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RESUMO

Neste trabalho foram realizados estudos sobre a fabricagdo de um biocompdsito a base de titanio para im-
plantes dentarios a partir da mistura de pé de hidreto de titdnio (92%) com nitrato de calcio (8% em volume).
O pd de hidreto de titanio foi adicionado na solugdo aquosa de nitrato de calcio, dissolvido por agitacdo me-
canica, ¢ em seguida os precursores foram misturados e dispersados/homogeneizados por ultrassom. Posteri-
ormente, a mistura foi secada em evaporador rotativo, compactada com 600 MPa a temperatura ambiente,
desmoldada e sinterizada em alto vacuo a 1200 °C durante 2 horas. Foi analisada a microestrutrura e fases
formadas, as propriedades mecanicas, a rugosidade da superficie, a porosidade aberta, a molhabilidade da
superficie e a citotoxicidade do biocompdsito. As fases identificadas apds a sinterizagdo foram a-Ti e CaTiO;.
O limite de resisténcia em compressdo, o0 modulo de Young (E) e o angulo de contato do biocompdsito dimi-
nuiram significativamente com relagdo ao hidreto de titdnio puro sinterizado nas mesmas condigdes. O limite
médio de resisténcia em compressdo do hidreto de titdnio foi de 1794,67 MPa e do biocompdsito foi de
481,36 MPa. O médulo de Young e o angulo de contato do hidreto de titanio e do biocomposito foram de
aproximadamente 112 GPa e 94 graus, e de 75 GPa e 83 graus, respectivamente. A rugosidade de superficie
foi da mesma ordem de grandeza entre os materiais e ficou aproximadamente entre 1,4 ¢ 1,5 um (Ra) e 1,4 ¢
1,9 um (Ra e Sa), medidas com rugosimetro de contato e com microscopio confocal a laser, respectivamente.
A porosidade aberta do biocompdsito sinterizado foi de aproximadamente trés vezes maior do que aquela do
hidreto de titanio sinterizado. Nos ensaios de citotoxicidade a porcentagem de células viaveis do biocomposi-
to foi superior aquela do controle negativo e aquela do hidreto de titanio sinterizado.
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ABSTRACT

A titanium-based biocomposite was prepared from titanium hydrate powder and calcium nitrate for dental
implant applications. The minor precursor was added in the major precursor of titanium hydrate in the con-
centration of 8% in volume. Titanium hydrate was added in the calcium nitrate solution, previously dissolved
by mechanical agitation in distilled water, and then mixed/homogenized by ultrasound. The mixture was
dried in a rotating evaporator, pressed at 600 MPa at room temperature and vacuum sintered at 1200 °C dur-
ing 2 hours. It was analyzed the microstructure and phases formed, the mechanical properties, the surface
roughness, the open porosity, the surface wetness and cytotoxicity of the materials. The phases formed in the
biocomposite after sintering were o-Ti and CaTiOs. The compressive strength, Young modulus (E) and con-
tact angle of the biocomposite significantly decreased compared to the sintered titanium hydrate. The average
compressive strength of the titanium hydrate was 1794,67 MPa and of the biocomposite was 481,36 MPa.
The Young modulus and contact angle of the titanium hydrate and of the biocomposite were approximately
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112 GPa and 94 degree, and 75 GPa and 83 degree, respectively. The surface roughness was of the same or-
der among the materials and found to be between 1.4 and 1.5 um (Ra), and 1.4 and 1.9 pm (Ra and Sa),
measured with a roughmeter and with a laser confocal microscope, respectively. The open porosity of the
sintered biocomposite was approximately three times higher than that of sintered titanium hydrate. The via-
bility cell percentage of the biocomposite was higher than that of negative control or sintered titanium hy-
drate.

Keywords: titanium, calcium nitrate, biocomposite, dental implants.

1. INTRODUGAO

Os implantes dentarios tornaram-se uma realidade para a reabilitacdo de pacientes parcialmente e/ou total-
mente edéntulos, ampliando a atuag@o da odontologia cirirgico-protética nos ultimos 20 anos. A expansdo da
utilizagdo de implantes teve inicio na década de 80, a partir de estudos de Branemark e colaboradores, que
comegaram na Suécia nas décadas de 50 e 60 [1]. Desde entdo muitos foram os avangos cientificos e pesqui-
sas realizados na area. Atualmente, mais de 200 sistemas de implantes dentarios estdo disponiveis no merca-
do e outros tantos se fizeram presentes, mas por falta de embasamento cientifico s6lido foram retirados do
mercado [2].

O desenvolvimento de biomateriais ¢ de fundamental importancia na medicina e na odontologia, pois
eles permitem uma melhoria na qualidade de vida das pessoas, representada por um aumento na expectativa
de vida, na saude em geral e no bem estar da populagdo. A crescente demanda de biomateriais ¢ atribuida
principalmente a trés motivos [3]: envelhecimento da populagdo mundial; aumento do poder aquisitivo ¢ do
padrdo de vida nos paises em desenvolvimento; e as melhorias tecnoldgicas na abordagem de doengas anteri-
ormente vistas como nao trataveis.

Segundo levantamento da Associacdo Brasileira da Industria Médica, Odontoldgica e Hospitalar, cer-
ca de 800 mil implantes e 2,4 milhdes de componentes de proteses dentarias foram comercializados no Brasil
em 2014 [4]. Analistas de mercado preveem um crescimento anual de 12,5% no periodo de 2012 a 2016 para
os implantes dentarios [5].

