UNIVERSIDADE FEDERAL DE ITAJUBA
PROGRAMA DE POS-GRADUACAO EM

MATERIAIS PARA ENGENHARIA

LARISSA MAYRA SILVA RIBEIRO

UTILIZACAO DO COMPOSITO P(VDF-TrFE)/BaTiO3s COMO REVESTIMENTO
DE IMPLANTES DA LIGA Ti-30Ta PARA APLICACOES BIOMEDICAS

Itajuba

2019



UNIVERSIDADE FEDERAL DE ITAJUBA
PROGRAMA DE POS-GRADUACAO EM

MATERIAIS PARA ENGENHARIA

LARISSA MAYRA SILVA RIBEIRO

UTILIZACAO DO COMPOSITO P(VDF-TrFE)/BaTiO3s COMO REVESTIMENTO
DE IMPLANTES DA LIGA Ti-30Ta PARA APLICACOES BIOMEDICAS

Dissertacdo submetida ao Programa de PoOs-
Graduacdo em Materiais para Engenharia como
parte dos requisitos para obtencdo do Titulo

Mestre em Ciéncias em Materiais para Engenharia

Orientador: Prof. Dr. Rossano Gimenes

Co-orientadora: Dra. Patricia Capellato

Itajuba

2019



DEDICATORIA

Dedico este trabalho a minha amada mée que sempre
esteve do meu lado, oferecendo seu apoio e amor

incondicional por toda a minha vida.



AGRADECIMENTOS

Primeiramente, agradego a Deus por iluminar meus caminhos, me dando sabedoria, paciéncia,

persisténcia, equilibrio emocional e protecdo para chegar até aqui.

Agradeco a minha mae e irma, pelo amor, respeito e apoio em todas as etapas e jornadas da
minha vida, além de todas as discussdes e conselhos que me fizeram crescer tanto pessoalmente

quanto profissionalmente.

Ao meu namorado, o qual nunca me deixou desistir dos meus sonhos e por acreditar no meu

potencial.

A Rubi e Sirius Black (in memorian), os “iti malias” mais lindos e amados, pelo

companheirismo, amor e amizade incondicional em todas as horas.

As amizades feitas durante essa caminhada, Luziane, Dra. Melina e Msc. Samanta. Obrigada
pelo auxilio, conselhos e por compartilharmos momentos bons e ruins durante esses dois longos

anos.
Ao professor Dr. Rossano, pela orientagéo, atencao e apoio durante a execucao deste projeto.

A co-orientadora Dra. Patricia Capellato e a professora Dra. Daniela Sachs, as quais

contribuiram de forma substancial para que eu concluisse este trabalho.

Aos técnicos Msc. Matheus, Msc. Jonas, Marquinhos, Msc. Jordanio (UNIFEI-Itabira) e Msc.
Vinicus Teles (UFU), por se disponibilizarem e me auxiliarem em todos 0s ensaios mecanicos

e analises necessarias.

Ao professor Dr. Daniel Thomazini, por disponibilizar seus equipamentos e laboratério sempre

que foi necessario.

A CAPES, pelo apoio financeiro.



“Nao importa o quanto a vida possa ser ruim, sempre existe algo que vocé

pode fazer, e triunfar. Enquanto ha vida, ha esperanca. ”

Stephen Hawking



RESUMO

O titanio e suas ligas sdo amplamente utilizados como biomateriais para fixacéo e substituicao
do tecido dsseo devido as suas propriedades mecéanicas e a sua biocompatibilidade. No entanto,
o titdnio comercialmente puro é considerado como um material bioinerte e seu médulo de
elasticidade (110 GPa) é muito superior quando comparado ao mddulo do tecido 6sseo, o qual
corresponde a faixa de 10-30GPa. Por este motivo, busca-se adicionar elementos ao titanio
mantendo suas caracteristicas biocompativeis. Assim, a liga Ti-30Ta foi escolhida para a
realizacéo deste estudo, a qual possui modulo de elasticidade proximo mais proximo ao do 0sso
guando comparado ao titanio cp. Ndo obstante, para promover caracteristicas bioativas ao
implante, é possivel recobrir sua superficie utilizando filmes biocompativeis e biofuncionais.
Por este motivo, biomateriais com propriedades piezoelétricas, como o copolimero P(VDF-
TrFE) e a ceramica BaTiOgz, foram adotados com o intuito de recobrir a liga de titanio a fim de
promover a eletroestimulacdo das células 6sseas e favorecer o processo de osteogénese. Para
tal, o material foi sintetizado e depositado no substrato de Ti-30Ta através da técnica de
pulverizacdo a baixas temperaturas. A caracterizacdo do compdsito foi realizada através das
técnicas de Microscopia Eletrénica de Varredura (MEV), Difracdo de Raios-X (DRX),
Espectroscopia no Infravermelho com Transformada de Fourier (FTIR), Analise
Termogravimétrica (TG), Calorimetria Diferencial de Varredura (DSC), Energia de Superficie
e Molhabilidade. J& para a avaliagdo da ades&o do filme no substrato foi utilizado a técnica de
Esclerometria (ou Scratch Test) e 0 comportamento mecanico do material foi avaliado pela
Microdureza Vickers e Modulo de Elasticidade. Ja a resistividade elétrica foi obtida através do
Ensaio de Impedancia em corrente alternada. Para avaliar a atividade microbioldgica do
material, foram realizados os ensaios utilizando cepas de bactérias Staphylococcus aureus e
Staphylococcus epidermidis. O comportamento das células sanguineas quando em contato com
o material foi avaliado pelo ensaio de hemocompatibilidade. Os resultados obtidos por meio
das técnicas citadas anteriormente indicam que o material de recobrimento indica caracteristicas
de superficie como molhabilidade — com superficie hidrofilica correspondente a um angulo de
contato de 80°, rugosidade média de 0,24um e energia de superficie correspondente a 40,7
mN/m?, as quais sdo consideradas adequadas para promover a interacéo entre célula-implante.
Além disso, também foi constatado que o material de recobrimento possui estabilidade térmica
até 450°C e apresenta fase piezoelétrica até aproximadamente 140°C. Em relacéo a adeséo do
filme no substrato, foi observado que através da técnica de lixamento realizado na superficie, o

filme se comportou de forma superior as demais amostras, sendo a carga critica para ocasionar



falha no recobrimento correspondente a 8MPa. Os ensaios bioldgicos mostraram que o material
apresenta caracteristicas hemocompativeis quando em contato com as células sanguineas. Ja o
ensaio microbiolégico mostrou que para a bactéria Staphylococcus aureus o crescimento
bacteriano na liga recoberta ndo mostrou diferencas significativas quando comparada com a
liga sem recobrimento. Ja no caso da Staphylococcus epidermidis, houve um crescimento
consideravel na liga recoberta em relagdo a liga sem recobrimento, indicando que a superficie
do filme pode ter propiciado o crescimento bacteriano. No entanto, com base nos resultados
apresentados, pode-se concluir que a liga Ti-30Ta recoberta com P(VDF-TrFE)/BaTiO3z €
promissora para aplicagdes biomédicas, principalmente quando utilizada como implantes

odontolégicos e faciais.

PALAVRAS CHAVES: Liga Ti-30Ta, P(VDF-TrFE)/BaTiOs, Modificacdo de Superficies,

Recobrimento de Substratos, Osseointegracao.



ABSTRACT

Titanium and its alloys are widely used as biomaterial for fixation and replacement of bone
tissue due to their mechanical properties and their biocompatibility, which can promote to the
patient a fast recovery. However, commercially pure titanium is considered as bioinert material
and his Young’s modulus (110GPa) is higher when compared to the bone tissue modulus, which
corresponds to the range of 10-30 GPa. For this reason, it is sought to add elements to the
titanium while maintaining its biocompatible characteristics. Thus, the Ti-30Ta alloy was
chosen for this study, which has Young’s modulus more compatible with the bone when related
to titanium. Nevertheless, in order to promote osseointegrative properties to the implant, it is
possible to cover its surface using biocompatible and biofunctional films. Therefore,
biomaterials with piezoelectric properties, such as P(VDF-TrFE) copolymer and BaTiO3
ceramics, were adopted with purpose of covering Ti-30Ta substrates in order to promote the
electrostimulation of bone cells and favor the osteogenesis process. For this research, the
material was synthesized and deposited on the Ti-30Ta substrate using the spray technique at
low temperature. The characterization of the composite was carried out using Scanning Electron
Microscopy (SEM), X-Ray Diffraction (XRD), Fourier Transform Infrared Spectroscopy
(FTIR), Thermogravimetric Analysis (TG), Differential Scanning Calorimetry (DSC), Surface
Energy, Wettability and Roughness. For the evaluation of the adhesion of the film in the
substrate was used the technique of Scratch Test and the mechanical behavior of the material
was evaluated by the Microhardness Vickers and Modulus of Elasticity. The electrical
resistivity was obtained through the Impedance Test (AC). In order to evaluate the
microbiological activity of the material, were used Staphylococcus aureus and Staphylococcus
epidermidis bacteria. The behavior of blood cells when in contact with the material was
evaluated by the hemocompatibility test. The results obtained by means of the techniques
mentioned above indicate that the coating film demonstrate surface characteristics as wettability
— with hydrophilic surface corresponding to a contact angle of 80°, average roughness of 0,24
um and surface energy corresponding of 40,7 mN/m?, which are considered adequate to
promote cell-implant interaction. In addition, it has also been found that the coating material
has thermal stability up to 450°C and presents the piezoelectric phase up to approximately
140°C. Regarding the adhesion of the film on substrate, was observed that through the sanding
technique performed on surface, the film behaved in a superior way to the other samples, being
the critical load to cause failure in the covering corresponding to 8MPa. Biological assays have

shown that the material presents hemocompatible characteristics when in contact with blood



cells. The microbiological assay showed that for the Staphylococcus aureus the bacterial growth
in the coated did not present significant differences when compared with de uncoated alloy. In
the case of Staphylococcus epidermides, there was a considerable growth in coated alloy in
relation with the uncoated alloy. These results can indicate that the film surface may have
provided bacterial growth. However, based on the results presented, it can be concluded that
the Ti-30Ta alloy coated with P(VDF-TrFE)/BaTiOsis promising for biomedical applications,

especially when used as dental and facial implants.

KEY WORDS: Ti-30Ta alloy, P(VDF-TrFE)/BaTiOz composite, Surface Modification,

Substrate Coating, Osseointegration.



LISTA DE FIGURAS

Figura 1. Desenho esquematico do inicio do processo de osseointegracdo, onde ocorre a
adsorcéo de proteinas na superficie do IMpPlante. ... 26

Figura 2: (a) Formacéo de tecido fibroso, correspondendo a falha do implante. (b) Formacéo

0ssea, correspondendo a 0SSEOINTEGIAGAD. ........ueiveervereerireiesreesteeieeeeseesre e e sreeneessee e e sreenee e 28
Figura 3: Imagem representativa de um implante de titanio para aplica¢fes odontoldgicas. ..30

Figura 4: Desenho esquematico do efeito stress shielding: (a) materiais com mddulos diferentes
sofrem deformacdo distinta quando submetidos a mesma carga. (b) quando o metal é
implantado, os materiais sofrem a mesma deformacao limitado pelo material de maior médulo

elastico. (c) Reabsorcéo 0ssea decorrente da auséncia de estimulos.........cccccoveveveieivieenae, 32
Figura 5: Propriedades de superficie essenciais para implantes dsseos e dentérios.................. 36
Figura 6: Comportamento das células em superficies com diferentes tamanhos de poros. .....37

Figura 7: Desenho esquematico representando o angulo de contato formado entre a superficie
hidrofilica e hidrofobica, mostrando a interacdo das células osteoblasticas com a superficie
10T [0 157 VOO PT PRI 39

Figura 8: Interacdo da superficie do implante no organismo. Primeiramente, hd o contato de
moléculas de 4gua e proteinas. Em uma etapa posterior, as células ésseas se ligam na superficie

através da camada proteica, iniciando 0 processo de 0SSe0iNtegracao. ........cccevvevveeverueerreennenn. 40

Figura 9: Desenho esquematico sobre a carga eletrostatica da superficie de Ti-cp e funcdo das

proteinas como ligantes entre as células 6sseas e 0 IMplante. .........ccccvevveveiiererevese s 41
Figura 10: Tipos de modificacdo de superficie de implantes metalicos............cccocevcvveiiinnnns 42
Figura 11: Técnica de deposiGa0 POr PUIVENIZAGED. .......ccceveierierieie e 45
Figura 12: Visualizacéo da formagéo da camada de recobrimento sobre o substrato. ............. 46
Figura 13: Representacgdo dos fatores que influenciam na forga de ades&o. ............ccccccvvenene 48

Figura 14: Desenho esquematico do efeito piezoelétriCo. .........ccccevveveiiicieeieec e 50


file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648478
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648478
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648479
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648479
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648480
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648481
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648481
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648481
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648481
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648482
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648483
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648484
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648484
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648484
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648485
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648485
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648485
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648486
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648486
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648487
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648488
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648489
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648490
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648491

Figura 15: (a) Polarizacdo 6ssea a partir de aplicacdo de forcas mecénicas; (b) curva de

comparacéo entre tensdo x distancia entre 0 0sso intacto e 0 0sso fraturado. .............ccccueneee. 51
Figura 16: Desenho esquematico das cadeias do PVDF e suas respectivas fases. ................... 52
Figura 17: Estrutura polimérica do P(VDF-TrFE) na fase P.......cccccoovviiiiieiiiie e 53

Figura 18: Estrutura Perovskita tetragonal do BaTiOs. (a) Deslocamento do atomo de Ti
induzindo uma polarizacéo paralela a diregdo do campo aplicado; (b) Deslocamento do atomo

de Ti induzindo uma polarizacdo contraria a (a) através da aplicacdo de um campo oposto...54
Figura 19: Processo de preparacéo e sintese do comp0sito recoberto...........cccooevveveiiieieennnne 56
Figura 20: (a) Amostra de Ti-cp. (b) Amostra da liga Ti-30Ta.......ccccovvvrieviiieieneireeseas 58

