremamente linear, indicando que a estabilidade pode ser atribuida a um
comportamento passivo ou a um processo de difus&o limitado, devido a camada
de éxido. Na Figura 4.12(a) as curvas referentes as nanoestruturas (NTs-AM e
NPs-AM) € observa uma melhora expressiva no Ecor. Entretanto, as curvas néo
apresentam uma evidente regido ativa, como na curva referente a condicdo nao
modificada (substrato), este comportamento ocorreu pela presenca de uma
espessa camada de TiOz2, mesmo este sendo éxido amorfo.

A Figura 4.12(b) mostra as curvas de polarizagao das amostras recozidas
a 550°C (NTs-HT, NPs-HT) e também as amostras pré-calcificadas (NTs-PC,
NPs-PC). Vale ressaltar que, o tratamento térmico na temperatura de 550 °C
levou a cristalizagdo das nanoestruturas em uma estrutura mista, com as
nanoestruturas adotando a estrutura anatase e a camada barreira, na interface
metal/dxido é constituida pela estrutura rutilo. A forma das curvas de polarizagao
dessas amostras ainda é tipica do comportamento passivo, entretanto,
apresenta algumas diferencas em relagdo as curvas da Figura 4.12(a). A

extensao da regido monotonica é reduzida, e a regido passiva é mais extensa,
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se comparada ao observado na Figura 4.12(a). Quanto mais curtas as
nanoestruturas, neste caso os nanotubos, menos evidente € a regido passiva e
maior é a densidade de corrente passiva (ipass). Além disso, as curvas NTs-HT e
NTs-PC a densidade de corrente passiva nao € absolutamente constante,
aumentando lentamente ap6s 0 mVxECS. Esta mudanga na densidade de
corrente reflete a menor estabilidade da camada passiva quando ela é submetida
a potenciais anédicos mais elevados. Finalmente, as amostras NPs-HT e NPs-
PC tem uma curva anddica com um platé passivo muito estavel e muito amplo
de ~450-1150 mVxECS.

1E-4 _ 1E-4
(@) 'pass (b)
1E-54 1E-5
1E-6; 1E-64
E £
] 1E-74 o 1E-74
< <
~ 1E-8; = 1E-84 —NTs-HT
—Substrato
1E-94 lE — NTs-AM 1694 — NPs-HT
corr — NPs-AM —NPs-
1E-10 T T r r T T r 1E-10 T T r r T |M.Pﬁ PF
-750 -375 0 375 750 1125 1500 1875 2250 -750 -375 0 375 750 1125 1500 1875 2250
E (mVXECS) E (mVXECS)

Figura4.12 - Curvas de polarizagdo potenciodinamica, medidas em meio de SBF
a 36,5 °C de -30 a +2000 mV em relagao ao OCP com taxa de varredura de 1
mV/s; (a) Substrato Ti-40Nb ndo modificado, NTs-AM, NPs-AM; (b) NTs-HT,
NPs-HT; NTs-PC, NPs-PC.

O aumento na densidade de corrente, para potenciais maiores que ~1150
mVXECS pode ser atribuido a oxidagéo do eletrdlito.

Os dados da Tabela 4.5 mostram os valores médios de densidade de
corrente passiva (ipass), além dos valores do potencial de corrosdo (Ecor)

registrados para as diferentes amostras.
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Tabela 4.5 - Parametros de Corrosdo: Ecor (MVXECS) e ipass (uA/cm?) de
amostras nao anodizadas de Ti-40Nb (Substrato); NTs-AM, NPs-AM; NTs-HT,
NPs-HT; NTs-PC, NPs-PC.

Condicoes Ecorr (IMVXECS) ipass (MA/cm?)
Substrato -487+18 7,7£0,3
NTs-AM -247+15 4,4+0,5
NTs-HT -209+14 0,810,1
NTs-PC -178+18 1,0£0,1
NPs-AM -234+21 4,1+0,7
NPs-HT -118+10 0,310,1
NPs-PC -137+7 0,3+0,1

Nota-se que, dentre todas as amostras, inclusive o substrato nao
modificado, a densidade de corrente passiva (ipass) € baixa, da ordem 7,7 yA/cm?.
Essas ordens de magnitude de densidades de corrente garantem uma boa
resisténcia a corrosdo de superficies em um meio fisioldégico, sendo
relativamente agressivo, que é da ordem de magnitude das correntes de
corrosdo observadas para ago inoxidavel 316L e a liga Ti-6Al-4V, também
amplamente utilizadas em aplicagées biomédicas (~1-10 pyA/cm? em um
ambiente fisiologico). Para as amostras ndo recozidas, para as quais os NTs e
NPs sdo amorfos, as densidades de corrente registradas estédo entre 4,4 e 4,2
pA/cm?. Para o estado amorfo, a presenca de NTs e NPs na superficie da liga B
Ti-40Nb ndo melhora significativamente a resisténcia a corrosdo do material.
Entretanto ao que tudo indica, quanto mais curtas as nanoestruturas (NTs), mais
aumenta o ipass. Por outro lado, o tratamento térmico levou a uma redugao notavel
nos valores de ipass. Analisando as amostras recozidas a 550 °C, as densidades
de corrente de passivagéo observadas sdo da ordem de 0,8 a 0,3 uA/cm?, para
os NTs-HT e NPs-HT, respectivamente, indicando maior estabilidade dos
nanoporos. Quanto a influéncia do processo de PC a morfologia da camada
nanoporosa, verificou-se que as amostras NTs-PC e NPs-PC, possuem em
média ipass de 1 e 0,3 pA/cm?, respectivamente, valores similares que as

condigcdes NTs-HT e NPs-HT. Este comportamento das amostras com PC € de
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extrema importéncia, pois, foi mantida a estabilidade da camada anodizadas e
recozida sobre o substrato de Ti-40Nb. E importante ressaltar que, as
propriedades de corrosdo mais nobres, ou seja, alto potencial de corros&o (Ecorr)
e baixa densidade de corrente de passivagao (ipass), significam maior estabilidade
em ambientes fisioldgicos.