Os biomateriais mais empregados como substitutos 6sseos sao as bioceramicas a base de fosfatos de
calcio, em particular a hidroxiapatita (HA), por ser um material bioativo. Contudo, estes materiais ceramicos
bioativos ndo sdo adequados para as condi¢des onde ha solicitagdes mecanicas no implante, devido a fragili-
dade e baixa resisténcia mecénica [6]. O titanio e suas ligas formam um conjunto de biomateriais com propri-
edades mais adequadas para implantes dentarios, pois apresentam alta resisténcia a corrosdo, boas proprieda-
des mecanicas e sdo praticamente bioinertes por causa das caracteristicas do filme de 6xido que se forma na
superficie do material [7]. Os implantes dentarios comerciais sdo de titinio comercialmente puro (Ti cp) ou
de liga de titanio Ti6AI4V.

O titanio ndo ¢ um material bioativo como os fosfatos de célcio ou biovidros. Para favorecer a neo-
formacao Ossea e garantir estabilidade biomecanica em menores periodos de tempo € essencial que a superfi-
cie do implante tenha caracteristicas bioativas. Uma superficie bioativa tem a capacidade de trocar ions com
o plasma sanguineo funcionando como um sinalizador das células osseas.

Na literatura encontra-se um numero expressivo de publicagdes mostrando a deposicdo de fosfatos de
calcio ou fases bioativas por técnicas tais como plasma-spraying, plasma-sputtering, revestimento sol-gel,
imersdo coloidal e imersdo em solugdo fisiologica simulada (deposigdo biomimética) seguidas de tratamentos
térmicos, deposigdo eletroquimica etc., mas sdo deposi¢des que apresentam inconvenientes de ordem meca-
nica e/ou morfoldgica que limitam o desempenho bioldgico do biomaterial e/ou o uso comercial. A maior
limitagdo do uso comercial ¢ o risco de delaminag@o entre o implante e o revestimento.

A fabricagdo de compositos é uma das alternativas mais recentes de bioativagdo do titdnio ou ligas de
titdnio. As principais vantagens dessa técnica € que ela permite a mistura de materiais dissimilares e a obten-
¢do de biomateriais com certa porosidade de superficie, favorecendo a adesdo e o crescimento celular sem a
necessidade de ataque acido [8]. Além disso, pode-se obter um material acabado apds a sinterizagdo com a
formacdo de fases bioativas sem o risco de delaminagdo como ocorre com os revestimentos. A combinagao
das caracteristicas das fases bioativas com as propriedades mecanicas do titdnio ¢ considerada como sendo
uma metodologia promissora para fabricar biomateriais mais apropriados para aplicagdes com carregamento
mecanico.

Trabalhos realizados com deposi¢do de filmes de titanato de calcio ou implantagdo i6nica de calcio no
titanio mostraram que o titanato de calcio € bioativo [9, 10] e pode ser obtido com a adicdo de um composto
de célcio. Durante a sinterizacao a reacao do titdnio com o composto contendo calcio leva a formagao de tita-
nato de célcio. Compostos contendo célcio tais como o nitrato de calcio sdo soluveis em agua e facilmente
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encontrado no mercado por baixo custo, ao contrario dos pés de hidroxiapatita ou fosfato tricalcico. Com
isso, pode-se elaborar compdsitos bioativos sem a necessidade de comprar ou fabricar, por uma etapa prece-
dente, os p6s de hidroxiapatita ou fosfato tricalcico. Sendo assim, o objetivo desse trabalho foi de desenvol-
ver um compo6sito bioativo a base de titdnio para acelerar e melhorar a osseointegragdo de implantes denta-
rios utilizando-se como precursor majoritario o hidreto de titdnio e o nitrato de calcio como precursor minori-
tario.

Nao ha conhecimento de estudos na literatura cientifica sobre a fabricacdo de compositos de titdnio
com nitrato de cdlcio para a fabricagdo de biomateriais por metalurgia do p6. Os trabalhos existentes [8, 11]
se limitaram basicamente ao estudo das fases formadas em compdsitos fabricados com hidroxiapatita micro-
métrica. Para isso usaram geralmente quantidades iguais ou superiores a 10% em volume de fosfatos de cal-
cio. A proposta desse trabalho foi de adicionar uma pequena quantidade do precursor minoritario (< 10% em
volume) de nitrato de calcio no precursor majoritario de hidreto de titanio para ndo comprometer as proprie-
dades mecénicas do biomaterial.

Neste trabalho foi utilizada uma nova metodologia para a mistura dos dois precursores. Ao invés da
mistura convencional em moinho de bolas ou moinho atritor, os precursores foram dissolvidos por agitagdo
mecanica ou dispersados em agua por ultrassom ¢ em seguida misturados e dispersados por ultrassom. A
vantagem dessa metodologia é que ela ¢ mais rapida e evita as contamina¢des dos materiais utilizados na
mistura convencional.

Apds compactagdo e sinterizagdo foram realizados estudos sobre a rugosidade e a porosidade de su-
perficie, a microestrutrura e fases formadas, as propriedades mecanicas, a molhabilidade da superficie e a
citotoxicidade dos materiais. Estes estudos sdo de fundamental importancia para a aplicacdo de implantes em
medicina e odontologia sob condi¢des de solicitagdo mecénica.