Figura 21: Processo ilustrativo do recobrimento das amostras de Ti e Ti-30Ta. (a) DMF
adicionado ao copolimero para solubilizacdo; (b) Adicdo do Titanato de Bario a solucdo

anterior; (c) Etapa do recobrimento utilizando o airbrush; (d) amostras em estufa a vacuo....60

Figura 22: Amostras de Ti-30Ta recoberta (aspecto esbranquicado) em comparacéo a amostra

sem recobrimento (aSpecto MELAIICO). .......cvierririiiee e 60

Figura 23: Desenho esquematico do microesclerdmetro utilizado para o ensaio de scratch test

desenVoIVIAO PEIA UFU. ..ot 68

Figura 24: Amostras de Ti-30Ta sem recobrimento e recoberta submersas em BHI e solugéo

McFarland 0,5 na placa de 12 POGOS. ......ccueiviriiriiiieiiiieieie ettt 73
Figura 25: Desenho esquematico representando o processo do ensaio antibacteriano. ........... 73

Figura 26: Processo ilustrativo do ensaio de hemolise. 1. coleta de sangue; 2. Homogeneizagdo
do sangue com o anti-coagulante; 3. Separacdo do controle positivo e negativo; 4. Sangue
coletado a ser distribuido; 5. Distribui¢do do sangue nos tubos falcon; 6. Tubos levados a estufa;
7. Centrifugacgéo do sangue; 8. Leitura da absorbancia. ...........cccevevveieiieniie i 76

Figura27: TG do p6 de BaTiOsno intervalo de 0° a 1000°C e taxa de aquecimento de 10°C/min.


file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648492
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648492
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648493
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648494
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648495
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648495
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648495
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648496
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648497
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648498
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648498
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648498
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648499
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648499
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648500
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648500
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648501
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648501
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648502
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648503
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648503
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648503
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648503
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648504
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648504

Figura 28: TG do copolimero P(VDF-TrFE) e curva derivada (DTG) na faixa de temperatura
de 20° a 1000°C com taxa de aquecimento de 10°C/MIN.......ccccceriririiieieniieniene e 78

Figura 29: TG da membrana formada pelo copolimero P(VDF-TrFE) e a ceramica BaTiOsz e

sua respectiva derivada na faixa de temperatura de 20 ° a 1000°C.........cccevvvieereciieieerieennn 79

Figura 30: DSC do p6 de BaTiOs calcinado a 1380°C no intervalo de 110°C a 140°C, com taxa
de aquecimento de L10°C/MIN. ..ottt sre et enee e 80

Figura 31: DSC do copolimero P(VDF-TrFE) no intervalo de 50°C a 200°C e taxa de

aquecimento de 10°C/MIN. ..o e e et esaaere e 81

Figura 32: DSC do composito P(VDF-TrFE)/BaTiO3 na faixa de 60° a 170°C, a uma taxa de
aquecimento de L0°C/MIN. ..iiiiiiee ettt et reeste et e s e nreeneenee e 83

Figura 33: FTIR do copolimero P(VDF-TrFE) e seus respectivos picos referentes as bandas de

E oL o] (o Tl 0 (=T T o - OSSPSR 85

Figura 34: FTIR do composito P(VDF-TrFE)/BaTiOz em compara¢do com o copolimero

TAY )= = = YOO 86
Figura 35: Difratograma do copolimero P(VDF-TIFE). .....cccccooiiiiiieieseeceee e 87
Figura 36: Difratograma do pd BaTiOz COMEICIAl. .......ccoeveriiriiiiiiiiiieieeee e 88
Figura 37: Difratograma do p6 BaTiO3 calcinado a 1380°C. .........ccoevrereiereneeene e 88
Figura 38: Difratograma da 1iga Ti-30Ta. ......cccereriiiiiiieieerese e 89
Figura 39: Difratograma da liga Ti-30Ta recoberta com o filme P(VDF-TrFE)/BaTiOs........ 90
Figura 40: Curva Impedancia x Frequéncia do filme PVDF-TrFE/BaTiO..........ccccceevveeurennene 91
Figura 41: Micrografia obtida por MEV do p6 BaTiOz comercialmente puro. ..........cc.cccvue. 93

Figura 42: Micrografia obtida por MEV do p6 calcinado a 1380°C. E possivel visualizar as
particulas aglomeradas (circuladas em vermelho) e particulas menores do p6 BaTiOs. ......... 94

Figura 43: Espectro obtido através de espectroscopia por energia dispersiva (EDS) da ceramica
BATTOE. ittt b e Rttt E e bt et nhe e b et be e be b 95


file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648505
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648505
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648506
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648506
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648507
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648507
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648508
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648508
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648509
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648509
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648510
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648510
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648511
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648511
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648512
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648513
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648514
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648515
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648516
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648517
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648518
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648519
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648519
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648520
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648520

Figura 44: Micrografia obtida por MEV do copolimero P(VDF-TIFE). .....cccccooeviiiiiiiiiene 96

Figura 45: Micrografia obtida por MEV do compésito P(VDF-TrFE)/BaTiOs utilizado como
recobrimento de substratos metalicos. Ao lado, o filme do P(VDF-TrFE)/BaTiOs é visualizado
com um aumento de 5000x, evidenciando as particulas de material ceramico na matriz

010] FT 44T or: OSSOSO USSR UUURPRORPRN 97

Figura 46: Micrografia obtida por MEV das superficies de Ti-cp modificadas. (a) Superficie de
Ti atacadas quimicamente. (b) Superficie de Ti tratada com lixa; observa-se uma orientagdo

preferencial na diagonal da SUPErfiCIe. .......cociiiiiii i 102

Figura 47: (a) Micrografia obtida por MEV da liga Ti-30Ta atacada quimicamente; (b) Anélise
topografica por Microscopia Optica da liga Ti-30Ta tratada superficialmente por lixa de
granulometria #1200, .........cieieece ettt eere e e nreere s 103

Figura 48: Imagem obtida por MEV com simulacdo AFM da rugosidade da superficie da liga

Ti-30Ta apos ataque quimico. Observa-se a superficie bidimensional e tridimensional. ...... 104

Figura 49: (a)Amostras recobertas a temperatura ambiente (T=25°C + 10°C). E possivel
visualizar a falha adesiva do filme no substrato. (b) Filme descolado da amostra quando o
recobrimento foi realizado em T=100°C + 10°C.. (c) Filme aderido na superficie das amostras,

apos aquecimento na temperatura T = 150°C & 10°C. ....c.coovevevevercerreeee e es st 106

Figura 50: Goticulas do filme quando depositadas sobre a superficie. (a) goticulas fragmentadas
(baixa temperatura) (b) goticula em forma de disco (aquecimento do substrato). ................. 107

Figura 51: Curva representativa da Forca z (N) x Deslocamento (mm) e imagem obtida atraves
de um microscopio Optico acoplado ao esclerometro da amostra de Ti-cp recoberta tratada

superficialmente por ataque QUIMICO. .......coviuiiiiiiieiec s 108

Figura 52: Ensaio de riscamento na amostra de Ti-30Ta com a superficie lixada. Observa-se
que o filme teve um comportamento melhor quando comparado a curva observada na figura

ANEITO . e 110

Figura 53: Micrografia obtida por MEV evidenciando o recobrimento e a interface da liga Ti-
30Ta. (a) representa a superficie atacada quimicamente recoberta e (b) a superficie lixada

(Te0] o<1 ¢ - VTR TTTTTTTRTRTRTRRTRRT 110


file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648521
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648522
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648522
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648522
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648522
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648523
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648523
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648523
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648524
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648524
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648524
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648525
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648525
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648526
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648526
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648526
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648526
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648527
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648527
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648528
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648528
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648528
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648529
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648529
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648529
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648530
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648530
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648530

Figura 54: Micrografia obtida por MEV evidenciando o recobrimento e a interface da amostra
de Ti. (a) representa a superficie atacada quimicamente recoberta e (b) a superficie lixada

[=T010] o 1= - VNPT TR TR 111

Figura 55: Analise das caracteristicas adsorsivas do filme de P(VDF-TrFE)/BaTiO3 através do

ANQGUIO T COMTALO. ...ttt bbbttt ab et nbe e eneas 115

Figura 56: Micrografia obtida por MEV da topografia do filme de P(VDF-TrFE)/BaTiO3
depositado N0 SUDSLrAt0 A8 Ti-B0T@.....ccviieiieieeie e sre e 116

Figura 57: Imagem obtida por MEV com simulacdo AFM da superficie de Ti-30Ta recoberta
com o filme P(VDF-TrFE)/BaTiO3. Observa-se uma grande quantidade de picos e vales na

IMagem tridimeNnSIONAL. ..........cooiiiiii s 117

Figura 58: Curvas Tensdo x Deformacdo das Amostras Ti-30Ta sem recobrimento e Ti-30Ta

FECODIBITAL .ot et e ettt e e e e e e e e e et e e e e e e e e e e e e e e e e e ——— 120

Figura 59: Histograma comparativo das unidades formadoras de colonia (UFC) para as
bactérias S. aureus e S. epidermidis obtido através do teste T de Student (p<0,05). ............. 122

Figura 60: Taxa de hemolise da liga Ti-30Ta sem recobrimento e Ti-30Ta com recobrimento

analisado estatisticamente através do Teste T de Student, com p< 0,05. .......cccceveviiieieennnns 123

Figura 61: Amostras da liga Ti-30Ta sem recobrimento (G1) e com recobrimento (G2) em
contato com o sangue. A goticula de sangue encontrada decantada no fundo do tubo de ensaio

se encontra em Perfeitas CONAIGOES. .......covirviiiiiiiiieie e 124


file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648531
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648531
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648531
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648532
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648532
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648533
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648533
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648534
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648534
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648534
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648535
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648535
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648536
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648536
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648537
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648537
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648538
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648538
file:///C:/Users/laris/Desktop/Mestrado%20UNIFEI/2102%201039am%20Dissertação%20Larissa%20FINAL%20REVISADA%20ENTREGA.docx%23_Toc1648538

LISTA DE TABELAS

Tabela 1: Modulo de elasticidade de alguns materiais utilizados para implantes biomédicos em
comparagdo a0 MOAUI0 d0 0SSO COMTICAL. ........ccvriiiiiiiiiire e 32

Tabela 2: Medidas de Angulo de Contato (agua) das Amostras de Ti e Ti-30Ta...........c........ 66
Tabela 3: Medidas de Angulo de Contato (etileno-glicol) das Amostras de Ti e Ti-30Ta. .....66
Tabela 4: Pardmetros de Tensdo Superficial dos Liquidos Utilizados...........cccccevereiennennnn. 66

Tabela 5: Medida de Angulo de Contato (4gua) das Amostras Recobertas de Ti-cp e Ti-30Ta

Tabela 7: Taxas Definidas para Ocorréncia de Hemdlise de acordo com ASTM F756-08.....74

Tabela 8: Temperatura de Curie (T¢), Temperatura de Fusdo (Tm), Entalpia de Cristalizagdo

(AHc), Entalpia de Fusdo (AHm) e Cristalinidade dos Materiais (AXc). .cc.covvereeriererenenennnnes 83
Tabela 9: Atribuigdes das bandas do copolimero P(VDF-TIFE). ......ccoooriiiiiinneieeeeee 85
Tabela 10: Porosidade do filme P(VDF-TrFE)/BATIO ......ccccoceiiiiiiiiiiiicieeee s 92
Tabela 11: Tamanho de particula dos p6s BaTiO3 calcinado e comercialmente puro. ........... 95

Tabela 12: Quantificacdo dos elementos encontrados no p6 de BaTiOsz calcinado a 1380°C. 96

Tabela 13: Quantificacdo dos elementos que compdem o copolimero P(VDF-TrFE)............. 97
Tabela 14: Quantificagdo dos elementos presentes no P(VDF-TrFE)/BaTiO3. ..........cccceeueee. 98
Tabela 15: Energia de Superficie das Amostras Sem Recobrimento. ..........cccocvevveierverieennnnn. 99

Tabela 16: Medidas de angulo de contato para as amostras lixadas e atacadas quimicamente.



Tabela 18: Média da carga critica Lc e coeficiente de atrito m para as amostras recobertas apos

0 ENSAI0 AE FISCAMENTO. ... .eeueeiteeiieiiesiee st e ee st e e e reesteeste e s e e besseesbeeseesreesbeesbeaseesbeeneesreesseennens 109
Tabela 19: Energia de superficie das amostras de Ti e Ti-30Ta recobertas............cc.cceevennene 113

Tabela 20: Angulo de contato obtido através da deposicdo de gota de dgua séssil nas amostras

de Ti e Ti-30Ta recobertas com 0 material COMPOSILO. ........coveirvrririreiiieieie s 114
Tabela 21: Rugosidade do filme depositado sobre os substratos de Ti e Ti-30Ta................ 116

Tabela 22: Microdureza Vickers da liga Ti-30Ta tratada superficialmente apds aplicacdo de

uma carga equivalente @ 0,01 KQF . .....ooviiiiii e 118

Tabela 23: Mddulo de Elasticidade da Liga Ti-30Ta Recobertas e Ndo Recobertas............. 119



LISTA DE ABREVIATURAS SIMBOLOS

Ti-cp Titanio Comercialmente Puro
Ti-Ta Liga Binéria Titanio-Tantalo
P(VDF) Polifluoreto de Vinilideno

P(VDF-TrFE)  Polifluoreto de Vinilideno Trifluoretileno

BaTiOs Titanato de Béario

BaCOs3 Carbonato de Bario

MEC Matriz Extracelular

SBF Solucéo de Fluido Corporal Simulado
ROG Regeneracio Ossea Guiada

DMF Dimetilformamida

BHI Infusdo Cérebro Coracéo

UFC Unidades Formadoras de Colonias

uv Ultravioleta

ASTM American Society for Testing and Materials
TG Analise Termogravimétrica

DSC Calorimetria Diferencial de Varredura
FTIR Espectroscopia no Infravermelho com Transformada de Fourier
MEV Microscopia Eletronica de Varredura
EDS Espectroscopia por Energia Dispersiva
DRX Difracdo de Raio-X

BET Teoria de Adsorcao Multimolecular
Ra Rugosidade Média

HV Microdureza Vickers

E Modulo de Elasticidade

R Taxa de Hemdlise

Lc Carga Critica

m Coeficiente de Atrito

Distancia Entre as Cargas Criticas



Ts

Tc

Tm
AX,
AH,,
AH; 00
AH,

M:s
My

Mi

Cn

Temperatura de Cristalizacéo
Temperatura de Curie
Temperatura de Fuséo
Cristalinidade

Entalpia de Fuséo
Cristalinidade do Polimero
Entalpia de Cristalizacéo
Porosidade Aparente

Massa seca

Massa umida

Massa imersa

Absorbancia da Amostra
Absorbancia Controle Negativo
Absorbancia Controle Positivo
Tensdo

Deformacéo

Componente Dispersivo Liquido
Componente Dispersivo Sélido
Componente Polar Liquido
Componente Polar Solido
Energia Superficie Total Sélida
Tensdo de Superficie do Liquido
Angulo de Contato

Densidade



1.