Com relagdo ao comportamento da densidade de corrente de corrosédo
(icorr), sendo este pardmetro um indicativo de taxa de corrosao, ou seja, quanto
maior o valor de icorr maior sera a taxa de corrosdo do material. A Figura4.12 (a)
revela que, o icorr para substrato de Ti-40Nb € de cerca de ~45,9 nA/cm?
enquanto, para as amostras anodizadas, é diminuindo para ~7,3 nA/cm?2 na
condicdo NTs-AM. Na Figura 4.12 (b) percebe-se uma diminui¢do significativa
do icorr para amostras anodizadas e recozidas. Nas amostras cristalizadas, a
presenca da camada nanoestruturada recozida de TiO2 faz a diferenca em
relacdo a densidade de corrente de corrosao em comparagao com as condigdes
somente anodizadas, com nanoestrutura amorfa. Nota-se também que a
morfologia das nanoestruturas influéncia na densidade da corrente de corroséo,
sendo que, as amostras nanoporosas apresentam menor icorr, atingindo valores
de ~1,6 nA/lcm? para a condicao NPs-HT enquanto que nas amostras com
nanotubos recozidos o valor de icor tem um aumento para ~3,1 nA/cm?.

Entdo, a sinergia entre a resisténcia a corrosdo e as propriedades
mecanicas, tais como, baixo modulo de elasticidade, conforme observado nas
condigcbes anodizadas+recozidas (NTs/NPs-HT) e anodizadas+recozidas+PC
(NTs-PC e NPs-PC). Estas amostras indicam que a combinagdo destas
condigdes é capaz de atender as necessidades com resultados eletroquimicos

otimizados quando comparados com a condicao ndo modificada (substrato).

4.2.3 Espectroscopia de impedancia eletroquimica

Complementando a caracterizacdo eletroquimica das superficies
abordadas neste trabalho, informagdes adicionais sobre a Espectroscopia de
Impedancia Eletroquimica (EIE) e sua interpretacdo serdo interpretadas e

discutidas nesta secao.



89

Inicialmente, ao longo desta se¢ado, algumas generalidades sobre o
principio de modelagem das medidas de impedancia serdo apresentadas. O
objetivo dessa secado € estudar a resposta da Espectroscopia de Impedancia
Eletroquimica (EIE) para os diferentes tratamentos de superficie, estudados
neste trabalho, via Circuito Elétrico Equivalente (CEE), a fim de avancgar no
entendimento de seu comportamento eletroquimico em meio fisiologico. A EIE
tem sido utilizada de forma eficaz para medir a resisténcia a polarizagao e
determinar os mecanismos de corrosdo em diferentes sistemas. Os resultados
dos testes de impedéancia sao modelados por circuitos elétricos, por meio da
combinacdo de componentes elétricos como resistores (R), capacitores (C) e
indutores (L); entretanto, € fundamental ressaltar que a forma de utilizagao
desses elementos deve ter um significado fisico e eletroquimico. Vale ressaltar
que os dados plotados nas figuras deste subcapitulo foram corrigidos pela area
geométrica de 0,636 cm? exposta ao eletrdlito.

A Figura 4.13 mostra a evolucao dos graficos de Nyquist (Figura 4.13(a))
e dos diagramas de Bode (Figura 4.13(b)) das amostras ndo modificada
(substrato) e das amostras anodizadas néo recozidas (NTs-AM e NPs-AM) que
foram imersas em solugcdo de SBF. O diagrama de Nyquist (Figura 4.13(a))
refletiu a resposta tipica de um sistema capacitivo-resistivo ou pseudocapacitivo.
Em materiais pseudocapacitivos, a transferéncia de carga na interface
eletrélito/camada de 6xido e, consequentemente, as reacdes nessa interface sao
limitadas devido ao excelente comportamento protetor da camada de éxido de
TiOz2 [144].

Na Figura 4.13(b), percebe-se o0 aumento do mddulo de impedancia |Z|
apos o processo de anodizagcdo, sugerindo que mesmo em seu estado amorfo
as nanoestruturas de TiO2 otimizam a resisténcia a corros&o das amostras nao
modificada (substrato), passando de ~0,6 MQ*cm? para o substrato e, atingindo
valores para os NTs-AM de ~2,2 MQ*cm? e 2,4 MQ*cm? para os NPs-AM. Com
a reducao da frequéncia na curva de Bode (Figura 4.13(b)), um aumento do
angulo de fase é observado de ~0° a ~81° para as amostra anodizadas, iniciando
em ~0,09 MHz e, de ~0° a ~72° iniciando em ~0,03 MHZ para o substrato nédo

modificado. Materiais com este tipo de comportamento indicam uma resposta
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capacitiva, sendo este comportamento mais pronunciado para as amostras
anodizadas com TiO2 amorfo em relagao ao substrato de Ti-40Nb ndo modicado
indicando propriedades superiores de resisténcia a corrosdo. Essa observacao
€ complementar e convergente com as medidas de Ecor (Figura 4.12(a)), que
mostra um incremento nas amostras anodizadas (NTs/NPs-AM) em relagcéo ao

substrato de Ti-40Nb ndo modificado.
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Figura 4.13 - Curvas de impedancia de Nyquist (a) e Bode (b) do substrato nao
modificado e das amostras anodizadas e ndo recozidas (NTs-AM e NPs-AM),
registradas na solugao SBF a 37 °C.