2. MATERIAIS E METODOS

2.1 Materiais Utilizados e Mistura

O precursor majoritario usado na fabricagdo do biocomposito foi o hidreto de titanio (TiH,). Ele foi produzi-
do e cedido pelo Centro Tecnoldgico Aeroespacial (CTA). O po de hidreto de titanio foi obtido pela hidroge-
nagdo a 500 °C de finos de esponja de titAnio, seguida pela moagem por 6 horas. O didmetro médio das parti-
culas de TiH,, medido por difragao a laser, foi de aproximadamente 15 um [11].

O nitrato de célcio foi utilizado para formar titanato de calcio durante a sinterizagdo do biocompdsito.
O nitrato de calcio foi adquirido (Vetec Quimica Fina) na forma hidratada (Ca(NO;),.4H,0) e com pureza de
99%.

A mistura foi realizada com hidreto de titdnio contendo 8% em volume de nitrato de calcio. O nitrato
de calcio foi adicionado em um becker contendo 500 mL de agua destilada, que permaneceu sob agitagdo
mecanica por 30 minutos. Posteriormente, foi adicionado o hidreto de titdnio na solugdo, seguido por 5 minu-
tos de dispersdo em ultrassom. A mistura homogeneizada por ultrassom foi colocada dentro de um baldo tipo
péra, o qual foi acoplado a um evaporador rotativo para a eliminagdo do solvente (agua). O baldo ficou parci-
almente imerso em um banho de 6leo de silicone a 60 °C, submetido a rotagdo de 8 rpm até evaporagdo total
do solvente. Em seguida, o p6 seco foi compactado em uma maquina universal de ensaios mecanicos da mar-
ca EMIC, modelo DL 30000 (capacidade maxima de carga de 300 kN), com pressdo de compactacdo uniaxial
de 600 MPa.

2.2 Sinterizagao

Os corpos de prova foram sinterizados a alto vacuo (~ 107 torr) em um forno do CTA, modelo Astro-1000 da
Thermal Technology Inc. O forno ¢ equipado com sistema de vacuo composto por uma bomba mecénica e
uma difusora. A sinterizagio foi realizada com taxa de aquecimento de 10 %min e patamar de 1200 °C duran-
te duas horas. Em seguida os corpos de prova foram resfriados com taxa de resfriamento de 10 °C/min.

Os corpos de prova para ensaios de compressao ¢ de porosidade aberta foram sinterizados com 10 mm
de diametro e aproximadamente 12 mm de altura. Para o ensaio de rugosidade e determinagdo do médulo de
elasticidade (E) foram confeccionados corpos de prova retangulares com comprimento de 21 mm, largura de
3,75 mm e com aproximadamente 4 mm de altura. Para as analises de difracdo de raios-X, angulo de contato
e citotoxicidade foram elaborados corpos de prova com dimensdes de 10 mm de didmetro por aproximada-
mente 5 mm de altura.
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2.3 Caracterizagao Morfolégica, Microestrutural e Quimica

As caracterizagdes morfologica e microestrutural foram realizadas nos precursores e nas superficies de fratu-
ra dos compositos sinterizados. As analises foram realizadas por microscopia eletronica de varredura (MEV)
nos equipamentos da marca Zeiss, modelo DSM 940, e da marca Jeol, modelo JSM-6701F. Para uma caracte-
rizacdo mais completa das fases formadas nos materiais sinterizados foram realizadas analises por microsco-
pia eletronica de transmissdo (MET). Cavacos do ensaio de compressdo de amostras sinterizadas do biomate-
rial foram moidos a seco com um pistilo até resultar em um p6 com finas particulas. Uma pequena porgdo do
po foi despejada em um Becker contendo alcool etilico PA e a dispersao das particulas foi realizada por meio
de uma sonda ultrassonica. Uma gota da suspensdo foi entdo depositada sobre uma grade de cobre revestida
com Formvar e carbono. Apos a evaporagdo do solvente os pés foram analisados em um MET de 200 kV da
marca Jeol.

2.4 Difratometria de Raios—X

A utilizacdo desta técnica teve como objetivo a caracterizagdo das fases presentes nas matérias primas ¢ no
composito sinterizado. As analises de difragdo de raios-X foram realizadas em um equipamento da marca
SHIMADZU, modelo XRD — 6000. O equipamento tem fonte de radiagdo CuKa e as analises foram realiza-
das com varredura de 1,5 /min e angulo de difragio entre 5° e 60°.

2.5 Calorimetria Diferencial de Varredura e Termogravimetria

As técnicas de calorimetria diferencial de varredura (DSC) e de termogravimetria (TG) foram utilizadas para
estudar as transformagdes de fase do biocompdsito durante o aquecimento. Para esses estudos utilizou-se um
equipamento de analise térmica da marca NETZSCH, modelo Jupiter STA 409. O ensaio foi realizado com
fluxo de argdnio e com uma taxa de aquecimento de 5 °C/min até a temperatura de 1000 °C.

2.6 Rugosidade da Superficie

A avaliacdo da rugosidade da superficie foi realizada em trés corpos de prova de cada material, sendo que
para cada corpo de prova foram realizadas trés medidas. As medidas de rugosidade convencional (2D) foram
realizadas com um rugosimetro da marca Mitutoyo, modelo SJ-201. Com esse equipamento foi quantificada
a rugosidade Ra da superficie das amostras. A rugosidade e a topografia da superficie também foram analisa-
das por meio de um microscopio confocal a laser da empresa Leica, modelo DCM 3D. Além da imagem to-
pografica o equipamento fornece o pardmetro Sa.