SUMARIO

INTRODUGAO ... oot ee ettt se s 21
1.1, OBJELIVOS ...ttt bbbt b b 24
1,20 JUSHITICATIVA ....eevvieiiiece et 24
1.3, Estrutura do Trabalno ........cccooiiiiiiiiie s 25

FUNDAMENTAGAO TEORICA ....cooooiriiriiieinsis e 26
2.1, OSSEOINIEQIAGAD ....c.vevetiteeiieteeseee ettt sttt sttt e bbbt bttt et e s et et e bbbt eeneenes 26
2.2, BIOMALEIIAIS ..ottt bbb bbb 28
2.3. Caracteristicas Superficiais de IMpPIantes ..........cccevveiiiiieiicie e 35
2.4.  Modificacdo de Superficie de Implantes Metalicos...........ccccovevevieeiiicic i 41
2.5. Importancia da Adesdo Entre o Recobrimento e 0 Substrato ...........cccccevvverveienennne. 47
2.6. O P(VDF-TrFE)/BaTiO3 como biomaterial ..........cccooereriiiiiiiiieeiec e 49
3. MATERIAIS e 56
4. METODOS DE CARACTERIZAGAO .....coooiiiiiieiieiineeesisessesssssssssssssssssns 61

4.1. Caracterizacdo dos Pos Precursores, Filme P(VDF-TrFE)/BaTiOse Liga Ti-30Ta..61
4.2. Caracterizacdo do Tratamento de Superficie das Amostras da Liga Ti-30Ta............ 64

4.3. Analise da Adesdo do Filme de P(VDF-TrFE)/BaTiOz Depositado no Substrato de Ti-

4.4. Caracterizacdo Superficial e Topogréafica das Amostras de Ti-cp e Ti-30Ta Recobertas
com 0 Filme P(VDF-TIFE)/BATIO3 ...cccuiiiiiieieeie ettt 69

4.5. Caracterizagdo Mecanica da Liga Ti-30Ta......coveiereieneieiesieeeeeie e 70

4.6. Ensaios de Biocompatibilidade............c.ccoveiiiiiiiiii 72



5. RESULTADOS E DISCUSSOES .......cooiiiiieieiieiere e 77

5.1. Caracterizacdo Fisico-quimica e Microestrutural dos Pds Precursores, Filme de
Recobrimento € Liga Ti-30Ta......c.ciiueiieieiieiieeie ettt e et ee sttt e e e e e enreanee s 77

5.2. Estudo da Adesdo do Filme N0 SUDSTIAL0 ......coov vt 98

5.3. Caracterizacdo de Superficie da Liga Ti-30Ta Recoberta com 0 Composito P(VDF-

TEFE)/BATIOR ...t ee e se s e e 112
5.4. Caracterizacdo Mecanica da Liga Ti-30Ta......ccccererirerininininieeee e 118
5.5.  Ensaios de Biocompatibilidade. ...........cccovveiiiiiiieie e 121
8. CONCLUSAO ....ooouiiiieiieieet sttt 125
6.1.  SugestOes para trabalnos fULUIOS ..........coeiiiiiiiiiiicce e 125

REFERENCIAS ..o e et e e ettt e e e et e e et et e ee et e e e s e e et e e s e eseseeeseeer e 126



21

1. INTRODUCAO

A necessidade de materiais implantaveis cresceu drasticamente em relacdo aos ultimos cinco
anos. Estima-se que, apenas na area de ortopedia, 0 mercado tenha arrecadado cerca de 41
bilhdes de dolares em 2016 (GIBON et al., 2017) e espera-se que 0 numero de cirurgias
corretivas para a area de artroplastia total de quadril aumente de 26% para 137% até 2030
(IBRAHIM et al., 2017). A alta demanda na area de implantes, principalmente odontologicos
e ortopédicos, € consequéncia de diversos fatores, sendo o principal o envelhecimento
populacional. Estudos mostram que até 2050, cerca de 21,1% de toda a populacdo, o que
corresponde a cerca de 2 milhdes de pessoas, terdo 60 anos ou mais (PIRES et al., 2015). Por
este motivo, 0s idosos sdo vistos como 0s maiores consumidores deste mercado, sendo que estes
sofrem maiores riscos em relacao a falhas de tecidos duros e doencas degenerativas que levam
a alteracdes nas propriedades mecanicas do tecido 6sseo (ASRI et al., 2017a; GEETHA et al.,
2009). Traumas ocasionados por acidentes e novas tecnologias para tratar doengas que antes
eram vistas como ndo trataveis também sdo fatores determinantes que levam ao uso de
implantes (PIRES et al., 2015; WANG et al., 2015).

A utilizacdo de materiais metalicos como dispositivos biomédicos, principalmente na area de
implantes Gsseos e dentarios, vem se destacando nas Ultimas décadas devido as suas
propriedades mecanicas, como alta resisténcia a corrosdo quando em contato com fluidos
corporais, alta resisténcia a fadiga e ao desgaste, alta ductilidade e baixo modulo de elasticidade
(MANIVASAGAM et al., 2010; MOORE et al., 2017). As propriedades mecéanicas primordiais
dos materiais metalicos para este tipo de aplicacdo estdo relacionadas principalmente a
resisténcia a fadiga do material quando submetido a cargas ciclicas, a qual é responsavel pela
durabilidade do implante a longo prazo; e ao modulo de elasticidade, que esta relacionado a
carga maxima que o material sofre sem que este seja danificado. O modulo do 0sso varia entre
10 a 30 GPa (ZHOU; NIINOMI, 2009; ZHOU; NIINOMI; AKAHORI, 2004a, 2004b) e, como
0s materiais metalicos possuem maior rigidez quando comparado a este tecido, pode ocorrer
reabsorcdo do tecido 6sseo ao redor do implante. Isto acontece porque o material implantado
recebe uma carga maior do que 0 0sso, impedindo que o estresse mecanico seja transferido para
o osso adjacente. Deste modo, o implante sofre um “afrouxamento”, gerando uma

incompatibilidade biomecéanica (GEETHA et al., 2009).
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Alguns materiais metalicos, como o titanio e suas ligas, também possuem alta
biocompatibilidade, sendo esta propriedade de grande influéncia em implantes para tratamentos
relacionados a fraturas, reconstrucao e substituicdo de tecidos 6sseos que sofreram algum tipo
de trauma ou lesdo. Como o material entrard em contato com fluidos bioldgicos, ocorrem varias
reacOes que determinam a aceitabilidade do organismo em relagdo ao implante. Assim, o
material implantado ndo deve provocar nenhuma resposta toxica ou causar alergias e
inflamacGes no tecido hospedeiro (ASRI et al., 2017a; GEETHA et al., 2009).

As propriedades mecénicas e biologicas do metal estéo intrinsecamente ligadas as falhas dos
implantes. A curto prazo, essas falhas refletem em inflamagdes teciduais e danos celulares que
levam a diversos procedimentos cirargicos corretivos e até mesmo a retirada do implante do
organismo, causando um desconforto ainda maior para o paciente. Outro problema, considerado
a longo prazo, esté relacionado a durabilidade do implante no organismo. Geralmente, um
implante ortopédico conserva suas propriedades por até 15 anos. Durante esse tempo, podem
ocorrer a liberacdo de ions causados pelo desgaste ou corrosdo do material, que podem levar a
hipersensibilidade no local do implante. O alto nivel de toxicidade dos ions liberados pode
desenvolver caracteristicas carcinogénicas no tecido hospedeiro. Neste caso, também é
necessario a realizacdo de um segundo procedimento cirdrgico, geralmente realizado em
pacientes de idade avancada (GEETHA et al., 2009).

Por estes motivos, apesar da grande quantidade de materiais metalicos existentes no mercado
mundial, apenas alguns possuem as particularidades exigidas para que estes possam ser
utilizados na area de implantes biomédicos. Os materiais metalicos amplamente usados como
biomateriais sdo o0 aco inoxidavel 316L, as ligas de Co-Cr, Co-Cr-Mo, Co-Ni-Cr-Mo, ligas de
Mg, e o titanio e suas ligas, como Ni-Ti, Ti-13Nb-13Zr e Ti-6Al-4V, por exemplo (ASRI et al.,
2017b; HATTON, 2015). Dentre estes materiais, o0 titanio e suas ligas apresentam melhores
propriedades mecanicas e alta resisténcia a corrosdo. Sua biocompatibilidade é consequéncia
de sua baixa condutividade elétrica, que influencia na oxidacéo eletroquimica da superficie do
préprio Ti-cp, criando uma camada passiva de 6xido que protege o material contra corroséo.
Os biomateriais a base de Titanio comercialmente puro (Ti-cp) e suas ligas utilizados hoje sdo
resultados das pesquisas pioneiras de Branemark e seus colaboradores (GEETHA et al., 2009;
SIDAMBE, 2014).

Apesar das propriedades excelentes do Ti-cp, este material possui deficiéncias em sua interface

quando relacionado a recuperagdo 6ssea, ou seja, sua presenca ndo influencia nenhuma resposta
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no tecido, sendo “indiferente” ao meio bioldgico. Isso ocorre porque a superficie do titanio
possui baixa osteoinducao, sendo assim incapaz de promover a formacéo de células 6sseas nos
periodos iniciais de recuperacdo tecidual (CHEN et al., 2018). Além disso, o modulo de
elasticidade do Ti (= 100 GPa) € muito superior ao modulo de elasticidade do 0sso, o que
prejudica tanto a funcionalidade do implante como o tecido em si, devido a possibilidade de
ocorrer fadiga e reabsorcao 6ssea (SIDAMBE, 2014).

Para aprimorar as caracteristicas e propriedades dos biomateriais metélicos, véarias ligas de
titanio vém sendo estudadas ao longo dos anos. A exemplo disso, O sistema binario Ti-Ta
apresenta a combinacdo destes dois elementos promovendo uma diminuicdo do modulo de
elasticidade quando comparado ao titanio cp. (CAPELLATO et al., 2013; ZHOU; NIINOMI,
2009).

Entretanto, ainda existem desafios relacionados ao processo de osseointegracdo. Para tal, é
necessario que as caracteristicas de superficie do metal sejam modificadas. Uma técnica de
modificacdo muito utilizada esta relacionada ao recobrimento de superficies utilizando filmes
bioativos, os quais promovem a formac&o do tecido dsseo atraves do crescimento e integracéo
das células 6sseas com o material implantado (MOORE et al., 2017; UWAIS et al., 2017).

O desenvolvimento de propriedades bioativas superficiais ao implante esta relacionado ao uso
de diversos materiais. Considerando os excelentes resultados obtidos pelo grupo de pesquisa
do Prof. Dr. Rossano Gimenes empregando membranas de P(VDF-TrFE)/BaTiOz na
estimulacdo de reparo 6sseo e biocompatibilidade em culturas de células ésseas, como visto em
Lopes et al. (2013); 2014a; Scalize et al. (2016) e Teixeira et al. (2010), (2011), sera estudada
neste trabalho a possibilidade de empregar este material como recobrimento da liga Ti-30Ta,
com o objetivo de melhorar as propriedades biolégicas da mesma quando relacionado ao tecido

0sseo.
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1.1. Objetivos

O objetivo do presente trabalho é desenvolver uma metodologia para o recobrimento da liga
Ti-30Ta utilizando filmes de P(VDF-TrFE)/BaTiOsz a fim de melhorar a biofuncionalidade

desta liga com o tecido biologico.
Os objetivos especificos sao:

. Obter um material composito formado por Ti-30Ta + P(VDF-TrFE)/BaTiOs com
caracteristicas microestruturais adequadas e topografia rugosa para induzir o processo de

osseointegracéo;

. Obter uma metodologia que proporcione adesao fisico-quimica do filme em relagdo ao
substrato de Ti-30Ta;

. Produzir superficies com molhabilidade adequada para emprego na area biomédica, a
qual deve ser hidrofilica (com baixo angulo de contato) a fim de aumentar a adesdo e

proliferacdo das células 6sseas no implante;

. Estudar a hemocompatibilidade in vitro e o potencial de inibicdo de crescimento
microbioldgico da liga Ti-30Ta recoberta com o filme de P(VDF-TrFE)/BaTiO:s.

1.2. Justificativa

A crescente demanda por materiais implantaveis que visam melhores condi¢des de tratamento
e recuperacao de pacientes requer a implementacdo de novas tecnologias. Visando suplementar
a biocompatibilidade e biofuncionalidade de ligas de titanio buscou-se atribuir a estas ligas um
recobrimento superficial que forneca caracteristicas e propriedades superiores em relacdo as

ligas de partida.

Neste estudo, buscou-se relacionar um material com grande potencial de eletroestimulagdo
celular como recobrimento de implantes — 0 qual ndo havia sido utilizado para esta finalidade
até entdo, a uma liga experimental — que apresenta grandes chances de substituir as ligas

existentes no mercado atual.
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1.3. Estrutura do Trabalho

O presente estudo esta estruturado em cinco capitulos, como descrito a seguir:

O capitulo 1 discorre sobre uma breve introducéo, objetivos do desenvolvimento deste trabalho

e as justificativas que levaram a realizacéo deste estudo.

O capitulo 2 traz um estudo da arte, abordando tépicos essenciais para o entendimento deste
trabalho como um todo. O contetdo deste capitulo relaciona os biomateriais e 0s materiais
metalicos utilizados para implantes, as técnicas de modificacdo de superficie e a utilizacdo de
recobrimentos para promover caracteristicas funcionais ao material; ainda, fala sobre as
caracteristicas microestruturais do material utilizado para sintese do filme de recobrimento e

seus precursores, além da interacdo do material formado com o tecido bioldgico.