Os resultados obtidos da EIE para as diferentes nanoestruturas
(nanotubos e nanoporos) apos o tratamento térmico e PC estdo apresentados
nas Figuras 4.14 (a)-(d). Inicialmente, foi analisada a evolugéo eletroquimica das
amostras de nanotubos (NTs-HT e NTs-PC) por meio dos graficos de Nyquist e
dos diagramas de Bode mostrados nas Figura 4.14 (a) e (b) enquanto que, os
diagramas de Nyquist e Bode das amostras com nanoporos na superficie (NPs-
HT e NPs-PC) estao apresentados nas Figuras 4.14 (c) e (d).

A observacao dos diagramas de Nyquist (Figura 4.14 (a) e (c)) revelam
que, independentemente do tipo de nanoestrutura e também da pré-calcificagao,
a forma dos espectros de impedéancia € tipica de um sistema puramente
pseudocapacitivo (linha reta inclinada). Isso significa que as reacdes faradaicas

sdo muito limitadas.
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As Figuras 4.14 (b) e (d), mostra 0 médulo de impedancia |Z| para

amostras NTs-HT, NTs-PC, NPs-HT, NPs-PC apresentando comportamento

semelhante para as amostras da Figura 4.13(a).
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Figura 4.14 - Curvas de impedancia de Nyquist (a)-(c) e Bode (b)-(d) das

amostras anodizadas e recozidas (NTs-HT e NPs-HT) e anodizadas, recozidas
e PC (NTs-PC e NPs-PC), registradas na solucdao SBF a 37 °C.

Percebe-se também que os valores do |Z| foram incrementados para

valores ~8,5 MQ*cm?, valores ~3,5 vezes superiores em relagdo as amostras

anodizadas com TiO2 amorfo, sendo este comportamento é caracteristico de

superficies capacitivas [144]. Com a reducao da frequéncia na curva de Bode

(Figura 4.14(b) e (d)), um aumento do angulo de fase é observado de ~0° a ~86°

para as amostras anodizadas com nanoporos (NPs-HT e NPs-PC) e de ~0° a

~82°para 0s NTs-HT e NTs-PC em ambos os casos iniciando em ~0,01 MHz.
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Este comportamento indica que a resposta capacitiva e, por sua vez,
propriedades superiores de resisténcia a corrosdo dos nanoporos é mais
acentuada em relacdo aos nanotubos. O incremento na resisténcia a corrosao
das amostras anodizadas, recozidas e pré-calcificadas esta em concordancia
com as medidas de Ecorr (Figura 4.12(b)), mostrando um comportamento mais
nobre nas amostras NTs/NPs-PC em relagao as nanoestruturas ndo recozidas e
ao substrato de Ti-40Nb nao modificado.

Na sequéncia da andlise dos resultados obtidos da EIE serdo abordadas
as respostas de impedancia pelo modelamento por circuito elétrico equivalente
(CEE) e através de expressdes analiticas.

Quando as respostas eletroquimicas nao sao ideais € utilizado um

7

Elemento de Fase Constante (CPE-constant phase element) é usado. Este
elemento CPE indica o comportamento capacitivo. O uso desses elementos
depende estritamente dos aspectos fisicos que acontecem na interface, filme
oxido/eletrdlito.

Para determinar os resultados adequados da anélise de impedéancia &
necessario entender quantos e quais 0s processos ocorrem fisicamente na
superficie que esta sendo estudada durante o teste e entdo definir o modelo
adequado. Este modelo deve abordar também as caracteristicas fisicas da
superficie em estudo. Tradicionalmente, os diagramas de Bode tem sido
bastante util no reconhecimento do niumero de constantes de tempo do sistema
e, assim verificar a validade de um CEE. Entretanto, este tipo de representacao
gréfica é sensivel aos parametros de modelagem como a resisténcia eletrolitica
ou resisténcia 6hmica quando a resisténcia da solucdo ndo é desprezivel
principalmente em altas frequéncias, além de ser muito sensiveis a ruidos
externos [144,145]. Para evitar que possiveis interferéncias possam alterar os
resultados da modelagem CEE, uma curva complementar para os gréaficos de
Bode € a representacéao grafica do expoente CPE efetivo (aeit), extraido da parte
imaginaria da impedancia (Ziv) de acordo com a Equacéao 4.1 [109]:
dlog|Zy(f)| ‘

dlogf (4.1)

Aefr(f)=
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Nas curvas de aeff, 0s elementos CPE estdo associados a platds
estendidos em varios niveis de frequéncias. No entanto, essas regides podem
diminuir para formar saliéncias ou picos suaves devido a interacdo de eventos
com processos de relaxagao préoximos [109].

Desta forma a Figura 4.15 mostra os graficos de aett das condigoes
estudadas neste trabalho. Na Figura 4.15(a) estdo apresentadas as condi¢cdes
com nanoestruturas amorfas (NTs/NPs-AM) e o substrato ndo modificado, na
Figura 4.15(b) encontram-se as curvas referentes aos NTs-HT e NTs-PC e

finalmente na Figura 4.15(c) estao as curvas de aeft dos NPs-HT e NPs-PC.
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Figura 4.15 - Graficos de aeff das condicdes estudadas neste trabalho (a)
nanoestruturas amorfas (NTs/NPs-AM) e o substrato ndo modificado, em (b)
curvas referentes aos NTs-HT e NTs-PC e em (c) curvas de aet dos NPs-HT e
NPs-PC, em solucéo de SBF a 37 °C.
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Nesse sentido, a Figura 4.15 (a) que se refere ao substrato Ti-40Nb néo
modificado, mostra claramente apenas um platd que se estende da faixa de
frequéncia de ~102 a ~102? Hz, e assim modeladas por apenas um CPE. Em
relacdo as amostras anodizadas, ha a presencga de duas constantes de tempo,
e assim os resultados foram modelados por dois CPE, um deles na faixa de ~
102 a ~10 Hz e o0 segundo em altas frequéncias em torno de ~10°® a ~10* Hz.