Os parametros Ra (2D) ou Sa (3D) podem ser definidos como sendo a média aritmética dos valores
absolutos dos desvios da superficie com relagdo a uma linha (2D) ou a um plano (3D) médios dentro da area
de amostragem. O Ra ¢ a rugosidade medida em linha sobre a superficie enquanto que o Sa é a rugosidade de
uma area da superficie.

2.7 Angulo de Contato

Para medigdo de angulo de contato foi utilizado o gonidometro Theta Lite Optical Tensiometet, modelo KSV
CAMI101. Foram efetuadas cinco medidas de angulo de contato em trés corpos de prova de cada tipo de
amostra. O ensaio foi realizado com a deposi¢@o de uma gota de 1 mL de agua destilada na superficie do cor-
po de prova por meio de uma seringa. A captura da imagem e o calculo do angulo de contato foram realiza-
dos ap6s 10 segundos, tempo esse necessario para a estabilizagdo da gota na superficie do material. O equi-
pamento captura a imagem e fornece o angulo de contato.

2.8 Ensaios Mecanicos

Os ensaios de compressdo foram realizados em uma maquina universal de ensaios mecanicos da marca
EMIC, modelo DL-30000 com deslocamento da travessa de 0,5 mm/min. Foram ensaiados 5 corpos-de-prova
de cada composi¢do para determinar o limite de ruptura dos materiais.

Para determinar o modulo de elasticidade por meio de medidas da frequéncia natural de vibragao foi
utilizado o equipamento da marca Sonelastic, modelo PC Based. Foram ensaiados trés corpos de prova de
cada composigdo sendo que para cada corpo de prova foram repetidas cinco medidas. Para as medidas do
modulo de elasticidade os corpos de prova foram excitados por meio de um choque mecanico manual. A res-
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posta actstica foi captada por um captador acustico e processada pelo software, fornecendo automaticamente
o modulo de elasticidade (E).

2.9 Porosidade Aberta e Densidade Hidrostatica

A porosidade aberta ¢ a densidade hidrostatica foram medidas em tréplica pelo método de ARTHUR [12] nos
compositos sinterizados contendo a maior concentragdo de precursor minoritario. O procedimento consiste
em pesar o corpo de prova seco ao ar em gramas (M;). Posteriormente o corpo de prova ¢ embebido em xile-
no, removido do meio liquido e pesado ao ar (em gramas) apos retirar o excesso de xileno da superficie (M,).
Em seguida, o corpo de prova ¢ pesado novamente (em gramas), mas submerso em agua destilada (M,). A
porosidade aberta (PA) ¢ calculada com a equag@o (1) ¢ a densidade hidrostatica (dH) com a equag@o (2):

PA:MM)O (1)
(Mc _Ma)dx

di = _Mide @)
M. —-M

a

Onde d, ¢ a densidade do xileno (0,8802 g/cm3) e d. ¢ a densidade da agua (1 g/cm3).

2.10 Ensaios de Citotoxicidade

Para os ensaios de citotoxicidade foram utilizadas células fibroblasticas de camundongos da linhagem 1929,
obtidas do American Type Culture Collection (Estados Unidos), pois ¢ um dos tipos de células mais utiliza-
dos no estudo de viabilidade celular em biomateriais metalicos. As células foram descongeladas e cultivadas
em meio minimo essencial de Eagle (MEM-Eagle), com adi¢do de 0,03 mg/mL de L-glutamina, 50 pg/mL de
sulfato de gentamicina, 2,5 mg/mL de fungizona, 10 mM de HEPES e 10% de soro fetal bovino. A cultura
das células foi feita a 37 °C em estufa de cultivo contendo 5% de CO,.

Foram utilizadas amostras sinterizadas dos materiais na forma de disco com 10 mm de didmetro e 5
mm de espessura. Além do controle em branco (CB), onde as células ndo foram expostas a nenhum tipo de
material, foram utilizados um controle positivo (CP) e um controle negativo (CN) constituidos de um disco
de amalgama de cobre (liga metalica de mercurio e cobre) e de um disco de ago inoxidavel AISI 316L, res-
pectivamente.

Trés amostras de cada material foram previamente esterilizadas e em seguida colocadas em uma placa
de cultura celular de 24 pogos juntamente com o meio de cultura MEM-Eagle. Para cada pogo foi adicionado
1 mL de solugéo celular. Apos 24 horas de incubagdo a 37 °C as amostras foram retiradas dos pogos para
analise da viabilidade celular com o uso do sal de brometo de 3-[4,5-dimetiltiazol-2il]-2,5-difenil tetrazolio
(método MTT).

Para a quantificacio das células viaveis foi adicionado 10 uL. de MTT por pogo e em seguida incuba-
dos a 37 °C e 5% de CO, durante 3 horas. Posteriormente o reagente foi removido e os cristais foram solubi-
lizados em isopropanol com HCI 0,1 N. A absorbancia foi medida com comprimento de onda de 570 nm com
um leitor de Elisa da marca Labexim International, modelo LMR 340-M. Os resultados foram convertidos
em porcentagem de células vidveis considerando 100% de viabilidade celular para a absorbancia do controle
em branco.