O capitulo 3 relaciona os materiais utilizados para desenvolver este projeto, assim como a

metodologia estudada para obter o material de interesse.

O capitulo 4 associa as técnicas utilizadas para determinar as caracteristicas microestruturais,

fisico-quimicas, elétricas, topograficas e bioldgicas do material recoberto.

O capitulo 5 mostra os resultados obtidos através das técnicas de caracterizacdo do material,
buscando referéncias na literatura como embasamento cientifico para elaborar uma discussao

coerente sobre a adesdo do filme no substrato e seu potencial como material implantavel.

O capitulo 6 consiste na conclusdo geral sobre o trabalho, bem como as conclusdes obtidas
através dos estudos descritos no capitulo 5. Ainda, faz-se uma sugestdo para trabalhos futuros,

como melhorias e ideias aplicaveis.
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2. FUNDAMENTACAO TEORICA

2.1. Osseointegracéo

Um conceito fundamental para entender o que ocorre ap6s a implantacdo de um material no
organismo esté relacionado a osseointegracdo, que pode ser entendida como a formacao de uma
interface direta entre o implante e tecido 0sseo, sem que haja formacdo de cartilagens ou
encapsulamento fibroso em sua superficie (BRANEMARK et al., 1988).

O processo de osseointegracdo é visto como uma complexa cadeia de eventos, que se inicia
desde a adsorcdo das proteinas até o reconhecimento bioldgico pelas células-tronco
mesenquimais estromais e osteoblastos, como visto na Figura 1 (GITTENS et al., 2014a). A
osseointegracdo pode ser dividida em quatro fases: reconhecimento e adesdo celular,

proliferacdo e diferenciacdo, sintese e mineralizacdo da matriz 6ssea e remodelamento ésseo.

Figura 1. Desenho esquematico do inicio do processo de
osseointegracdo, onde ocorre a adsorcdo de proteinas na superficie
do implante.

Macroescala Microescala Nanoescala

Implante

Osteoblastos Colégeno/Proteinas

Fonte: Adaptado de Gittens et al. (2014a).

A fase de reconhecimento e adesdo celular se inicia logo ap6s a implantacdo do material no
organismo. As moléculas que existem no ambiente corporal séo adsorvidas na superficie do
implante, iniciando a formacao de uma matriz extracelular (MEC), a qual é responsavel pelo
reconhecimento e adesdo dos osteoblastos. Varias celulas se conectam a MEC através das
proteinas; as integrinas, receptores de adesdo da membrana, sdo exemplos de proteinas que
fazem a conexao entre matriz celular e implante. Além das integrinas, outras proteinas também
atuam no contato célula-biomaterial, como colageno tipo I, fibronectina, osteopontina,

vitronectina e sialoproteina dssea (WANG et al., 2015). As fibrinas formadas nesta etapa
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formam uma rede que preenche os vazios e facilita a migracdo celular na interface do implante
(GITTENS et al., 2014a).

Ja a fase de proliferacédo e diferenciacdo celular ocorre apds a fixacao estavel do implante no
tecido 6sseo. As células podem se formar tanto na superficie do 0sso e em volta do implante,
assim como direto na superficie do implante. Os osteoblastos diferenciadores que se
desenvolvem na superficie estabelecem proteinas ndo-colagenosas que iniciam a mineralizagéo,
como por exemplo a fosfatase alcalina, formando uma linha de “cimento 6sseo”. Este cimento
0sseo é responsavel pela maturacdo e recrutamento das células osteoblasticas (THURNER et
al., 2009).

A fase seguinte corresponde a um ciclo de remodelacdo 6ssea onde os osteoclastos reabsorvem
0 osso formado e preparam a superficie para o posterior desenvolvimento do tecido. Os
osteoclastos atuam na matriz mineralizada dissolvendo os cristais de fosfato de célcio (CaP).
Além disso, essas células produzem lacunas de reabsorcéo na escala de 30-100 um de didmetro.
Como as células osteoclasticas ndo sdo capazes de degradar o colageno, as lacunas de
reabsorcdo possuem caracteristicas formadas tanto pelo colageno como pelas fibras presentes
na matriz, 0 que caracteriza o 0sso como um material de alto grau de complexidade estrutural
(GITTENS et al., 2014a; MULARI et al., 2004).

Outros tipos de células podem circundar o local do implante, como as células mesenquimais
estromais do sangue e da medula Ossea. Estas células possuem mobilidade e atividade
enzimatica para percorrer os coagulos de fibrina até a superficie do implante. Além disso, as
celulas da medula 6ssea possuem habilidade de se diferenciar em outras células quando
associadas ao ambiente bioldgico. A diferenciacdo das células mesenquimais estromais ocorre
guando estas chegam a superficie do implante, se tornando osteoblastos — 0s quais atuam na
formacéo do osso novo (OLIVARES-NAVARRETE et al., 2010).

A osseointegracdo esta diretamente ligada as propriedades de superficie do implante. Caso as
propriedades ndo forem adequadas, podem se formar na superficie camadas de tecido fibroso
gue comprometem a funcionalidade do implante, como observado na Figura 2. A baixa adesao
do osso no implante, ocasionada por superficies lisas, implica em inflamagdes e aumento na
espessura da camada fibrosa, a qual atua degradando o 0sso e levando a falha do implante. Por
este motivo, o tratamento superficial de implantes ¢ amplamente discutido no decorrer da

revisdo da literatura. A mimetizacdo da estrutura 6ssea promove a deposi¢do de célcio nos
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implantes através dos osteoblastos, integrando o implante diretamente no tecido 6sseo
(GITTENS et al., 2014a).

Figura 2: (a) Formacéo de tecido fibroso, correspondendo a falha do
implante. (b) Formacao 6ssea, correspondendo a osseointegragao.

Formagao de tecido 6sseo

Formagao de tecido fibroso

Fonte: Adaptado de Gittens et al. (2014a).

2.2. Biomateriais

O conceito de biomaterial refere-se aquele material destinado a aplicacGes biomédicas, dos
quais podem ser naturais ou artificiais, sendo formados por metais, ceramicos, polimeros e
compdsitos. Os biomateriais podem substituir ou auxiliar na recuperagéo de fungdes bioldgicas

que sofreram algum tipo de dano, sem prejudicar o corpo do paciente.

A biocompatibilidade do material destinado ao uso biomédico é o principal parametro que deve
ser considerado, onde o material ndo deve produzir respostas que prejudiquem o funcionamento
do organismo e deve executar respostas adequadas relacionadas a sua aplicacdo (KADAM et
al., 2017; YADAV; GANGWAR, 2018).

Além das caracteristicas biocompativeis de um material, as caracteristicas de projeto também
devem ser consideradas. A geometria e 0 controle mecanico e elétrico de um material também
refletem na biocompatibilidade do mesmo. Caso o design do projeto ndo se adeque as
caracteristicas do tecido bioldgico, podem ocorrer falhas clinicas, por exemplo (LANDUCI,
2016). Outros parametros chave que influenciam na biocompatibilidade de um material estdo
relacionados as suas propriedades mecanicas, como resisténcia a corrosao, alta resisténcia ao
desgaste, baixo coeficiente de fricgéo, resisténcia a fadiga e modulo de elasticidade compativel
com o tecido hospedeiro. A biofuncionalidade e bioadesdo do material também devem ser
estimadas (PATEL; GOHIL, 2012; UWAIS et al., 2017).
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Os biomateriais podem ser subdivididos de acordo com a resposta reativa do sistema bioldgico,
sendo bioativos, biotolerantes e bioabsorviveis (GEETHA et al., 2009). Os materiais
biotolerantes sdo aqueles separados do tecido por uma camada de tecido fibroso. Os bioinertes
sdo aqueles que, apesar de entrar em contato direto com o tecido, ndo provocam nenhum tipo
de reacdo quimica entre os mesmos. Ja os bioativos, possuem ligagdes quimicas estaveis com
0 tecido bioldgico. Finalmente, os bioabsorviveis sdo aqueles que ndo liberam nenhuma
substancia toxica provindas de sua degradacdo, ou seja, os ions liberados ndo causam resposta
toxicologica no organismo (BERGMANN; STUMPF, 2013; BOSE et al., 2017).

Atualmente, os materiais biocompativeis sdo projetados para induzir interacdes na interface
tecido-implante e requerem um melhor desempenho e durabilidade quando em uso no
organismo, visando bons resultados clinicos a longo prazo. O desenvolvimento de novas
tecnologias na area da salde esta diretamente relacionado a biocompatibilidade do material,
além da qualidade, especificidade e aplicabilidade adequada do mesmo (BERGMANN;
STUMPF, 2013).

2.2.1. Propriedades dos Biomateriais Utilizados na Area de Implantes

As propriedades essenciais para um material utilizado na &rea de implante se dividem entre as
propriedades de volume e as propriedades de superficie do metal. Segundo Jayaraj & Pius

(2018) as propriedades de volume podem ser classificadas como:

- Maodulo de Elasticidade: esta propriedade garante uma distribui¢do uniforme das cargas
impostas no implante. O modulo de elasticidade do implante dever ser comparavel ao médulo
de elasticidade do tecido 6sseo;

- Resisténcia a Tracdo, Compressdo e Cisalhamento: estas propriedades estéo
relacionadas a estabilidade funcional e a resisténcia a fratura do implante.

- Limite de Escoamento e Resisténcia a Fadiga: evitam a formacdo de trincas e fraturas
quando o implante é submetido a cargas ciclicas.

- Ductilidade: é responsavel por moldar o implante as necessidades do tecido ¢sseo.

- Dureza e Tenacidade: a dureza de um implante é proporcional a incidéncia do desgaste

do material e a tenacidade esta associada a prevencao de fraturas do mesmo.

Ja as propriedades de superficie estdo classificadas como observado a seguir (JAYARAJ; PIUS,
2018):
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- Tensdo e Energia de Superficie: Estdo associadas a molhabilidade e energia de
superficie, os quais influenciam no contato com o sangue e adsor¢do de proteinas.
- Rugosidade da Superficie: Influenciam na fixacdo das células 6sseas devido ao aumento

da area superficial entre o implante e 0 0sso adjacente.

2.2.2. Biomateriais Metalicos

Os materiais metalicos utilizados como biomateriais somam cerca de 70% do mercado de
materiais implantaveis, desde &reas ortopédicas até cardiovasculares. Na ortopedia, 0s
biomateriais metalicos sdo utilizados em aplicacGes como articulacdo do joelho, articulacéo
total do quadril, placas 6sseas, fios de fixacdo de fratura dssea, pinos e parafusos. Ja na area
cardiovascular, estes materiais sdo utilizados como vélvulas cardiacas, stents vasculares,
eletrodos e marca-passo. Na éarea de odontologia, estes materiais sdo encontrados
principalmente como implantes dentarios, como representado na Figura 3 (NIINOMI; NAKALI,
HIEDA, 2012; SU et al., 2018). Suas propriedades biocompativeis como boa resisténcia a
corrosao, excelente resisténcia a fadiga, baixa densidade e excelente trabalhabilidade justificam
seu vasto uso na area ortopédica e ortodéntica (MOORE et al., 2017). Ainda, 0s materiais
metalicos sdo vistos como substitutos ideais de tecidos duros devido aos fatores ambientais e
mecanicos impostos a ele, como o ambiente interno do corpo humano e o desgaste/cargas
ciclicas em que o material é submetido (UWAIS et al., 2017).

Figura 3: Imagem representativa de um implante de
titAnio para aplicagOes odontoldgicas.
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Fonte: Adaptado de Slokar; Pranji¢; Carek (2017).
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Os materiais com caracteristicas adequadas para uso na area de implantes sdo o aco inoxidavel,
as ligas de cromo-cobalto e o titanio e suas ligas, devido a combinacdo de suas propriedades
mecanicas e alta resisténcia a corrosao (BOSE et al., 2017). O uso do aco inoxidavel esta
relacionado ao seu baixo custo e facil processamento. Assim, sdo usados como dispositivos
temporarios, como pinos e placas para reparo de fraturas. No entanto, o ago inoxidavel tem sido
pouco utilizado na fabricacdo de novas proteses e implantes por possuirem baixa resisténcia a
corrosdo em meio fisioldgico (NAVARRO et al., 2016). Ja as ligas de Co-Cr, apesar de serem
mais resistentes a atividade corrosiva quando comparadas ao a¢o inox, possuem seu modulo de
elasticidade muito elevado, em torno de 200-250 GPa. O titanio e suas ligas apresentam
propriedades mecanicas ideais quando comparadas aos materiais citados anteriormente,
principalmente quando relacionado a resisténcia mecanica e corrosiva. Além disso, as ligas de
titdnio apresentam maddulo de elasticidade mais baixos, em torno de 20 — 110 GPa (BOSE et
al., 2017; NAVARRO et al., 2016).

O titanio e suas ligas sdo considerados excelentes materiais biocompativeis devido a sua baixa
condutividade elétrica, a qual contribui para a oxidagdo eletroquimica do Ti, formando assim
uma camada passiva de oxido (TiO2) em sua superficie. Essa camada de Oxido, considerada
como estavel e inerte, é formada espontaneamente quando a superficie é exposta a ambientes
oxidantes, sendo assim responsavel pela alta resisténcia a corrosao do titanio (BOSE et al.,
2017; SIDAMBE, 2014). A liga Ti-6Al-4V é uma das ligas de titanio mais utilizadas em
aplicacdes médicas e odontoldgicas. A presenca do Aluminio e do Vanadio estabilizam a fase
a-B da liga, melhorando consideravelmente as propriedades mecanicas quando comparado ao
titinio comercialmente puro (Ti-cp). Porém, os mesmos elementos que promovem este
aperfeicoamento na liga também sdo considerados como elementos toxicos ao organismo. O
vanadio é considerado citotdxico e o aluminio é considerado como iniciador da doenca de
Alzheimer (BARTMANSKI et al., 2017). Por estes motivos, a liga Ti-6Al-4V tem seu uso
limitado para certos tipos de aplicacbes (NAVARRO et al., 2016; SIDAMBE, 2014).