Sobre a superficie da liga B Ti-40Nb ndo modificada € esperada a
presenca de uma camada de barreira passiva que é referente ao TiO2 que é
formado espontaneamente na sua superficie [93,146]. Desta forma, o CEE mais
adequado para modelar os resultados de impedancia obtidos para o substrato
ndo modificado estda mostrado na Figura 4.16(a).

No caso das amostras anodizadas, sejam estas recozidas ou nao e
também paras as amostras com pré-calcificacdo, existe a formacado de uma
bicamada (bi-layered) passiva [146]. Esta bi-layered camada passiva seria
composta de uma camada porosa externa (nanoestruturas) e uma camada de
barreira interna na interface do metal/nanoestruturas; assim, espera-se
encontrar dois processos de relaxamento ou constantes de tempo nos resultados
de impedancia [109]. No substrato ndo modificado encontra-se apenas um
processo de relaxagcdo, que ocorre pela presengca da camada de barreira,
enquanto que nas amostras anodizadas estdo presentes dois processos de
relaxamento ou constantes de tempo nos resultados de impedéancia, sendo
assim o0 modelo de CEE para estas condicbes esta apresentado na Figura
4.16(b).

Nestes circuitos elétricos das Figura 4.16(a) e (b), Re se refere a
resisténcia da solucdo SBF, entre o eletrodo de trabalho e o eletrodo de
referéncia. Os sufixos B e OP estdo associados aos elementos que representam
a camada de barreira interna e a camada de Oxido poroso externo,
respectivamente. O uso de um CPE, ao invés de um capacitor puro, foi
considerado devido a suposi¢ao de uma distribuicdo heterogénea de carga na

superficie da amostra [93,146].
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(a) (b) DR'
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o .
[

Substrato

Substrato

Figura 4.16 - Circuitos elétricos equivalentes (CEE) utilizados, em (a) CEE para

o substrato e em (b) CEE para as nanoestruturas.

A impedancia de um elemento de fase é definida como Zcre=[Q(jw)°]". O
valor de a esta relacionado a distribuicdo heterogénea da corrente em fungao da
superficie ndo uniforme. A capacitancia € Q, enquanto j € w séo a corrente € a
frequéncia, respectivamente. Os valores dos parametros elétricos (Re, Ropr, Rs,
Qor e Qs), além dos valores X2, que representam os erros obtidos pelo ajuste
dos resultados experimentais de EIE estdo apresentados na Tabela 4.6.

Tabela 4.6 - Parémetros elétricos obtidos pelo ajuste dos resultados

experimentais de impedancia para amostras estudadas neste trabalho.

Condictes Re Qor oor  Ror Qs oB Rs X2
Q.cm2 Qs“.cm? Q.cm2 Qs®.cm? 10%Q.cm2 (%)

Substrato 32 - - - 16,8 0,82 0,35 0,7
NTs-AM 31 7,2 0,88 250 6,1 0,88 1,1 1,2
NPs-AM 31 6,5 0,89 275 59 0,87 1,4 1,0
NTs-HT 33 2,1 0,90 480 1,3 0,88 3,1 0,9
NPs-HT 32 1,8 0,92 500 0,9 0,87 3,9 1,1
NTs-PC 33 2,6 0,87 510 1,9 0,87 2,8 0,8

NPs-PC 34 2,8 0,87 478 2,0 0,86 2,8 1,2
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Em todas as amostras os valores de aor e as variando de 0,82 a 0,92
indicam que o comportamento dessa camada passiva se aproximou de um
capacitor ideal (a=1) [146].

A resisténcia do eletrélito ou éhmica (Re), estimada a partir do modelo
proposto, varia entre 31 e 34 Q*cm?, demonstrando estabilidade para todas as
amostras. Os valores da resisténcia Rs, associada a camada de barreira interna
(B) ocorreu um incremento de uma ordem de grandeza, para as amostras
anodizadas em relagcdo ao substrato ndo modificado. Quando comparadas as
amostras anodizadas e recozidas com as amostras somente anodizadas, nota-
se um aumento de Rs e Ror, independente da nanoestrutura, porem com
maiores valores se formadas por nanoporos. Outra informacao importante no
caso das amostras anodizadas e recozidas, em relacdo ao aumento nos valores
de Rs, este incremento é proveniente da camada de rutilo que se forma na base
das nanoestruturas recozidas, o TiO2 na forma de rutilo é reconhecido como o
mais estavel dos polimorfos do TiO2[25]. No caso da amostra ndo modificada,
os resultados indicam que a protecdo é fornecida predominantemente pela
camada de barreira interna (B), como também observado em outras ligas de
titdnio [144,146]. Nas amostras anodizadas, a protecdao € promovida com a
combinacdo de uma camada porosa de TiO2 (OP) com elevada capacidade
isolante e da camada de barreira interna (B). A concordancia entre os resultados
experimentais e simulados indica que os resultados experimentais sdo bem
ajustados pelos circuitos elétricos equivalentes propostos, com valores de erro
(X) de no maximo 1,2% que foram encontrados durante a simulagao dos dados
de EIE.

Os valores de capacitancia Qs variam com o tipo de modificacdo na
superficie da liga, sendo que na condicdo nao modificada apresenta os maiores
valores para Qs, enquanto que na condicdo NPs-HT os valores Qs séo
aproximadamente 19 vezes menores. Tradicionalmente, valores baixos de
capacitancia estdo associados a um comportamento eletroquimico mais nobre
[144]. Além disso, a diminuicdo do Qs pode estar associada ao crescimento do
filme passivo interno. Os valores da resisténcia Rs aumentam gradativamente

indicando que os processos de anodizagao e recozimento mostram a evidente
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estabilidade da camada de barreira na interface TiOz/substrato,
independentemente do tipo de nanoestrutura que foi formada na superficie da
liga. Vale ressaltar aqui, que os valores de Rop e Qor podem estar subestimados,
pois, na analise destes parametros néo foi incorporado o comprimento das
nanoestruturas, sendo assim os valores de Rop provavelmente, seriam
incrementados, enquanto que uma redugao nos valores de Qop seria observada.
Por conta desta limitagdo nos parametros da camada porosa, o calculo da
capacitancia efetiva (Ceff) € da espessura da camada da camada passiva (deff)
serarealizado somente com os valores obtidos para a camada passiva compacta
interna (B).