3. RESULTADOS E DISCUSSOES

3.1 Morfologia e Tamanho de Particulas do TiH; e da Mistura Seca

A Figura la mostra uma imagem, obtida por microscopia eletronica de varredura (MEV), das particulas do
hidreto de titanio recebidas do CTA. As particulas apresentam forma angular irregular e uma grande variagdo
de tamanhos de particulas. Nas imagens por MEV foi observado que o maior volume do material ¢ constitui-
do por particulas micrométricas, mas o p6 também contém uma porg¢ao de particulas finas submicrométricos.

A Figura 1b mostra uma micrografia realizada no MEV da mistura seca dos precursores. Nas misturas
com ultrassom nao ha alteragdo das particulas presentes durante a dispersdo dos precursores. Portanto, a mor-
fologia e tamanho de particulas do hidreto de titdnio sdo iguais ao material original. Na mistura ndo foi pos-
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sivel visualizar nas imagens MEV o precursor minoritario por causa do pequeno tamanho das particulas ou
dos precipitados do precursor minoritario. Também nao foram observados aglomerados dos precursores na

amplia¢do do MEV.

Figura 1: Imagens obtidas por MEV do p6 de hidreto de titanio recebido do CTA (a) e da mistura seca de hidreto de

titAnio com 8% em volume de nitrato de calcio (b).

3.2 Calorimetria Diferencial de Varredura (DSC) e Termogravimetria (TG) dos Pés

A Figura 2 mostra as curvas DSC e TG do hidreto de titanio recebido do CTA, revelando as transformagdes
que ocorrem durante o aquecimento. A curva de TG mostra um ganho de massa a partir de aproximadamente
550 °C devido a oxidagdo do titnio, provocada pela presenga de ar residual dentro da cAmera.

A analise de DSC do hidreto de titanio revelou a existéncia de dois picos exotérmicos e trés picos en-
dotérmicos. Tendo em vista a presenga de oxigénio, o pico a 330 °C corresponde a formagio de oxihidreto de
titinio e/ou a cristaliza¢do do anatasio [13]. O pico a 420 °C estd proximo daquele de formagdo do rutilo [13].
O pico endotérmico a aproximadamente 50 °C na curva de DSC ¢ devido & evaporagdo da dgua adsorvida na
superficie do p6 de hidreto de titdnio. Os outros picos endotérmicos a aproximadamente 581 °C e 650 °C
correspondem a decomposicdo do TiH, [14, 15]. Esses dois picos confirmam que a dehidrogenagdo do TiH,
ocorre em duas etapas: decomposi¢do do TiH, em TiH, (onde 0,7 <x < 1,1) a 581 °C, e do TiH, em a-Ti a
650 °C [14]. Nesse estudo, os materiais compactados foram sinterizados durante 2 horas. Tendo em vista que
a cinética de dehidrogenagdo ¢é elevada [15], o tempo de sinteriza¢do é considerado suficientemente longo
para liberagdo completa do hidrogénio. Contudo, uma pequena concentracdo de hidrogénio atomico pode
ficar retida na estrutura do titdnio juntamente com outras impurezas tal como o oxigénio.
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Figura 2: Anélise térmica do p6 de hidreto de titanio recebido do CTA.
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Mostra-se na Figura 3 as curvas TG e DSC da mistura de hidreto de titdnio com nitrato de calcio. O
nitrato de calcio € um material higroscopico resultando em uma maior adsor¢do de agua do que no hidreto de
titdnio. Isso pode ser observado pela maior perda de massa inicial na Figura 3. Na figura também fica bem
nitida outro estagio de perda de massa entre 250 ¢ 400 °C que corresponde ao pico exotérmico a aproxima-
damente 300 °C. Esse pico exotérmico estd associado com a decomposi¢do térmica do nitrato de calcio de

acordo com a seguinte reagio:

Ca(NO;), — Ca0 + NO + %N, + 20, 3)

Pode-se observar na Figura 3 que os picos endotérmicos de dehidrogenacdo se fundem em um tnico

pico endotérmico mais largo a aproximadamente 570 °C.

Pode-se observar nas Figuras 2 ¢ 3 um ponto de inflexdo na curva DSC com aumento da energia tér-
mica entre 800 e 900 °C. Esse ponto de inflexdo esta relacionado com o inicio da sinterizagdo dos materiais.
Portanto, a sinterizagdo dos materiais inicia em temperaturas abaixo daquelas usadas na literatura para sinte-
rizar compositos a base de titanio contendo calcio e fosforo, que foram entre 1000 ¢ 1400 [12, 16].
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Figura 3: Analise térmica da mistura de hidreto de titdnio com 8% em volume de nitrato de calcio.

NATH et al. [16] realizaram um estudo tedrico da formagao de fases durante a sinterizacdo de compod-
sitos de hidroxiapatita com titanio em atmosfera oxidante e mostraram que a formagao de titanato de calcio é
termodinamicamente possivel acima de 750 °C. Portanto, acima de aproximadamente 800-900 °C a sinteriza-
¢do do biocompdsito também esté associada com a formacao de titanato de calcio.