Outra questdo que envolve implantes de Ti-cp e suas ligas esta relacionado a incompatibilidade
do médulo de elasticidade destes materiais quando comparado ao 0sso. Ocorre que, quando um
implante é colocado em contato com 0 0ss0, a carga que antes era recebida apenas pelo tecido
passa a ser dividida entre ambos. Se o0 modulo de elasticidade do material implantado € muito
maior do que o mddulo do 0sso, ocorre menor deformacao elastica do implante. Por este motivo,

o implante passa a receber maior parte da carga mecanica, blindando assim a tensdo transferida
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ao 0ss0. Uma vez que 0 0sso se adapta aos estimulos recebidos, ocorre a reabsorcao do tecido.
Esse efeito € conhecido como efeito stress-shielding e pode ser observado atraves da Figura 4
(CHEN; THOUAS, 2015; SANTOS, 2014).

Figura 4: Desenho esquematico do efeito stress shielding: (a) materiais com maddulos
diferentes sofrem deformaco distinta quando submetidos a mesma carga. (b) quando o
metal é implantado, os materiais sofrem a mesma deformacao limitado pelo material de
maior mddulo elastico. (c) Reabsorgdo 6ssea decorrente da auséncia de estimulos.

Metal Metal) Osso Metal

Osso Osso

(a) (b) (c)

Fonte: Adaptado de Santos (2014).

Através desse efeito, 0 0sso sofre deformacdes tanto internas — se tornando mais poroso, quanto
externas — diminuindo sua espessura. Deste modo, o implante pode ser perdido por atrofia,
afrouxamento, falha mecénica, osteopenia e até mesmo fratura dssea (SANTOS, 2014).
Consequentemente, outros materiais sdo estudados a fim de aproximar seu mddulo de
elasticidade ao modulo do tecido 0sseo. Na Tabela 1 estdo representados alguns materiais

utilizados como implantes e seus respectivos modulos de elasticidade.

Tabela 1: Mddulo de elasticidade de alguns materiais utilizados para implantes biomédicos em comparagdo ao

mddulo do osso cortical.

Material Maddulo de Elasticidade (GPa)
Co-Cr 225
Aco inox 316L 210
Ti-cp 110
Ti-6Al-4V 110
Ti-6Al-7Nb 105
NiTi 20
Ti-30Ta 69

Osso cortical 10-30

Fonte: Bose et al. (2017); Capellato et al. (2013); Santos (2014); Zhou; Niinomi; Akahori (2004b).
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De acordo com os dados da tabela acima, observa-se que dois materiais se destacam quando
comparados ao médulo elastico do tecido 6sseo. O Ni-Ti é uma liga de memoria de forma muito
utilizado na area de dispositivos biomédicos devido a sua excelente resisténcia a corrosao,
atributos ferromagnéticos e a sua superelasticidade Unica (IBRAHIM et al., 2018). No entanto,
os ions de niquel podem ser liberados no organismo, sendo uma potencial ameaca a doengas
cancerigenas. Por este motivo, paises como os Estados Unidos e boa parte da Europa limitaram
0 uso dessa liga (BOSE et al., 2017). J4 a liga Ti-30Ta, que também é uma liga de memoria de
forma, apresenta baixo modulo de elasticidade e a presenca do tantalo no material ndo causa
nenhum tipo de resposta citotdxica no organismo. Por este motivo, a liga Ti-30Ta foi escolhida

para dar prosseguimento a este estudo.
2.2.2.1. A Liga Experimental Ti-30Ta

O tantalo (Ta) é um metal que vem sendo estudado para aplicagdes médicas devido as suas
propriedades como biocompatibilidade, resisténcia a corrosdo a diversos tipos de &cidos e
componentes organicos e sua alta flexibilidade quando comparado a demais metais (CHEN;
THOUAS, 2015; RODRIGUES, 2013; UWAIS et al., 2017). Assim com o titanio, o tantalo
também exibe a capacidade de formar uma camada passiva de éxido protetora. Esta camada de
oxido, chamada de Ta»Os, atua promovendo a adsor¢cdo de ions de calcio e fosfato que
influenciam o crescimento 0sseo atraves da formacao de apatita, melhorando assim a juncao de
tecidos duros e moles (LEVINE et al., 2006; MIYAZAKI et al., 2002; WILSON, 2018). Como
visto em Sagomonyants et al. (2011), o tantalo favorece a adesao, proliferacdo e diferenciagdo

celular in vitro. Além disso, estudos in vivo confirmam o potencial osteogénico do mesmo.

Além das caracteristicas citadas anteriormente, o tantalo também protege o tecido contra
infeccOes, principalmente bacterianas. Acredita-se que uma das raz0es para a inibigdo de
biofilmes esteja relacionada a capacidade de osseointegracdo do tantalo. Os osteoblastos se
integram e proliferam na superficie do material, evitando assim o acesso de bactérias e demais
microrganismos com potencial de infec¢do. Outra razdo correlata a inibi¢do de bactérias pode
ser associada a estrutura topografica tridimensional da superficie do tantalo, a qual impossibilita
a aproximacao de microrganismos patogenos (ALHALAWANI et al., 2017; HARRISON et
al., 2017; TOKARSKI; NOVACK; PARVIZI, 2015). Ainda, alguns autores acreditam que a
baixa adesdo microbiana na superficie do tantalo é consequéncia da alta molhabilidade e da alta

energia de superficie do mesmo (CHING et al., 2014).
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Relatos da literatura indicam que a liga binéria Ti-Ta possui propriedades mecénicas superiores
qguando comparado ao o Ti puro ou até mesmo ao Ta puro, como alta resisténcia a fratura, baixo
modulo de elasticidade e alta trabalhabilidade quando relacionada ao processo de fundicédo
(CAPELLATO et al., 2014). Por estes motivos, a combinacdo de ambos os elementos faz com
que a liga possua alta aplicabilidade na area de implantes biomédicos (ZHOU; NIINOMI,
2009).

A liga Ti-Ta exibe diferentes estruturas e, consequentemente, diferentes propriedades
dependendo da concentracdo de tantalo na matriz de titdnio. Quando a concentracdo de tantalo
é inferior a 20%, a liga apresenta sua estrutura cristalina hexagonal compacta na fase martensita,
também chamada de fase a’; quando a matriz possui a concentracdo de tantalo entre 30 a 50%,
a estrutura passa a ser martensita ortorrombica, ou fase o”; j& quando a concentragdo
corresponde a 60% da matriz, a estrutura passa a ser metaestavel, ou fase  + a” e, finalmente,
a concentragdo de tantalo acima de 60% caracteriza a estrutura como metaestavel unica (XIA
et al., 2018; ZHOU; NIINOMI; AKAHORI, 2004b). Assim, a fase o pode ser considerada
como uma fase de transicéo entre as fases a’ e f. O aumento na proporc¢édo de tantalo nas ligas
de Ti-Ta na fase o’ reflete na diminui¢do do modulo de elasticidade e no aumento da resisténcia
a tracdo. Por outro lado, 0 aumento na propor¢do de tantalo na fase o melhora o moédulo de
elasticidade e diminui consideravelmente a resisténcia a tragdo. Deste modo, para que a liga
seja aplicavel como dispositivo biomédico, sua composicao quimica deve permanecer proxima
ao limite de solubilidade das fases a’ e o” (ZHOU; NIINOMI, 2009). Segundo Capellato et al.
(2013), a concentracdo de 30% em massa de tantalo na matriz de titdnio produz um 6timo
resultado a respeito do modulo de elasticidade e demais propriedades mecénicas da liga Ti-Ta.
Neste caso, a liga Ti-30Ta exibe, portanto, sua fase martensita a”, a qual combina o baixo
modulo de elasticidade (69 GPa), alta resisténcia mecéanica do material e maiores valores de

dureza.

Por ser uma liga experimental, estudos relacionados a liga Ti-30Ta vem sendo difundidos
principalmente na area de implantes, como visto nos estudos de Capellato et al. (2013), onde
técnicas de modificacdo superficial da liga Ti-30Ta foram avaliadas para promover a
bioatividade da mesma. Em Capellato et al. (2014), foi investigada a viabilidade e adeséo
celular, além da morfologia e diferenciacdo de células mesenquimais quando em contato com
implantes de liga Ti-30Ta. Através deste estudo foi possivel observar que esta liga possui alto

potencial de osseointegracao.
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No entanto, como observado em Capellato et al. (2013), a liga Ti-30Ta possui caracteristicas
bioinertes comparaveis ao Ti-cp. Por este motivo, estudam-se diversas metodologias
relacionadas as propriedades de superficie do material para garantir a bioatividade de implantes
metalicos. Essas alteracGes de superficie podem ser realizadas através de processos quimicos,
fisicos ou por recobrimento do substrato utilizando um material biocompativel e biofuncional,
como realizado neste projeto. A modificacdo da superficie do material implantado influencia
em diversas propriedades, como energia de superficie, adesdo, biocompatibilidade, resisténcia
a corrosdo e degradacdo e também nas propriedades triboldgicas, como desgaste e friccao
(BOSE; BANERJEE; BANDYOPADHYAY, 2017; NOURI; WEN, 2015; UWAIS et al.,
2017).

Né&o existe uma técnica de modificacdo de superficie Unica e especifica, ou seja, cada técnica
depende do tipo de aplicacdo desejada. No caso de implantes dentérios, a superficie do implante
deve prevenir a invasdo bacteriana entre o implante e o epitélio gengival. J& no caso de
implantes 0sseos, a superficie deve promover uma rapida osseointegracdo. Em relacdo aos
dispositivos utilizados na area cardiovascular, 0 material deve evitar a formacéo de coagulos
sanguineos. Ainda, a escolha da modificacdo de superficie depende do material que sera
utilizado, da geometria e caracteristicas do projeto, do custo e da aplicacdo final (NOURI,
WEN, 2015).

2.3. Caracteristicas Superficiais de Implantes

Para estudar as modificacbes de superficie dos materiais € necessario entender quais
caracteristicas estao relacionadas a superficie e qual sua funcionalidade no meio bioldgico. As
propriedades fisico-quimicas e bioquimicas de um metal sdo consideradas como fatores
determinantes quando se discute a biocompatibilidade do mesmo. Isso ocorre porque a célula
entra em contato direto com a interface do implante. Getzenberg et al. (1990) relatou em suas
pesquisas gque o tipo de superficie em que a célula interage determina o comportamento da
mesma. Isso significa que o tipo de modificacdo na superficie resulta no controle da adeséo,
proliferacéo e diferenciacédo celular, além de implicar no aumento ou reducdo de adsorcdo de
proteinas e alteracdo nas caracteristicas trombogénicas da superficie, por exemplo (NOURI;
WEN, 2015).

Vale ressaltar que a resposta celular e a formacéo do tecido 0sseo sdo consequéncia de uma

série de propriedades de superficie de um mesmo material, ou seja, uma propriedade especifica
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deve ser considerada no contexto das demais propriedades. Esse fato pode ser explicado através
dos estudos de Ni; Chang e Chou (2006) e Vitale-Brovarone et al. (2007), onde a relacdo das
propriedades como topografia, porosidade e a composi¢do quimica da superficie desencadeia o
processo de adesdo das células do tecido 6sseo no implante. Deste modo, como ilustrado na
Figura 5, as propriedades de superficie que possuem forte influéncia na resposta bioldgica de
um biomaterial sdo a molhabilidade da superficie, a topografia, a carga superficial e a

composicao quimica.

Figura 5: Propriedades de superficie essenciais para implantes 0sseos e
dentérios.
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Fonte: Adaptado de Nouri & Wen (2015).
2.3.1. Topografia de Superficie: Rugosidade e Porosidade

A topografia de um material, caracterizada pela presenca de picos e sulcos dispersos de forma
aleatéria em uma superficie, € responsavel por modular biologicamente o comportamento das
células dsseas com o material implantado (CHANG; WANG, 2011). Esta caracteristica de
superficie é considerada como o fator mais relevante em relagéo a proliferacdo, diferenciacéo,
morfologia e orientacdo das células. A topografia de um implante deve ser arquitetada de forma
que os processos bioldgicos envolvidos na remodelacéo do tecido ocorram de forma natural,
em que a matriz 6ssea a ser formada possa se conectar e aderir a superficie do implante
(DAVIES, 2007). A rugosidade implica em um padrdo aleatério de amplitudes variadas e
espacadas por toda dimensdo da superficie (AGARWAL; GARCIA, 2018). Superficies rugosas
e porosas possuem maior area de superficie do que superficies lisas. Por este motivo, a

possibilidade de interacdo de proteinas com a superficie do implante é aumentada. Além disso,
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a rugosidade superficial promove a estabilizacéo e ancoragem das células dsseas na interface
entre tecido e implante (NARAYANAN et al., 2008).

A rugosidade da superficie pode ser classificada em trés grupos: nanorugosidade, a qual
corresponde a rugosidade < 100 nm; microrugosidade, que varia entre 100 um até 100 nm e a
macrorugosidade, variando entre alguns mm até 100 um, onde cada tipo de rugosidade
influencia em um tipo de resposta celular. A macrorugosidade esta relacionada a geometria do
implante. Ja a microrugosidade corresponde ao intertravamento entre o 0sso mineralizado e a
superficie do implante. Finalmente, a nanorugosidade influencia na adsorcdo de proteinas e
adesdo dos osteoblastos (CHANG; WANG, 2011). Para um implante ser considerado como
promissor, a morfologia da superficie relacionada corresponde a uma rugosidade média de 1 a
50 um (JAYARAJ; PIUS, 2018).

A presenca de poros também é considerada como uma alteracdo de superficie de implantes,
pois 0s poros sdo capazes de modular o crescimento 0sseo. A conexdo entre 0sso e 0 material
implantado ocorre através da impregnacdo de células 6sseas nos poros da superficie. Quando
ha o crescimento de tecido na superficie porosa, observa-se que ocorre uma forte interconexao
entre 0 0sso adjacente e o dispositivo, garantindo uma maior estabilidade mecénica do mesmo
(GEETHA et al., 2009; NOURI; WEN, 2015). Nouri et al. (2010) observaram em seus estudos
que o tamanho ideal dos poros para que estes possam induzir a osseointegracao esta na faixa de
200 a 500 um. Através da Figura 6, obtida nos estudos de Lee et al. (2004), é possivel verificar
0 comportamento de células cancerigenas em superficies porosas, onde estas se conectam a

superficie através dos poros existentes no material.