A partir dos valores de CPE (Q e a), Re, e Rs e utilizando a equacéao de
Brug (Equagéo 2.14), foi possivel calcular os valores da capacitancia efetiva
(Ceff) da camada passiva compacta interna (B). Utilizando a Equacgao 2.15, foi
possivel calcular a espessura da camada passiva (defis) para as diferentes
condigbes utilizadas neste trabalho. Os resultados de Ceite € defie estdo
apresentados na Tabela 4.7, o Cefis calculado a partir dos valores listados na
Tabela 4.6.

Tabela 4.7 — Resultados da capacitancia efetiva (Cefe) € da espessura da

camada passiva (defrs) para as diferentes condicdes utilizadas neste trabalho.

Condicoes Cetis (MF/cm?) dett (Nm)
Substrato 32,3 2,8
NTs-AM 18,9 4,7
NPs-AM 16,4 5,4
NTs-HT 3,3 26,8
NPs-HT 3,1 27,9
NTs-PC 4,4 20,2
NPs-PC 4,2 21,1

Para as diferentes condicbes de superficie variam de 32,3 para o
substrato a 3,1 pF*cm? para a camada compacta interna dos NPs-HT. Esta

reducao da capacitancia esta associada a um aumento na espessura da camada
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passiva, provocada pelo tratamento térmico de recozimento. Percebe-se um
aumento na espessura da camada passiva com a anodizacdo e posterior
tratamento térmico, inicialmente, o substrato ndo modificado apresentou uma
deite de 2,8 nm e, esta espessura atingiu valores, aproximadamente, 10 vezes
maiores para a condicdo NPs-HT com valor de 27,9 nm, indicando que o
tratamento térmico e a anodizacédo levam a uma melhora bastante consideravel

naresisténcia a corrosao da liga B Ti-40Nb.

4.3 Avaliacao da bioatividade

Em geral, os biomateriais devem possuir a propriedade de ser
biocompativeis, ou seja, quando em contato com o corpo humano, ndo devem
produzir nenhuma reagao adversa, como inflamagdo ou rejeicdo, evitando a
remocao do implante [27,76]. Porém, apenas a biocompatibilidade ndo é garantia
de sucesso para o0s biomateriais, eles também devem ter a
caracteristica/propriedade bioativa. Como 0s o0ssos sao compostos
principalmente por fosfato de célcio (~70%), um material semelhante a
hidroxiapatita (HAp, Ca(PO4)s(OH)z2), o restante € principalmente formado por
colageno [68]. Uma forma de avaliar a bioatividade in vitro € testando a
bioatividade do material, ou seja, sua capacidade de formar HAp em sua
superficie quando imerso em solugao fisiolégica (SBF) [25,147]. Portanto, para
avaliacdo da bioatividade neste estudo, as amostras foram imersas por 1,7 e 14
dias em solucdo simulada de fluido corporal (SBF). Como as nanoestruturas
amorfas apresentaram resultados inferiores nos testes eletroquimicos, quando
comparadas as condi¢cdes anodizada e recozida, o teste de bioatividade nao foi
realizado nessas condicdes. Como referéncia, o teste de bioatividade foi
realizado no substrato Ti-40Nb, embora o substrato tenha mostrado os piores
resultados em testes de corroséo.

A Figura 4.17 mostra o teste de bioatividade em Ti-40Nb n&o anodizado
(substrato), onde (a) 1 dia, (b) 7 dias e (c) 14 dias de tempo de imersdo em SBF.
Percebe-se que o substrato de Ti-40Nb ndo apresenta comportamento bioativo,
conforme observado e relatado na literatura, a hidroxiapatita (HAp) possui forma
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globular, portanto, mesmo ap6s 14 dias de imerséo, ndo houve precipitagdo de
HAp na superficie do substrato ndo modificado [147,148].

Figura 4.17 — Imagens obtidas por MEV mostrando a superficie do substrato
Ti40Nb onde, (a) 1 dia, (b) 7 dias e (c) 14 dias de tempo de imersdo em SBF a
37°C.

Em relagdo as superficies anodizadas e recozidas ap6s o dia 1 (Figura
18(a e c¢)) notou-se a presenga de poucos e dispersos aglomerados de Ca e P,
indicando que, a partir do dia 1 j& ocorre deposicao de ions na superficie das
nanoestruturas, mesmo que em pequenas quantidades, destacadas por circulos
amarelos. No periodo de 7 dias de imersao, houve uma precipitacdo acentuada
de apatita para ambas as condi¢des, conforme mostrado na Figura 18(b e d), em
comparagdao com as imagens apés o dia 1, com a presenca dos globulos
caracteristicos de apatita. No canto superior direito da Figura 18(b e d) encontra-
se uma micrografia ampliada onde se percebe que a apatita depositada neste
periodo tem uma estrutura semelhante a uma fibra, que € uma indicagéo da
coalescéncia dos glébulos de apatita previamente formados, dando inicio a
formac&o de novos cristais do mesmo material, este comportamento indica que
a camada de 6xido nanoestruturada, sendo esta nanotubular ou nanoporosa,
tem alta bioatividade. Em fluidos corporais, grupos hidroxila (OH"), presentes na
superficie das nanoestruturas, podem adsorver na superficie de TiOz2 para formar
Ti-OH na interface sélido-liquido. Como este grupo OH™ esta com carga negativa,
ele resulta na atragao eletrostatica de cations carregados positivamente, como

célcio e fésforo [149]. Como a hidroxiapatita € o composto de fosfato de célcio
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mais estavel em meio aquoso, o deposito superficial cristaliza, de preferéncia
nesta forma. A HAp cristalina, uma vez formada, cresce espontaneamente
consumindo os ions célcio e fosfato presentes no SBF [149].