3.3 Microestrutura e Fases Formadas no Biocompdsito

A Figura 4a mostra uma imagem da face de ruptura do hidreto de titdnio puro sinterizado. Nas imagens anali-
sadas ficou evidente que a ruptura ¢ tipica de material que ndo apresenta deformacdo pléstica. A ruptura é
transgranular e ocorre por clivagem, caracterizada pela formagéo de faces planas de ruptura. No biocomposi-
to sinterizado foram observadas as mesmas caracteristicas de fratura. Contudo, esse material apresentou mai-

or porosidade, como pode se observado na Figura 4b.
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L

UDESC

Figura 4: Imagens obtidas por MEV da face de ruptura do hidreto de titdnio puro sinterizado (a) e do biocomposito sinte-
rizado (b).

No biocompdsito ndo foi observado a presenga de aglomerados. Os particulados depositados nas faces
de ruptura sdo de fragmentos do proprio material, pois as analises foram realizadas em pedagos de corpos de
prova recuperados do ensaio de compressgo.

A Figura 5 mostra os resultados de DRX do biocomposito antes (Figura 5a) e ap6s a sinterizagdo (Fi-
gura 5b). Antes da sinterizacdo foram observados picos do hidreto de titanio e do nitrato de célcio, que sdo os
componentes (precursores) do biocomposito. No biocompoésito sinterizado foram identificados picos corres-
pondentes as fases de titanio e de titanato de célcio (Figura 5). O titanio resulta da dehidrogenacdo do hidreto
de titanio e o titanato de calcio da reagdo entre o titdnio e o 6xido de calcio, proveniente da decomposicao do
nitrato de célcio durante a sinterizagdo. No hitreto de titAnio sinterizado somente foi encontrada a fase o-Ti.
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Figura 5: DRX do biocomposito antes (a) e apds sinterizagao (b).

Para um estudo mais completo das fases presentes apds sinterizagdo, fragmentos do biocomposito fo-
ram analisados por microscopia eletronica de transmissdo (MET). A Figura 6 mostra uma imagem das parti-
culas e a analise EDX da regido contendo Ti, Ca e O, que correspondem aos elementos da fase de titanato de
calcio. Nesse composito a formagdo de titanato de calcio pode ser escrita simplificadamente por meio da se-
guinte reagao:

TiO, + CaO = TiCa0; @)
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Figura 6: Imagem MET (a) e analise EDX da regido contendo a fase de titanato de calcio (b) formada no composito sin-

terizado.

O oxido de célcio da reacdo (4) € proveniente da decomposi¢ao do nitrato de calcio de acordo com a
equacdo (3). A oxidagdo do titanio (TiO,) ¢ devido ao desprendimento de gases oxidantes durante a decom-
posi¢do do nitrato de célcio. A oxidacdo do titdnio também pode ter contribui¢do da umidade e do ar confi-
nado na porosidade do biocompdsito compactado. No biocompodsito também foram identificadas regides ri-
cas em cdlcio e oxigénio nas analises de EDX realizadas no MET, indicando a presenca de 6xido de calcio
nas regides contendo o titanato de calcio. O 6xido de célcio encontrado provavelmente ¢ da reacdo incomple-
ta com o titanio.

3.4 Propriedades Mecanicas dos Materiais Sinterizados

O comportamento mecanico do biocomposito foi estudado por meio de ensaios de compressao e de frequén-
cia natural para determinac¢ao do mddulo de elasticidade (E). Para avaliar o comportamento mecéanico do bio-
composito foi utilizado como referéncia o titanio puro (grau 4), que ¢ amplamente utilizado na fabricagdo de
implantes dentarios.

O hidreto de titanio e o biocomposito sinterizados apresentaram comportamento fragil sem exibir es-
coamento antes da ruptura, ao contrario do titdnio puro que apresentou ductilidade e tensdo de escoamento de
aproximadamente 445 MPa. O limite médio de resisténcia em compressido do hidreto de titdnio e do biocom-
poésito foi de 1794,67 + 68,30 MPa e de 481,36 + 10,97 MPa, respectivamente. O limite de resisténcia do
biocompésito diminui drasticamente comparado com o hidreto de titanio sinterizado. Contudo, o valor médio
do limite de resisténcia do biocompdsito ficou acima daquele do limite de escoamento do titdnio puro (grau
4).

O valor do modulo de elasticidade do hidreto de titanio sinterizado (112 GPa) ficou préximo daquele
do titanio grau 4 que ¢ de aproximadamente 110 GPa. O moddulo de elasticidade do biocomposito diminuiu
significativamente e ficou em torno de 75 GPa. Esse valor corresponde ao valor do moédulo de elasticidade de
biovidros [2].

As propriedades mecanicas estdo relacionadas com a microestrutura e a distribuicdo de fases dos ma-
teriais. As fases formadas durante a sinterizagdo sdo frageis, resultando em uma menor resisténcia mecanica
do que no material fabricado com hidreto de titanio. Evidentemente que quanto maior a propor¢ao dessas
fases frageis menor € a resisténcia mecanica. Além da fragilidade da fase de titanato de calcio, o biocompdsi-
to também apresentou maior porosidade do que o hidreto de titdnio sinterizado. Essa maior porosidade tam-
bém contribuiu para uma menor resisténcia mecanica do biocompdsito. Quanto ao modulo de elasticidade,
sua diminui¢do no biocompdsito esta relacionada com a formagao de titanato de célcio durante a sinteriza¢ao
e com a porosidade presente no biocompdsito.
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3.5 Rugosidade da Superficie

A Tabela 1 mostra a rugosidade da superficie dos materiais medida com o rugosimetro de contato e com o
microscopio confocal a laser. Percebe-se que a diferenca nos valores médios de rugosidade ¢ pequena entre
os materiais. A rugosidade medida com o rugosimetro ficou entre 1,4 e 1,5 pm e aquela medida com o con-
focal a laser ficou entre 1,4 e 1,9 pm. Embora a rugosidade Ra seja a mais mencionada na literatura, a rugo-
sidade Sa ¢ a mais representativa, pois ela corresponde a rugosidade de toda a area de amostragem.