Figura 6: Comportamento das células em superficies com diferentes tamanhos de poros.

Fonte: Adaptado de Lee et al. (2004).
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Normalmente, as células se moldam de diferentes formas dependendo das caracteristicas
rugosas encontradas na superficie de um material. Se a topografia é considerada anisotropica,
por exemplo, as células se encontram orientadas ao longo da ranhura. Isso ocorre porque a
célula busca o local mais adequado para seu posterior crescimento. Esse fendbmeno é chamado
de “orientagao de contato” e pode ser observado in vitro, como relatado nos estudos de Anselme
et al. (2010).

2.3.2. Energia de Superficie e Molhabilidade

A superficie de um material é compreendida como o término de uma estrutura em sua forma
tridimensional, a qual apresenta uma alta energia, também chamada de energia de superficie
(ALLAIN; ECHEVERRY-RENDON, 2018; NOURI; WEN, 2015; VOGLER, 2013). Uma
superficie é considerada como um tipo de defeito bidimensional, ja que os a&tomos das células
unitarias que formam o material ndo estdo conectados de forma tridimensional, onde ha
auséncia de uma ligacdo em alguma direcdo axial. Assim, as ligagdes quimicas rompidas
oscilam no espaco resultando em atomos de superficie com maior energia do que 0s atomos
que estdo conectados no interior do material. Como consequéncia, 0s &tomos que possuem alta
energia buscam se ligar em quaisquer moléculas reativas disponiveis para alcancar um estado
de energia aceitavel (PAITAL; DAHOTRE, 2009). Por este motivo, os biomateriais estdo
essencialmente associados a energia livre de superficie devido as interacGes de moléculas e
celulas na interface de um material, ditando a biocompatibilidade do mesmo. Exemplificam
essa condicdo as interacBes das proteinas e a adesdo celular na superficie do implante
(ALLAIN; ECHEVERRY-RENDON, 2018).

A energia de superficie é uma caracteristica que esta intrinsecamente conectada a molhabilidade
de um material, ou seja, suas propriedades hidrofilicas e hidrofobicas. A molhabilidade esta
relacionada a um angulo de molhamento formado quando um liquido é sobreposto na superficie
do material (ALLAIN; ECHEVERRY-RENDON, 2018; RUPP et al., 2014). A hidrofilicidade
esta relacionada a afinidade de uma superficie quando em contato com algum liquido, onde este
pode ser adsorvido na superficie. Superficies hidrofilicas possuem alta energia, pois possuem
maior capacidade de se ligarem a atomos e moléculas devido aos atomos “livres” presentes na
superficie. Ja a hidrofobicidade de um material corresponde a “repulsdo” de liquidos em sua
superficie, como observado na Figura 7. Neste caso, a energia de superficie € muito baixa. A

molhabilidade pode ser quantificada em uma faixa de 0 a 180°, onde as superficies que possuem
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angulo de contato menor do que 90° séo consideradas como hidrofilicas; ja as superficies que

possuem o angulo maior do que 90°, séo consideradas como hidrofobica (RUPP et al., 2014).

Figura 7: Desenho esquematico representando o angulo de contato formado entre a
superficie hidrofilica e hidrofébica, mostrando a interacdo das células osteoblasticas com a
superficie rugosa.
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Fonte: Adaptado de Gittens et al. (2014).

2.3.3. Composicdo Quimica da Superficie: Adsor¢ao de Proteinas

A composi¢do quimica de um material estd relacionada as possiveis interacdes entre as
biomoléculas e a superficie do mesmo. A alteracdo da composi¢do quimica da superficie de um
material influencia diretamente na adsor¢do de proteinas e, consequentemente, no
comportamento adesivo das células. A reacdo das proteinas quando um material entra em
contato com fluidos bioldgicos é imediata. Essa interacdo articula a resposta inflamatoria
tecidual através de proteinas adesivas responsaveis pela ligacdo e ativacdo dos neutrdéfilos,
macrofagos e demais células que participam do processo inflamatorio. Outras proteinas, como
imunoglobulinas, vitronectina, fibrinogénio e a fibronectina sdo exemplos proteinas que atuam
na superficie dos implantes (CHANG; WANG, 2011).

A partir do momento em que um biomaterial entra em contato com fluidos bioldgicos, as
proteinas séo adsorvidas antes mesmo das células se aderirem a superficie. As proteinas fixadas
na interface do material atuam como ligantes intermediarios entre a célula e o implante, como

observado na Figura 8. A carga da superficie do implante instiga as reagdes do organismo a
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presenca do mesmo, refletindo no tipo e quantidade de proteinas quem possam ser ligadas a
superficie (HING, 2004). A microestrutura superficial de um material pode atuar no controle
da adsorcao das proteinas em sua interface. Wang, Yan e Qiao (2017) demonstraram em seus
estudos que diferentes deformagdes de superficie de um mesmo substrato alteram a adsorcéo

de proteinas através da introducdo de um estresse residual na microestrutura do material.

Figura 8: Interagdo da superficie do implante no organismo. Primeiramente, ha o contato de
moléculas de &gua e proteinas. Em uma etapa posterior, as células ésseas se ligam na
superficie através da camada proteica, iniciando o processo de osseointegragao.
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Fonte: Adaptado de Nouri & Wen (2015).
2.3.4. Carga Eletrostatica da Superficie

A energia de superficie de um material depende da densidade da carga eletrostatica da superficie
e a polaridade da carga. Superficies com carga positiva sdo capazes de promover a adsor¢ao
das proteinas, além de estimular a adesdo e disseminacdo das células osteoblasticas. De modo
contrério, superficies carregadas negativamente reduzem a adesdo celular. A mineralizacao
Ossea, que ocorre nos estagios iniciais do processo de osseointegracdo, é consequéncia da carga
presente na superficie de um biomaterial (GUO; MATINLINNA; TANG, 2012).

Um implante caracterizado por uma superficie eletricamente neutra promove a mesma
oportunidade para todos os tipos de moléculas e substancias quimicas se interligarem em sua
interface. Quando a superficie é carregada com carga positiva ou negativa, esta pode atrair ou
repelir moléculas dependendo da polaridade de ambas. Os osteoblastos possuem carga
superficial negativa e, caso a superficie de um determinado implante também for carregada
negativamente, ocorrera o afastamento das células em relagéo ao implante (GONGADZE et al.,
2011). Segundo estudos de Smeets et al. (2009), as proteinas formam um meio de conexao entre
o implante e os osteoblastos quando se assume que estas sdo carregadas positivamente, como
visto na Figura 9. Assim, é possivel evidenciar a forca de ligacdo entre células do tecido 6sseo

em relacéo a superficie do implante.
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Figura 9: Desenho esquematico sobre a carga eletrostatica da superficie de Ti-cp e funcdo das
proteinas como ligantes entre as células 6sseas e 0 implante.
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Fonte: Adaptado de Gongadze et al. (2011).
2.4. Modificacao de Superficie de Implantes Metalicos

O principal objetivo das modificacdes na superficie de um material metalico é auxiliar na
promocdo de uma resposta bioldgica adequada do tecido circundante quando em contato com
a interface metalica. Os tratamentos de superficie influenciam em atividades biol6gicas, como
a adaptacdo e crescimento celular na interface dos implantes ou até mesmo na prevencdo de
interacdes entre célula e superficie, inibindo assim a proliferacdo de células endoteliais no caso
de dispositivos cardiovasculares (THULL, 2010). A combinacdo de tratamentos que modificam
tanto a quimica superficial como a topografia do material maximiza a resposta celular.
Propriedades mecénicas de implantes como resisténcia a corrosdo e desgaste, além de
propriedades bioldgicas como superficies antibacterianas e adesivas também sdo melhoradas
através da modificacdo das superficies (ANSELME; PONCHE; BIGERELLE, 2010). Como
existem varios métodos de modificacdo de superficie, é necessario avaliar a finalidade do
material. O método adequado depende de diversos fatores, como o material que compde a
estrutura do implante, a geometria, 0s custos envolvidos e a aplicacédo final do implante. Os

métodos mais utilizados para modificacdo de superficie estdo representados na Figura 10.
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Figura 10: Tipos de modificacdo de superficie de implantes metalicos.
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Fonte: Adaptado de Nouri & Wen (2015).
2.4.1. Recobrimento de Biomateriais

Os recobrimentos de implantes também podem ser considerados como modificagcdo de
superficie, pois os filmes de revestimento alteram a resposta bioldgica do tecido hospedeiro na
regido de implantagcdo do material. Por este motivo, foram desenvolvidos recobrimentos de
materiais metalicos com o intuito de promover caracteristicas bioativas e uma maior
biocompatibilidade do substrato com o corpo, além de melhorar as propriedades triboldgicas e
resisténcia a corrosdo (NOURI; WEN, 2015; SALEH et al., 2016).

Diversos métodos de revestimentos foram desenvolvidos nos dltimos 30 anos. Porém, o alto
custo de reagentes utilizados, a alta temperatura em que este é submetido (visto que a
temperatura pode alterar a fase do recobrimento), a durabilidade do revestimento e a separagéo
interfacial do filme em relacdo ao substrato limitam o uso dessas técnicas (LIU et al., 2015).
Algumas técnicas de recobrimento de implantes estdo brevemente explicadas a seguir.
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2.4.1.1. Plasma-Spray

Muito utilizado em recobrimentos de titanio e suas ligas através da deposicdo de HAp, a técnica
de plasma spray relaciona alteragdes térmicas complexas entre a zona do plasma, particulas de
po e substrato. Como a temperatura utilizada nesse processo € muito alta (cerca de 10.000°C),
as particulas sofrem uma taxa de aquecimento elevada em um intervalo de tempo muito baixo.
As goticulas sao impulsionadas contra a superficic do substrato, formando “splats”
(NARAYANAN et al., 2008). A partir do momento que as goticulas sofrem impacto contra o
substrato, as particulas se condensam e formam uma pelicula fina, na escala de décimos de

micron com rugosidade média micrométrica (NOURI; WEN, 2015).

Porém, existem alguns problemas prejudiciais na qualidade da adesdo do filme depositado no
substrato por plasma-spray. Se a superficie for muito rugosa, ocorrerd maior concentracao de
particulas em volta do implante, por exemplo. Falhas relacionadas ao proprio revestimento
estdo relacionados a dissolucdo do filme apds a introducdo do implante no organismo, baixa
forca de adesdo entre o filme e a interface do substrato e até mesmo microfissuras no
revestimento. Ainda, a resisténcia mecéanica do implante pode ser alterada devido a baixa
resisténcia da ligacdo entre o recobrimento e o material metalico, implicando em fraturas sob
tensdes relativamente baixas (DOHAN EHRENFEST et al., 2010).

2.4.1.2. Técnicas de Deposicéo a Baixas Temperaturas

Atualmente, buscam-se técnicas de deposicdo de revestimento sem a interferéncia da
temperatura pois técnicas como plasma spray alteram as propriedades como composicdo
guimica, mudancas de fases, cristalinidade e densidade dos compostos utilizados como
recobrimento. Os métodos de deposicao a baixas temperaturas estdo associados a temperaturas
abaixo da fusdo da HAp, a qual corresponde a uma temperatura de 1570°C. Porém, tratamentos
térmicos posterior ao recobrimento ainda se fazem necessario para cristalizar compostos
amorfos ou remover compostos organicos utilizados durante a deposicdo, como solventes por
exemplo. No entanto, a baixa for¢a adesiva e coesiva de revestimentos na interface do substrato
continua sendo um problema (HEIMANN, 2016).

Algumas técnicas de deposicdo a baixas temperaturas utilizadas sdo a deposi¢do biomimética

com SBF, deposigéo por sol-gel, deposi¢cdo por dip coating, spin coating e spray coating,
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deposicao por feixe de ions (ion beam), deposicdo eletroquimica e eletroforética, oxidacao
eletrolitica por plasma e deposicéo por laser pulsado (HEIMANN; LEHMANN, 2015).

24.1.2.1. Sol-Gel

O sol-gel é considerado como uma técnica de recobrimento superior a técnica de pulverizacdo
por plasma devido a formacdo de revestimento com caracteristicas porosas e rugosidade
adequada, que favorecem a circulacdo de fluidos biologicos, transporte de nutrientes e
ancoragem celular (LIU; TROCZYNSKI; TSENG, 2001).

Esta técnica € muito utilizada em revestimentos de CaP, onde o substrato é mergulhado em um
gel de célcio (sal de nitrato) e fosforo. A presenca de ions hidroxila influencia na precipitacédo
de calcio e fosfato, melhorando as interagdes com as células osteoblasticas (NARAYANAN et
al., 2008). Além dessas vantagens, esse método também proporciona uma maior
homogeneidade do recobrimento. O filme formado por sol-gel é sinterizado a altas
temperaturas, promovendo uma assim uma adesao consideravel do filme no substrtao (NOURI;
WEN, 2015).

2.4.1.2.2. Recobrimento Biomimetico (Imersdo em SBF)

O processo de recobrimento biomimético € considerado como uma técnica Unica e promissora.
O revestimento ocorre através da imersdo do substrato metalico em uma solucédo de fluido
corporal simulado (SBF), a uma temperatura de 37°C. Esta solugdo possui concentragao iénica
relativamente semelhante a concentracdo do plasma do organismo quando mantidas a um pH
moderado e a temperaturas fisiologicas (SALEH et al., 2016). Foi constatado que a morfologia
e estrutura cristalina dos implantes revestidos através de solugdes fluido corporal simuladas

possui alta similaridade quando comparados ao tecido ésseo (ZHOU et al., 2012).

No geral, 0 método de recobrimento biomimético é considerada uma metodologia ideal para
recobrir substratos metalicos com fosfato de célcio (CaP), o qual é distribuido de forma
homogénea no implante. E importante observar a espessura do revestimento, a densidade, a
porosidade, a morfologia da nucleacdo dos fosfatos de calcio e o crescimento celular na
superficie recoberta sdo controlados pela concentracéo idnica da solucdo SBF (HABIBOVIC
et al., 2002).
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O pré-tratamento da superficie é essencial para ativar a superficie do substrato. Os meios mais
comuns de tratamento para esse método de recobrimento sdo a imersdo do substrato em meios
acidos (HF e HCI) e em meios alcalinos (NaOH). Além do processo de imerséo, alguns estudos
consideram o tratamento térmico do substrato como pré-tratamento para o recobrimento
(BOCCACCINI et al., 2010).