Figura 4.18 - Imagens obtidas por MEV apés 1 dia (a-c) e 7 dias (b-d) dias de
imersao em SBF mostrando o NTs-HT (a) e (b); (c) e (d) NPs-HT e o canto

superior direito da Figura 4.18 (b e d) € uma micrografia ampliada.

O EDS realizado na amostra NTs-HT ap6s o dia 1 indicou uma pequena
quantidade de Cae P de 1,9 e 1,6 % em massa, respectivamente, enquanto que,
ap6s o dia 7 a quantidade de Ca e P aumentou para 5,0 e 2,9 % em peso,
respectivamente, indicando uma relagéo Ca/P 1,73. O mesmo procedimento foi
realizado nas amostras NPs-HT apresentando uma quantidade de Cae P 2,0 e
1,6, respectivamente. Enquanto que apds o dia 7, aumentaram para 5,8 e 3,4 %

em peso para Ca e P, respectivamente, e uma relagcao Ca/P de 1,71. Este
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comportamento para ambas as amostras indica que a anodizagdo influenciou
positivamente a formacao de apatita durante este periodo.

A Figura 4.19 mostra a morfologia da vista superior da camada de apatita
nas condigcdes NTs-HT e NPs-HT apds 14 dias de imerséao em SBF.

* ®p-Ti

Intensidade (u.a.)

20 (Graus)

Figura 4.19 - Imagens obtidas por MEV ap6s 14 dias de imersdo em SBF
mostrando o NTs-HT (a) e (b); (c) e (d) NPs-HT e, (e) padrées de DRX. A - TiO2
Anatase; R - Rutilo TiO2; HAp - hidroxiapatita.
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Sao observadas na Figura 4.19(a) a estrutura globular, tipica da
hidroxiapatita, com pequenos vazios em toda a superficie, enquanto na condi¢ao
NPs-HT (Figura 4.19(c)) observa-se uma camada mais densa desses glébulos
apatita. E importante notar que na Figura 4.19 (b e d), a presenca de uma
estrutura semelhante a fibra de apatita, sendo este o resultado de glébulos
apatita precipitados do SBF, que podem ter crescido e coalescido para formar
uma espessa camada de apatita. Na Figura 4.19(e) onde os padrdes de difracao
de raios-X (DRX) das condicdes NTs-HT e NPs-HT sao apresentados para o
periodo de 14 dias em SBF. Os picos em 26~32° e ~35° sdo caracteristicos da
hidroxiapatita, conforme relatado anteriormente em alguns estudos [25,133,149].
Pelas caracterizagbes quimicas e estruturais, pode-se dizer que a camada
espessa depositada nos nanotubos, formada a partir do SBF, é realmente de
apatita.

A Figura 4.20 (a) e (c), que se refere, respectivamente, aos NTs-PC e
NPs-PC, apos o dia 1 de imersdo em SBF. Nestas condi¢cdes existe a presenca
de glébulos de hidroxiapatita pequenos e dispersos (destacados por circulos
amarelos) nos cristais fosfato octacalcio (OCaP) previamente formados no
processo de PC. Isso é importante pois, na fase inicial pds-implante, a camada
de Ca-P vai reagir imediatamente com o SBF e, assim, liberar ions Ca e P na
regido préxima ao implante, o que aumenta a saturagdo destes ions os fluidos
corporais nesta regido e assim facilitando a precipitacdo de apatita na superficie
do implante [72]. Outra propriedade importante é que essa camada pode conter
proteinas enddgenas que servirdo de matriz para a proliferacdo celular e
posterior diferenciagdo, formando um novo osso [72]. O EDS realizado na
amostra NTs-PC apés o dia 1 indicou uma quantidade de Ca de 5,7 e P de 3,0
% em peso, enquanto que na amostra NPs-PC a quantidade de Ca e P foi de
5,8 e 3,1 % em massa, respectivamente. Analisando os dados ap6s o dia 1 de
imersdo no SBF e a Tabela 4.4, onde se encontram os dados referentes as
amostras apos o tratamento de PC, hd um aumento de ~1,5X nas quantidades
de Ca e P, mostrando que o tratamento € eficaz desde o primeiro dia.

Em relacdo as Figura 4.20 (b) e (d), que se referem, respectivamente, a

NTs-PC e NPs-PC, apés 7 dias de imersdo em SBF h4 uma maior distribuicéo e
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tamanho dos globulos apatita nos cristais de OCaP. Outra informagéo importante
que pode ser extraida das Figura 4.20 (b) e (d) refere-se a deposicao por quase
toda a superficie pré-calcificada, nao sendo mais possivel identificar os cristais
de OCaP. Nos cantos superiores da Figura 4.20 (b) e (d) ha uma ampliagdo da
superficie das amostras apds 7 dias, as imagens indicam que apatita tem a
mesma estrutura e comportamento encontrados na Figura 4.18 (b e d), isto €, a
estrutura é do tipo fibra, o que indica que apatita esta em coalescéncia constante
e formagéao subsequente de novos cristais de apatita.

Figura 4.20 - Imagens obtidas por MEV apés 1 dia (a) e (c) e 7 dias (b) e (d) de
imersdao em SBF mostrando o NTs-PC (a) e (b) e NPs-PC (c) e (d), e no canto
superior direito das Figuras 4.20 (b) e (d) uma micrografia ampliada

O EDS realizado na amostra NTs-PC apés o dia 7 indicou uma quantidade

de Ca de 10,4 e P de 7,2 % em massa com uma relagcao Ca/P de 1,45; na
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amostra NPs-PC a quantidade de Ca e P foi de 11,6 e 6,9 % em peso,
respectivamente, enquanto que a relacao Ca/P foi de 1,61. Os dados do EDS
obtidos nas amostras NTs-PC e NPs-PC, mostram um aumento de ~2x de Ca e
P, entre os dias 1 e 7, esses dados indicam um comportamento altamente
bioativo da superficie. O tratamento de PC quando comparado com as amostras
nao pré-calcificadas (NTs-HT e NPs-HT), a quantidade de Ca e P foi 2x maior,
para o periodo de 7 dias, indicando que o tratamento de pré-calcificagcdo foi bem
sucedido no que diz respeito a otimizacao da bioatividade.