Tabela 1: Rugosidade média dos materiais sinterizados.

Material Rugosimetro Confocal a laser
Ra (um) Ra (um) Sa (um)
TiH, 1,4+0,2 1,367+ 0,567 | 1,567 +0,345
TiH,/8% Ca(NOs), 1,5+0,1 1,891 + 0,461 1,811 +£ 0,269

A vantagem da microscopia confocal a laser ¢ que ela também fornece um mapa da topografia da su-
perficie dos materiais. As Figuras 7a e 8a mostram imagens topograficas dos materiais sinterizados, escolhi-
das aleatoriamente dentre as muitas imagens realizadas durante os ensaios. Na Figura 7b e 8b tem-se um per-
fil de rugosidade da regido intermediaria da area escaneada da Figura 7a e 8a, respectivamente, para fins de
ilustracdo.

De acordo com os trabalhos publicados, a rugosidade média do biocompésito ¢ classificada como ru-
gosidade moderada, pois fica dentro da faixa de 1 a 2 pum. Superficies com Ra inferiores a 1 um séo classifi-

cadas como sendo de baixa rugosidade e com rugosidade superiores a 2 pm sdo classificadas como rugosas
[17,18].

(b)

ol

Figura 7: Imagem topografica (a) e perfil de rugosidade (b) da superficie do TiH, sinterizado obtida por microscopia
confocal a laser.
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Outro aspecto importante da topografia esta na distancia entre os picos de rugosidade ou no tamanho
da porosidade de superficie. Pode-se observar nos perfis de rugosidade apresentados nas Figuras 7b e 8b que
a distancia média entre os picos ¢ de aproximadamente 20 pum. A distdncia média entre os picos maiores,
com altura superior a 1 um com relag@o a linha média, ¢ de aproximadamente 40-50 um. Tendo em vista que
o tamanho dos osteoblastos ¢ de 20-30 um [19, 20], essas células conseguem se colocar entre os picos de
rugosidade do biocomposito fabricado nesse trabalho.

R

Figura 8: Imagem topografica (a) e perfil de rugosidade (b) da superficie do composito TiH,/8% Ca(NOs), sinterizado

obtida por microscopia confocal a laser.

3.6 Porosidade Aberta e Angulo de Contato

A Tabela 2 mostra a porosidade aberta e a densidade hidrostatica dos materiais sinterizados. Pode-se observar
que a porosidade é maior no biocompdsito. Esse valor estd de acordo com as analises microscopicas da mi-
croestrutura do biocomposito, onde foi observado maior porosidade.

As medidas experimentais mostraram que os valores médios dos angulos de contato do hidreto de ti-
tanio e do biocomposito, ambos sinterizados, foram de 94,29 + 2,80 graus e 83,55 + 2,15 graus, respectiva-
mente.

O angulo de contato depende das propriedades fisico-quimicas e da composi¢ao quimica da superficie
do material. Tendo em vista que o hidreto de titanio sinterizado apresenta uma topografia de superficie simi-
lar aquela do biocomposito, a diferenga no angulo de contato estd associada com a porosidade e a presenga de
titanato de cdlcio. O titanato de célcio ¢ conhecido como sendo um material bioativo [9, 10]. Portanto, a pre-
senca dessa fase assim como a diminui¢do do angulo de contato do biocomposito sdo resultados positivos no
que se refere a osseointegracao.
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Tabela 2: Porosidade aberta (PA) e densidade hidrostatica (dH) dos materiais sinterizados.

Material PA (%) dH (g/cm®)
TiH, 1,096 + 0,151 4,427 + 0,022
TiH,/8%Ca(NO3), 3,132+ 0,326 4,421 + 0,023

Investigacdes cientificas da resposta bioldgica sobre superficies do titdnio mostraram que ocorre uma
melhora da osteogénese quando a molhabilidade da superficie aumenta (ou o angulo de contato diminui)
[21]. A molhabilidade exerce um papel importante na adsor¢do de proteinas e influencia o grau de contato
com o meio fisioldgico. Superficies do titanio hidrofilicas apresentam um melhor desempenho biologico do
que aquelas hidrofobicas porque elas proporcionam uma melhor interagdo com o meio biologico, células e
tecidos [22].

Deve-se salientar que o ataque acido ¢ usado comercialmente para alterar a rugosidade do titanio. Esse
tipo de tratamento de superficie produz microrugosidade com tamanho entre 0,5 ¢ 2 pm na superficie do tita-
nio [17]. Essa rugosidade promove a osseoconducdo por meio da fixacdo de fibrinas e células osteogénicas
resultando na formag@o de osso diretamente na superficie do implante [23]. Foi mostrado que o angulo de
contato de uma gota de agua destilada depositada na superficie do titdnio com esse tipo de tratamento fica
entre 90 e 96 graus [24], aproximadamente uma dezena de graus a mais do que o biocompdsito apresentado
nesse trabalho. O angulo de contato ¢ inversamente proporcional a energia de superficie do titdnio. Quanto
menor o angulo de contato maior a energia de superficie responsavel pela reatividade de superficie do titanio
com o meio fisiologico.