2.4.1.2.3. Deposicdo por Pulverizacao (Spray Coating)

Para a realizacdo deste projeto, foi utilizado a técnica de pulverizagdo, a qual € vista como uma
técnica simples, mas promissora. No entanto, este procedimento foi pouco empregado na area
de biomateriais. Por este motivo, a deposicao por pulverizacao foi utilizada com o intuito de
proporcionar uma metodologia eficaz e de baixo custo, visando promover todas as
caracteristicas necessarias para uma deposicdo homogénea com boa adesdo entre o filme e o

substrato.

A técnica de spray coating, ou deposicdo por pulverizacdo, € uma técnica na qual o composto
a ser pulverizado é expelido através de um bocal, formando um aerossol fino. Este método de
deposicdo possui um mecanismo de ejecdo com acionamento pneumatico através de uma
bomba compressora e 0s parametros associados sdo vazdo, temperatura do substrato,
viscosidade da mistura, dentre outros (AZIZ; ISMAIL, 2015; BERNARDIN; DAVIES;

FINLAYSON, 2017). O mecanismo da deposicdo por pulverizacdo pode ser observado na

Figura 11.
Figura 11: Técnica de deposicdo por pulverizagao.
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Fonte: Bernardin et al. (2017).
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A solucdo preparada para recobrir o substrato € pulverizada até que o substrato esteja
completamente recoberto. A evaporacdo do solvente utilizado promove as ligacdes entre 0s
precursores, levando a formacdo de um filme a base de materiais polimérico e cerdmico no
substrato. E necessaria que a pulverizagdo ocorra até que a camada formada esteja homogénea.
A formagc&o do filme na superficie do substrato pode ser vista na Figura 12, onde cada goticula

da solucéo se espalha e se solidifica, compondo assim a camada de recobrimento.

Figura 12: Visualizag8o da formag&o da camada de recobrimento
sobre o substrato.
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Fonte: Adaptado de Champagne (2007).

A deposicdo por pulverizacdo é considerada uma técnica com vasta aplicacbes e é preferivel
quando comparada a técnica de dip coating, que também é bastante utilizada na area de
recobrimentos devido a praticidade e também devido a possibilidade de se recobrir uma longa
area superficial (SCHLAICH et al., 2018).

Alguns estudos relacionados a técnica de deposicdo por pulverizacdo podem ser vistos em
Cailletaud et al. (2018), onde nanoparticulas metalicas foram utilizadas para recobrir
comprimidos farmacéuticos e obter uma imagem quimica Raman melhorada. Schlaich et al.
(2018) utilizaram a metodologia para pulverizar uma solu¢cdo com base polimérica e
nanoparticulas de prata, formando um filme hidrofébico e antibacteriano. Lin et al. (2018)
usaram a técnica de spray coating com o intuito de desenvolver stents coronarios através de
quitosana revestida nas fibras de PVA. Utilizando essa técnica de deposicdo, os autores
concluiram que a camada de quitosana sobre os stents de PVA melhoraram as propriedades de

resisténcia a compressdo, além de manter a biocompatibilidade do material.



47

O revestimento de biomateriais metalicos deve ser estivel e coerente e o substrato deve
permanecer intacto durante o processo de deposi¢do do recobrimento pois é o substrato que
confere interagdes mecanicas, quimicas, opticas e térmicas com o meio biologico (JAYARAJ;
PIUS, 2018).

2.5. Importancia da Adesao Entre o Recobrimento e o Substrato

Outra especificagdo a respeito dos recobrimentos de implantes esté relacionada a adeséo do
filme no substrato. Se o filme se separar do substrato, podem ocorrer liberagdo de ions ou
residuos no corpo humano, ocasionando em respostas tdxicas do organismo. Nao obstante, a
falha de adesédo prejudica as propriedades biofuncionais conferidas ao biomaterial através do
recobrimento (SILVA-BERMUDEZ; RODIL, 2013).

A adesdo de um filme em um substrato é uma propriedade essencial, pois o material de
revestimento deve suportar o estresse aplicado e o crescimento 0sseo. Para um revestimento ser
considerado adequado, a forca de adesdo deve ser equivalente ou maior a forca de adesdo do
tecido 6sseo, o qual corresponde a aproximadamente 18 MPa (NOURI; WEN, 2015).

A durabilidade de um revestimento associado a um substrato esta relacionado as propriedades
de adesdo e coesdo. A adesao é explicada através de forcas atrativas entre superficies diferentes.
Essas forcas correspondem ao vinculo que mantem o substrato unido ao filme em oposi¢édo ao
estresse que atua na separacdo de ambos. Ja a coesdo corresponde a uma forcga interna atrativa
de um material, onde as particulas do filme mantém a conexdo com o substrato. A combinacao
da forca de adesdo e forca coesiva aumentam a eficacia da adesdo do revestimento na interface
de contato com o material (HARUN et al., 2017).

E importante salientar que a ades3o de um revestimento em um substrato pode ser melhorada
utilizando as propriedades de superficie mencionadas anteriormente, como alteracdo na quimica
da superficie (CASAGRANDE et al., 2018; CUNHA et al., 2016; WEI et al., 2018),
molhabilidade superficial (BARTMANSKI et al.,, 2017; CASAGRANDE et al., 2018;
MAHADIK et al., 2017), energia de superficie (HOTCHKISS et al., 2017; JIANG et al., 2015;
MADHAN KUMAR et al., 2018), promocéo da rugosidade microscopica (BANDEIRA et al.,
2017; BUDHE et al., 2015; DING et al., 2018; DUFILS et al., 2017; GHUMATKAR et al.,
2016), introducéo de grupos funcionais negativos (DHYANI; SINGH, 2014; MORADI et al.,
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2016), aplicacdo de cargas na superficie (NASCIMENTO et al., 2017; WANG; YAN; QIAO,
2017) dentre outras.

2.5.1. Mecanismo da Adesao

A forca de adesdo depende de mecanismos quimicos e/ou mecénicos, onde o recobrimento é
capaz de penetrar nos poros e rugas existentes na superficie do substrato (GARDNER, 2017).
A partir do momento em que o filme é depositado na superficie, ocorrem varios fenémenos,
como adsor¢do fisica, conexdes mecanicas e forcas quimicas. Esses fatores estdo

correlacionados e possuem forte influéncia um sobre os outros (HARUN et al., 2017).

A adsorc¢édo acontece quando as moléculas da solucdo de revestimento entram em contato com
a superficie do substrato. A interacéo entre o filme e o substrato ocorre através das ligac6es
entre os &tomos de hidrogénio. Essa forga eletrostatica formada pela ligacéo interfacial promove
as forgas de van der Waals entre as moléculas, formando assim uma ligagdo quimica entre o
revestimento e o substrato (HUANG et al., 2016; MOHSENI et al., 2015).

A conexao mecanica, também chamada de intertravamento, corresponde a penetracao do filme
do revestimento na rugosidade do substrato, que ali se solidifica. O intertravamento mecanico
depende do método utilizado para o revestimento, do tipo do substrato e dos tratamentos

superficiais abordados, além das propriedades de adsorcdo da superficie (QU et al., 2016).

Ja a forca de adesdo, refere-se a maxima tensao de tracdo interfacial aplicada até que a camada
de revestimento se desconecte do substrato. Parametros como espessura do revestimento e
retencdo do solvente utilizado no filme influenciam na forca de adesdo entre o substrato e o
recobrimento (NEUENDORF et al., 2008). O desenho representado pela Figura 13 corresponde

aos fatores relacionados a forca de adesdo entre um filme e um substrato.

Figura 13: Representacdo dos fatores que influenciam na forca de adeséo.
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Fonte: Adaptado de Harun et al. (2017).
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2.5.2. Influéncia da Espessura do Revestimento

A espessura do revestimento pode influenciar nas propriedades do material recoberto. Se o
filme é muito espesso, por exemplo, as propriedades mecénicas e funcionais do implante sdo
afetadas negativamente. Além disso, espessuras superiores a 100 mm causam falhas
relacionadas a fadiga do material. Isso ocorre porque a camada externa do revestimento tende
a descolar do substrato, resultando assim em uma baixa adesdo. Ainda, 0 aumento da espessura
aumenta a tensdo residual no interior do material e a liberagdo da energia influencia em fissuras
no revestimento (LAYROLLE; DACULSI, 2009). Os métodos de recobrimento e os tipos de
materiais utilizados levam a diferentes espessuras de revestimento, o que resulta em uma
diferenca na cristalinidade, fase, composicdo quimica, microestrutura e morfologia do material
(HARUN et al., 2017). E recomendado que a espessura do recobrimento varie entre 10 pm —
20 um, garantindo assim uma boa aposi¢do 0ssea, mesmo que um revestimento de 10 nm seja
suficiente para a atividade celular (NOURI; WEN, 2015).

2.6. O P(VDF-TrFE)/BaTiO3z como biomaterial

Biomateriais com altos valores de piezoeletricidade, encontrados em materiais inorganicos
como as ceramicas, sdo altamente utilizados em estudos para regeneracao do tecido 6sseo. No
entanto, alguns materiais inorganicos podem causar respostas toxicas no organismo quando
utilizado por um longo periodo de tempo. Por este motivo, sdo utilizados materiais poliméricos
organicos em conjunto com materiais inorganicos de alta piezoeletricidade, diminuindo assim
a probabilidade de um material causar inflamacdo tecidual mantendo suas propriedades
elétricas (BOLBASQV et al., 2017). Materiais compositos que combinam uma fase ceramica
piezoelétrica a uma fase polimérica também piezoelétrica promovem ao material uma grande

flexibilidade de aplicacdes.

Assim, o polimero PVDF e seu copolimero P(VDF-TrFE) sdo utilizados como matriz
polimérica para estes tipos de composito, devido a sua permissividade, alta rigidez dielétrica e
a sua alta atividade piezoelétrica. Ja o BaTiOz é visto como uma cerdmica piezoelétrica com
grande potencial quando combinada ao PVDF e P(VDF-TrFE). Deste modo, o compdsito
P(VDF-TrFE)/BaTiO3 apresenta propriedades ferroelétricas, dielétricas e piezoelétricas. Alem
disso, a dispersdo da ceramica (que possui comportamento hidrofilico) em polimeros
hidrofébicos, como o PVDF, favorece a aglomeracdo e fusdo de suas particulas (PATIL;
ASHWIN; RADHAKRISHNAN, 2007).
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O uso do composito P(VDF-TrFE)/BaTiOs tem sido difundido na &rea de Biomateriais em
diversas aplicacdes, como no uso de regeneracdo 0ssea guiada (ROG) (LOPES et al., 2014b;
SCALIZE et al., 2016), como substratos para estimulacéo e diferenciacdo de neurdnios através
do efeito piezoelétrico (GENCHI et al., 2016) e na formagdo de membranas para promover a
regeneracdo 0ssea (GIMENES et al., 2004; LOPES et al., 2016). No entanto, este material ainda
ndo foi utilizado como revestimento de implantes. Assim, devido as suas propriedades
piezoelétricas, o P(VDF-TrFE)/BaTiOs foi estudado com o intuito de desenvolver um
revestimento biocompativel e biofuncional, com caracteristicas osseointegrativas. Por este
motivo, é necessario o entendimento das propriedades tanto do polimero P(VDF TrFE) quanto
da ceramica BaTiOz, assim como a atividade elétrica do tecido 0sseo e a piezoeletricidade dos

materiais.
2.6.1. Materiais Piezoelétricos

Materiais piezoelétricos sao classificados como materiais inteligentes porque sao capazes de
transduzir as cargas mecanicas em sinais elétricos e vice-versa. Essa propriedade esta associada
a distribuicdo de ions dentro de uma célula unitéaria individual. Esses ions possuem centros de
carga positiva e negativa de forma ndo centrossimétricos dentro dos planos da célula quando
nenhuma tensdo mecanica € aplicada. Essa falta de simetria d& origem a um dipolo elétrico, o
qual é responsavel pela resposta piezoelétrica, como observado na Figura 14 (WAN; BOWEN,
2017).

Figura 14: Desenho esquematico do efeito piezoelétrico.
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Fonte: Adaptado de Wan; Bowen (2017).

Dentre os materiais piezoelétricos, existe um subgrupo de relativa importancia neste estudo,
como a ferroeletricidade de um material. Esta propriedade esta associada a polarizacéo
espontanea de um material e a capacidade de reorientar a dire¢cdo da polarizacéo através da

aplicacdo de um campo elétrico. Para que o material exiba o efeito piezoelétrico, os dipolos
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elétricos com orientacdo aleatoria devem ser alinhados na mesma direcéo. Esse alinhamento é
necessario para que o material ferroelétrico inacessivel seja convertido em um material
eletricamente ativo (WAN; BOWEN, 2017). A fase ferroelétrica esta presente nos materiais até
que estes atinjam uma temperatura critica, também chamada de Temperatura de Curie (T¢).
Ap0s essa temperatura, ocorre mudanca da fase ferroelétrica para a fase paraelétrica

Materiais piezoelétricos sdo amplamente utilizados em sensores, transdutores e atuadores. No
entanto, estes materiais vem ganhando atencdo na area de Biomateriais devido ao fato de que
estes podem ser utilizados para reparo/regeneracgdo tecidual e administracdo de farmacos devido
as suas caracteristicas eletroativas (ARINZEH; COLLINS; LEE, 2013). A orientacdo do
comportamento celular através de materiais piezoelétricos ocorre devido as cargas geradas em
resposta a deformacdes e estimulos vibratdrios das células. Biomateriais piezoelétricos com
propriedades otimizadas podem produzir sinais bioelétricos semelhantes a matriz celular
natural observada durante a remodelagem 6ssea (JACOB et al., 2018).