A Figura 4.21 mostra as imagens obtidas por MEV, ap6s 14 dias de
imersdo em SBF, além dos padrées de DRX para ambas as amostras, na Figura
4.21 (e).

Nas Figura 4.21 (a) e (c), nota-se a sobreposi¢cdo de camadas de apatita,
este comportamento esta mais evidente na Figura 4.21(c). A medida que as
camadas se sobrepdem, observa-se que a estrutura de coberturatem umaforma
mais globular e esses glébulos tém um didmetro menor em relagdo a camada
anterior, isso indica que a medida que ocorre a sobreposicdo, na camada que se
forma posteriormente, o crescimento da camada de apatita ainda esta
ocorrendo. Nota-se que, na primeira camada, a estrutura da apatita tem uma
forma globular e densa, devido ao seu crescimento ter se mantido por mais
tempo do que na segunda camada, que em certos pontos apresenta vazios que
indicam que esta camada ainda estd em desenvolvimento. Na segunda camada
que é destacada na Figura 4.21 (b) e (d), nota-se que a estrutura formada tem
um formato semelhante a uma fibra, reforcando a ideia de que o apatita
previamente formado, sera coalescida e iniciara a formagao da préxima camada
de apatita. Nos padrées de DRX (Figura 4.21 (e)) é possivel identificar
claramente os picos de alta intensidade caracteristicos de apatita 26~32° e ~35°,
os picos caracteristicos de 6xidos de TiO2 (anatase e rutilo) e os picos de fase
B-Ti.
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Figura 4.21 - Imagens obtidas por MEV apo6s 14 dias de imersdo em SBF
mostrando o NTs-PC (a) e (b); (c) e (d) NPs-PC e, (e) padrdes de DRX. A - TiOz2
Anatase; R - Rutilo TiO2; HAp - hidroxiapatita.

A Figura 4.22 mostra o grafico do ganho de massa de apatita apos 1,7 e
14 dias, de imersdo em SBF para Ti-40Nb ndo modificado (substrato),
anodizado+recozido (NTs-HT, NP-HT); anodizado+recozido+PC (NTs-PC, NPs-
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PC). Na Tabela 4.8, estdo apresentados os resultados da andlise de EDS
(Espectroscopia de Energia Dispersiva de Raios-X), razao de Ca/P e ganho de
massa apdés 14 dias para Ti-40Nb n&o modificado (substrato),
anodizado+recozido (NTs-HT, NP-HT); anodizado+recozido+PC (NTs-PC, NPs-
PC).

O ganho de massa, para o substrato, em torno de 0,012 mg ap6s 14 dias
que é um indicador de que a amostra sem tratamento de superficie néo
apresentou comportamento bioativo, onde nao foi apresentado quantidade de

calcio e fosforo.

»
w
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B NTs-HT
B vPs-HT
B NPs-PC
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Figura 4.22 - Ganho de massa de hidroxiapatita (HAp) para a liga Ti40-Nb nao
modificada (Substrato); NTs-HT, NPs-HT, NTs-PC, NPs-PC quando imersas em

SBF, em funcéo do tempo de imerséo (1, 7, 14 dias).

Em contraste a condicdo ndo modificada (substrato da liga Ti-40Nb), as
condicbes com nanotubos e nanoporos mostraram ganho de massa

significativos, variando para o NTs-HT condi¢cado de 0,31 mg, com Ca=10,9 e
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P=6,3 % em pseo, enquanto a condigao NPs-HT mostra ganho de massa=0,38
mg, apos 14 dias, com Ca=12,2 e P=7,1 % em peso.

Tabela 4.8 - Resultados da anélise semi-quantitativa EDS (espectroscopia de
energia dispersiva de raios-X) apdés 14 dias para o substrato Ti-40Nb nao
modificado, NTs-HT, NPs-HT, NTs-PC, NPs-PC.

B Elementos (% em pseo) Razao Ganho de
Condicoes
Ti Nb Ca P Ca/P massa(mg)

Substrato 63,1 36,9 - - - 0,012
NTs-HT 56,5 26,3 10,9 6,3 1,73 0,31

NPs-HT 55,6 25,1 12,2 7,1 1,72 0,38
NTs-PC 36,4 12,0 31,9 19,7 1,62 1,27
NPs-PC 35,5 11,2 33,2 20,1 1,65 1,79

Observa-se também que com o tratamento PC foi extremamente
importante aumentar o ganho de massa para 1,27 mg para NTs-PC e 1,79 mg
para NP-PC indicando que a deposicdo prévia de Ca e P acelera
consideravelmente a adsorgao de apatita. E importante destacar que, ap6s o dia
1 deimersao em SBF, ja ocorre um ganho de massa nas amostras NTs-HT, NPs-
HT e, principalmente nas amostras NTs-PC e NPs-PC. Em relacdo a relacao
Ca/P, houve variacdo de 1,72 a 1,73 (Tabela 4.8), para NTs-HT e NPs-HT
respectivamente. Além disso, o processo de PC mostrou uma tendéncia de
formacéo mais rapida de apatita em meio de SBF, aumentando os niveis de Ca
e P e aumentando arelacdo Ca/P 1,49 para NTs-PC e 1,53 para NPs-PC (dados
disponiveis na Tabela 4.4) para atingir um equilibrio de 1,62 e 1,65 para NTs-PC
e NPs-PC, respectivamente, valores estes préximos ao valor teérico de apatita
(1,67). Por fim, com os dados obtidos na EDS entre os dias 7 e 14, eles indicam
que, para todas as condi¢des, houve aumento na quantidade de Ca-P de ~3x
bem como no ganho de massa, este comportamento € uma forte indicagao de
que os tratamentos de anodizacédo e PC sdo extremamente eficazes em termos
de otimizacao da bioatividade. Também é importante notar que as amostras com
tratamento de PC sempre tém uma quantidade de Ca e P de ~3x e um ganho de

massa de ~3,5x, em comparagado com amostras sem PC.
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5 CONCLUSOES