3.7 Ensaios de Citotoxicidade

A Tabela 3 mostra a porcentagem de células viaveis apds 24 horas de contato com os materiais. Pode-se ob-
servar que o biocompdsito apresentou uma porcentagem média de células viaveis um pouco acima de 100%.
Provavelmente, essa maior viabilidade celular esta relacionada com a formagao de titanato de calcio no bio-
composito.

Tabela 3: Viabilidade celular dos materiais.

Material % Células viaveis
Controle em branco 100,00 + 1,86
Controle negativo (aco

AISI 316L) 98,47 +£227
Controle positivo (amal-

gama de cobre) 32,29+2.79

TiH, 97,94 £ 1,95
TiH,/8%Ca(NO3), 104,75 £2,08

Esses resultados estdo de acordo com os estudos de viabilidade celular do titanato de célcio, realizados
por PARK et al. [25]. Eles elaboraram uma camada de titanato de célcio sobre uma liga de titdnio por meio
de tratamento em solucdo alcalina contendo calcio em autoclave. Em seguida o material foi tratado termica-
mente para cristalizar a camada de titanato de calcio. Os ensaios in vitro com células de camundongos duran-
te trés dias mostraram que a viabilidade celular do material revestido foi de aproximadamente 150% enquan-
to que aquela da liga sem o revestimento foi proxima de 100%. A camada de titanato de calcio também au-
mentou a aderéncia das células comparada com aquela do material ndo revestido.

A porcentagem média de células viaveis do hidreto de titdnio sinterizado ficou proxima daquela do
controle negativo (ago inoxidavel), que foi em torno de 98%. Esses valores ficaram proximos daqueles de
biomateriais utilizados em odontologia. GULCE 1Z et al. [26] realizaram ensaios de citotoxicidade com fi-
broblastos de camundongos (L.929) no titanio (Ti) grau 4, na liga Ni-321 e nos agos inoxidaveis 321 e 304L.
Os autores ndo observaram diferenga significativa na porcentagem de células viaveis entre os materiais. A
porcentagem média de células viaveis apds 24 horas de exposicdo foi de 99%, 98%, 97% e 95% para o Ti
grau 4, liga Ni-321 e agos inoxidaveis 321 e 304L, respectivamente. De acordo com os autores, porcentagens
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médias de células viaveis iguais ou superiores a 95% sdo uma indicagdo de que os materiais sdo altamente
biocompativeis.

Dos SANTOS et al. [27] também estudaram a citotoxicidade de ligas ortoddnticas com fibroblastos de
camundongos da linhagem L1929 por um periodo de 24 horas. Eles observaram que o ago inoxidavel do tipo
316 e a liga titanio-molibdénio apresentaram em média uma viabilidade celular de 95,1% e de 98,8%, respec-
tivamente, enquanto que a porcentagem média de células vidveis para a liga niquel-titdnio (> 50% em massa
de Ni) foi de 83,1%. A menor viabilidade celular da liga Ni-Ti foi atribuida a dissolu¢do de niquel, o qual ¢
considerado alergénico, causando maior dano celular do que os outros materiais.

A porcentagem de células viaveis do controle positivo (amalgama de cobre) ficou bem abaixo daquela
dos outros materiais apresentados na Tabela 3. O cobre é um material bem conhecido por sua citotoxicidade,
sendo que os resultados ficaram dentro do esperado. De acordo com os resultados obtidos, a porcentagem
média de células viaveis em presenga do biocomposito € alta, caracteristica de materiais biocompativeis.

4. CONCLUSOES

Esse trabalho mostrou que é possivel elaborar um biocompdsito de hidreto de titanio com nitrato de célcio
por meio de misturas por ultrassom sem a presenca de aglomerados.

O limite médio de resisténcia em compressdo do biocomposito contendo 8% em volume de nitrato de
calcio e 92% TiH, foi de 481 MPa, aproximadamente 35 MPa maior do que o limite de escoamento do titanio
puro grau 4 (445 MPa). Esse biocomposito apresentou porosidade aberta da ordem de trés vezes maior do
que aquela do hidreto de titanio sinterizado. Apresentou também modulo de Young de aproximadamente 35
GPa inferior aquele do titanio puro (110 GPa) e angulo de contato de aproximadamente 10 graus inferior
aquele do hidreto de titanio sinterizado.

As fases formadas durante a sinterizagdo do biocomposito foram a-Ti e CaTiO;. Nas analises MET
também foi encontrado vestigios de 6xido de célcio nesse biocompdsito. No nitreto de titdnio sinterizado
somente foi encontrada a fase a-Ti.

Os materiais sinterizados apresentaram rugosidade moderada, com Sa entre 1,4 e 1,9 um, altura ma-
xima e minima de picos entre £ 6 pm e distincia entre os picos de rugosidade de até algumas dezenas de mi-
crometros. Nao houve diferenga significativa na rugosidade entre o biocompdsito e o hidreto de titdnio puro
sinterizados.

Nos ensaios de citotoxicidade realizados foi observado que os materiais ndo apresentam carater cito-
toxico. A porcentagem de células viaveis foi de aproximadamente 5 a 6% maior no biocompdsito sinterizado
quando comparada com o ago inoxidavel 316L ou com o hidreto de titanio sinterizado, respectivamente.
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