Nesta tese foi estudada a formagdo, estabilidade, comportamento
eletroquimico e bioatividade de nanoestruturas na liga B Ti-40Nb. A partir dos

resultados e discussoes, foi possivel chegar as seguintes conclusées:
v Liga B Ti-40Nb nao modificada

o Liga B Ti-40Nb inicialmente as fases a" (agulhas de martensita) e 8

(matriz) estavam presentes no substrato e modulo de elasticidade de 69 GPa.
v ANODIZACAO

. E possivel concluir que a quantidade de NH4F teve influéncia
decisiva na morfologia das nanoestruturas obtidas nos eletrélito | e Il;

o Obteve-se, na superficie da liga B Ti-40Nb, dois tipos de
nanoestruturas, nanotubos (NTs) com tensdo de 10V e nanoporos (NPs) com
tensdo de 20V quando utilizado o eletrélito llI;

o A tensao também influenciou no comprimento das nanoestruturas,
onde a tens&o de 20V produziu NPs com o dobro do comprimento dos NTs
obtidos com tens&o de 10V;

o Através de DRX foi confirmado que as nanoestruturas sao amorfas.

v RECOZIMENTO, MODULO DE ELASTICIDADE E
MOLHABILIDADE

o O recozimento na temperatura de 450 °C levou a cristalizagao das
nanoestruturas em anatase e a formacgéao das fases a e w e também a dissolugéo
da fase a” no substrato, com o maior mdédulo de elasticidade de 88GPa em
decorréncia da precipitacdo das fases a e w;

o Em 550 °C foi obtida uma cristalizagcao das nanoestruturas em uma
mistura de anatase e rutilo, com diminuicéao do médulo de elasticidade para cerca
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de 65 GPa, além da dissolugao das fases a e w e a presenca de somente fase
B no substrato;

o Natemperatura de 800 °C ocorreu a transformacéao de total da fase
anatase em rutilo, no substrato ocorreu a precipitagdo da fase w e a manutengao
dafase B no substrato e um aumento do médulo de elasticidade para 75 GPa;

o Um comportamento hidrofilico (<90°) foi observado para todas as
condigbes analisadas. A molhabilidade e a energia de superficie foram
melhoradas com as nanoestruturas amorfas de TiO2 (nanoporos/nanotubos) e,

uma pequena diminuigdo ap6s o recozimento em 550 °C.
v PRE-CALCIFICACAO

o Por meio do processo de PC, precipitados de Ca-P foram
depositados com sucesso em toda a superficie das nanoestruturas de TiOz2, sem

alteracdo no modulo de elasticidade (65 GPa).
v COMPORTAMENTO ELETROQUIMICO

. As curvas de OCP e polarizagao potenciodinamica das superficies
anodizadas revelaram ser mais protetoras contra a corrosdo, destacando que,
apds o recozimento este comportamento foi ainda mais otimizado, com Ecor
maior e ipass menor.

o As curvas de impedancia de todas as amostras apresentaram um
comportamento pseudocapacitivo, corroborando a resposta protetora dessas
condi¢des superficiais;

o Ap6s a anodizagdo e recozimento o |Z| foi incrementado em
aproximadamente 1 ordem de grandeza;

o Também se conclui que a capacitancia efetiva (Cesis) foi diminuida
e a espessura da camada de barreira (defis) foi aumentada indicando que a
anodizacao e o recozimento levaram a superficie a um comportamento mais

nobre em meio de SBF.
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v BIOATIVIDADE

o Os testes de bioatividade realizados indicaram a liga B Ti-40Nb ndo
modificada ndo apresentou comportamento bioativo apds 14 dias.

o As amostras anodizadas e recozidas foram eficientes em ambas as
condigdes (NTs e NPS), sendo os NPs mais bioativos;

. O tratamento de pré-calcificacdo destacou o comportamento
bioativo de forma bastante eficaz, e nesta condicdo os NPs apresentaram os
melhores resultados com ganho de massa ~3 vezes maior do que a condi¢céo
apenas anodizada e recozida;

. As caracteristicas otimizadas para o uso da liga B Ti-40Nb como
biomaterial, ou seja, menor mddulo de elasticidade, melhores propriedades
eletroquimicas e bioativas foram obtidas na condi¢do anodizada com 20V, com
nanoporos na superficie, recozido a 550 ° C e previamente pré-calcificado (NPs-
PC) com fase B-Ti na matriz da liga Ti-40Nb a e mistura dos 6xidos de TiO2

anatase e rutilo nos nanoporos.
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6 SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS

o Estudar condi¢gbes alternativas de resfriamento do tratamento
térmico, que podem influenciar na diminuicdo do médulo de elasticidade da liga.
o Realizar o tratamento térmico ap6s o processo de pré-calcificagao.

. Avaliar a dopagem da camada pré-calcificada de Ca-P com
compostos antibacterianos e recobrimentos bioabsorviveis.

. Analisar as estruturas dos Nanotubos formados em diferentes TT
de recozimento, bem como amostras de Pré-calcificacdo, e apo6s bioatividade
(14 dias) através de microscopia eletronica de transmissao (TEM).

o Investigar o comportamento mecanico das nanoestruturas, visando

avaliar a sua adesao no substrato.
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