Os potenciais elétricos que estdo em estado estacionario do tecido 6sseo nao-estressado e 0s
potenciais que sdo formados a partir de fraturas atuam na modulacdo, remodelacdo e
regeneracdo 0ssea. Esses potenciais tem efeito consideravel nos processos celulares e podem
ser estimulados através de dispositivos externos, como 0s materiais e dispositivos piezoelétricos
(WANG; ZHAO, 2010). Foi constatado que as areas com atividade osteobléstica e crescimento
0sseo apresentam polaridade negativa. Ja as areas de reabsorcdo associadas aos osteoclastos

possuem polarizacdo positiva ou neutra (GITTENS et al., 2011), como observado na Figura 15.

Figura 15: (a) Polarizacdo Gssea a partir de aplicagdo de forgcas mecénicas; (b)
curva de comparagdo entre tensdo x distancia entre 0 0sso intacto e 0 0SS0
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52

Estudos sugerem que 0 0sso, rico em col&geno, é capaz de converter tensdes funcionais em
estimulos elétricos que influenciam na regeneracdo 0ssea. As respostas elétricas geradas pelo
colageno séo transmitidas pela matriz celular para os canais dependentes de voltagem da
membrana celular. A ativagdo destes canais transmite sinais intracelulares ao nucleo,
desencadeando uma sequéncia de sinalizagbes responsaveis pela produgdo da matriz,
crescimento celular e reparo tecidual (JACOB et al., 2018; MIARA et al., 2005).

2.6.1.1. O polimero PVDF e o copolimero P(VDF-TrFE)

O polimero PVDF e seus copolimeros sdo muito utilizados como biomateriais devido a sua
resposta eletroativa e suas respostas piezo, piro e ferroelétricas quando comparados aos demais
polimeros. Estes materiais possuem alta flexibilidade e sdo biocompativeis, conferindo aos
mesmos uma variedade de aplicacdes. Ainda, possuem alta resisténcia quimica e fisica, além
de propriedades termoplasticas. No entanto, este material € ndo-biodegradavel, o que limita sua
aplicabilidade (JACOB et al., 2018).

O poli(fluoreto de vinilideno) apresenta cinco fases: fase o (conformagdo trans-gauche
TGTG’), fase B (conformagdo total trans TTTT), fase y (alternancia tripla-trans-gauche
T3GT3G’), fase 6 (alternancia trans-gauche TGTG’) e ¢ (alternancia tripla-trans-gauche)
(TANDON; BLAKER; CARTMELL, 2018). Essas conformacdes determinam a natureza

polar/apolar da cadeia polimérica, como pode ser visto na Figura 16.

Figura 16: Desenho esquematico das cadeias do PVDF e suas
respectivas fases.
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Fonte: Adaptado de Tandon; Blaker; Cartmell (2018).

As fases polares B, v e 6 sdo formadas quando os dipolos estdo paralelamente alinhados entre si

e perpendiculares a cadeia polimérica. J& as fases apolares a e € sdo formadas quando o
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momento dipolo é cancelado devido ao arranjo anti-paralelo. A fase que possui maior
caracteristica piezoelétricas, piroelétricas e ferroelétricas ¢ a fase p (MARTINS; LOPES;
LANCEROS-MENDEZ, 2014). A alta eletronegatividade dos atomos de flGor presente nas
cadeias poliméricas e o alinhamento espontaneo dos dipolos C-F na fase  conferem ao PVDF
boas propriedades dielétricas (VACCHE et al., 2014).

Ja o copolimero P(VDF-TrFE), que também possui estrutura semi-cristalina, possui
cristalinidade inferior ao PVDF. Porém, alterando a razdo molar de VDF (variacdo de 50 a 80%
em mols) quando ligado ao TrFE, é possivel obter uma conformag¢do muito semelhante a [3-
PVDF, aumentando assim o efeito piezoelétrico. Quando comparado ao PVDF, o copolimero
mostra a Temperatura de Curie T¢abaixo da Temperatura de Fusdo Tm e se cristaliza na fase 3
independente da técnica de processamento (COSTA et al., 2013; VACCHE et al., 2012). A fase

B do copolimero esta representada estruturalmente na Figura 17.

Figura 17: Estrutura polimérica do P(VDF-TrFE) na fase .
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Fonte: Adaptado de Mai et al. (2015).

A vantagem do copolimero P(VDF-TrFE) é que este ja se encontra na fase 3, demonstrando
melhores propriedades ferroelétricas quando comparado ao PVDF. Isso ocorre porque 0s ions
de F, C e H possuem alta eletronegatividade entre si e, como o F atrai a maioria dos elétrons,
ocorre a polarizagdo dos &tomos que compdem o material (BARKOULA et al., 2008).

Estudos recentes mostram que o copolimero influencia positivamente na adesédo e crescimento
de células osteoblésticas, além de serem adequadas para aplicagbes como scaffolds utilizados

para reparacéo e regeneracdo de tecidos (NUNES-PEREIRA et al., 2015).
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2.6.1.2. A ceramica BaTiO3

A cerdmica BaTiOz é amplamente conhecida e muito utilizada devido a suas propriedades
dielétricas, piezoelétricas, piroelétricas e ferroelétricas (FUENTES et al., 2010). Esta ceramica
é tipicamente do tipo Perovskita ABOs e, dependendo da temperatura de transicdo (T¢), 0
BaTiOsz apresenta quatro tipos de estrutura cristalina: cubica, tetragonal, ortorrdmbica e
romboédrica. Esta variacdo de estrutura cristalina esta associada a mudanca de fase do material,
onde ocorre transicao de fase tetragonal ferroelétrica para a fase cubica paraelétrica geralmente
em temperaturas > 130°C (MOGHTADA; HEIDARY MOGHADAM; ASHIRI, 2018; SMITH
et al., 2008).

A estrutura cristalina da ceramica esta representada na Figura 18. Neste caso, observa-se uma
estrutura cubica, formada por &tomos de Ba nos vértices (A), &tomos de Ti no centro da célula
unitéria (B) e atomos de O no centro das faces do cubo, caracterizando assim a estrutura
Provskita ABO:s.

Figura 18: Estrutura Perovskita tetragonal do BaTiOs. (a) Deslocamento do atomo de Ti
induzindo uma polarizacdo paralela & direcdo do campo aplicado; (b) Deslocamento do
atomo de Ti induzindo uma polarizacdo contréria a (a) através da aplicagdo de um campo
oposto.

(@) (b)
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Fonte: Adaptado de Almadhoun (2011).

Para temperaturas acima da Tc, o BaTiOs esta representado como uma estrutura cubica de face
centrada, associado a fase paraelétrica. Ja abaixo da Tc, a simetria da célula unitaria sofre
alteragdes devido ao deslocamento dos ions de O* em seu interior. Esse deslocamento é
responsavel pela origem da ferroeletricidade deste material, o qual é consequente da polarizacéo

espontanea dos atomos sem simetria (BRITO, 2009).

As propriedades elétricas do BaTiOs sdo dependentes da sua cristalinidade e tamanho de

particula. O tamanho critico das particulas corresponde a valores entre 5 nm e 200 nm (BRITO,
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2009). Segundo Gimenes (2005), a piezoeletricidade da cerdmica é méxima quando as

particulas possuem entre 300 — 500 nm de diametro.

Uma observacdo muito importante esta relacionada a presenca de contaminacdes no BaTiO3
que surgem durante sua sintese. Uma dessas contaminagdes é a Carbonato de Bario (BaCO3),
a qual é considerada como impureza residual de alta estabilidade térmica, sendo dificil sua
remogdo. A presenga do BaCOs tem influéncia negativa nas propriedades do BaTiOg,
principalmente quando associado a resposta ferroelétrica do material (BRITO, 2009). Assim,

busca-se obter a cerdmica sem contaminantes para ndo prejudicar a funcionalidade do material.
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MATERIAIS

3.

Delineamento Experimental

3.1.

O delineamento experimental do processo deste trabalho esta representado pela Figura 19.

Figura 19: Processo de preparagdo e sintese do compdsito recoberto.
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Fonte: Autor.
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3.2. Condicionamento do p6 de BaTiOs

O pé Titanato de Bario comercial (Sigma Aldrich, 99,9%, <2 um, BaTiO3) foi calcinado em
forno MUFLA por 4 horas a uma temperatura de 1380°C. Essa calcinagdo é responsavel pelo
aumento das particulas da ceramica e para evitar a formacao de contaminantes, como o BaCO:s.
Posteriormente, foi adicionado 20 mL de alcool isopropilico ao p6 calcinado e esta mistura foi
levada ao moinho planetario de alta energia, em jarro de &gata de 50mL e bolas de moagem
com didmetro de 5mm. O volume ocupado pelas bolas de moagem no jarro de &gata
correspondem a ¥ do volume total. O moinho planetério foi utilizado por 1h a uma frequéncia
de 40 Hz. Em seguida, a mistura foi seca em estufa a 60°C por um periodo de 24h. Apoés a

secagem, foi utilizado um almofariz/pistilo de porcelana para a desaglomeracao das particulas.
3.3. Sintese do compdsito P(VDF-TrFE)/ BaTiOs

A sintese do composito foi realizada em ambiente laboratorial limpo e sob temperatura
controlada de 25°C. Primeiramente, o p6 de Poli(fluoreto de vinilideno-trifluoretileno)
(Arkema Piezotech FC 20, P(VDF-TrFE)), o qual possui em sua composic¢ao 20% (em mol) de
TrFE e 80% (em mol) de PVDF, foi utilizado para a sintese do compdsito em estudo. A massa
de 1,5 g deste copolimero foi dispersa na proporcdo de 20g/100mL em Dimetilformamida

(99,8%, Sigma Aldrich, DMF) e solubilizada com o auxilio de um agitador magnético.

Apos a dissolucdo do copolimero, o p6 de BaTiOs foi adicionado lentamente a solucdo de
P(VDF-TrFE)/DMF até sua completa dispersdo. Em seguida, a dispersdo P(VDF-
TrFE)/BaTiOz foi homogeneizada por 6 minutos em ultrassom de alta poténcia sob refrigeracdo

em banho de agua/gelo.

Para a sintese do composito P(VDF-TrFE)/BaTiOz, foram utilizados concentrac@es de 10% em
volume de cerdmica. Para calcular a massa do copolimero em relacdo a ceramica, foi utilizado

a Equacdo 1:

Meeramica = (¢ - Pceramica -mcopoll’mero) - (1 - (I)) -pcopoll’mero (1)

onde ¢ corresponde a fracdo volumétrica de cerdmica no compadsito.



58

3.4. Condicionamento das amostras de Ti-cp e liga Ti-30Ta

As amostras de Ti-cp e da liga de Ti-30Ta, apresentadas na Figura 20, foram obtidas por meio
da p6s-doutoranda Patricia Capellato (bolsista PNPD UNIFEI), a qual é integrante do grupo de
pesquisa da professora Dra. Ana Paula Rosifini Alves Claro, da Universidade Estadual Paulista
(UNESP). Os discos de Ti e Ti-30Ta possuem 2 mm de espessura e 13 mm de diametro. A

amostra de Ti-cp foi utilizada como parametro comparativo.

Figura 20: (a) Amostra de Ti-cp. (b) Amostra da liga Ti-30Ta.

Fonte: Autor.

Todas as amostras foram divididas em dois grupos distintos, caracterizados de acordo com o
tratamento de superficie submetido. Os tratamentos de superficie, descritos a seguir, foram
realizados com o intuito de obter uma superficie homogénea com rugosidade média, preparando
assim a amostra para sua posterior cobertura. A alteracdo da rugosidade facilita a fixacdo do
filme de recobrimento na superficie dos substratos metalicos, como seré discutido no préximo

capitulo.

a. Grupo 01 — Tratamento de superficie abrasivo: lixas de carbeto de silicio de granulometria
#1200 foram utilizadas nas amostras de Ti-cp e Ti-30Ta com o auxilio de uma politriz
automatica para metalografia por aproximadamente 30 segundos.

b. Grupo 02 — Tratamento de superficie com ataque quimico: para atacar quimicamente as
amostras de Ticp e Ti-30Ta, foi utilizado o reagente de Kroll nas seguintes propor¢des: 5mL
de HNO3z + 3mL de HF + 100mL de H.O, por um periodo de 1 minuto. Em seguida as
amostras foram lavadas utilizando agua destilada.
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Todas as amostras de ambos os grupos foram lavadas em banho ultrassdénico com agua destilada
e acetona por 30 minutos. Devidamente limpas, todas as amostras foram secas em estufa, a uma

temperatura de 37°C e acondicionadas em embalagens apropriadas para uso posterior.
3.5. Deposicdo do Compdsito nos Substratos de Ti e Ti-30Ta

A deposicdo do compoésito nos substratos foi realizada por método experimental.
Primeiramente, o compdsito foi depositado no substrato a temperatura ambiente. Neste caso, 0
filme de P(VDF-TrFE)/BaTiOsz ndo aderiu a superficie de ambos materiais metélicos. Deste
modo, foram estudadas metodologias para que o filme se fixasse na superficie das amostras de
Ti-cp e Ti-30Ta. Através de embasamento na literatura, as amostras de Ti-cp e Ti-30Ta
passaram por um tratamento térmico anterior ao processo de revestimento. Como ndo ha
estudos na literatura sobre o aquecimento de substratos em relagdo ao filme de P(VDF-
TrFE)/BaTiO3, foram utilizadas trés temperaturas para avaliar a adesdao do filme: Ti:
temperatura ambiente (25°C £ 1°C); T»: 100°C + 10°C e Tz: 150°C + 10°C. Todos as amostras

foram aquecidas e mantidas a esta temperatura durante todo o processo de recobrimento.

O recobrimento, ilustrado pela Figura 21, foi realizado utilizando um aerdgrafo comercial do
tipo air brush, com didmetro da agulha de 5 mm, conectado a uma bomba compressora com
pressdo constante de 20 kgf/cm2. A dispersdo de P(VDF-TrFE)/BaTiOz em meio de DMF foi
carregada no copo reservatorio do aerografo, tomando-se cuidado de realizar o procedimento
de dispersdo no menor intervalo de tempo possivel, garantindo assim a homogeneidade da
dispersdo, j& que a mesma, caso deixada em repouso, sofre decantacdo das particulas de
ceramica. A deposicdo do compdsito nas amostras de Ti-cp e Ti-30Ta foi realizada sob uma
distdncia padrdo de 3 cm. Ao mesmo tempo, foi utilizado um borrifador comercial para
pulverizar agua deionizada logo ap6s a aplicacdo do aerossol da dispersdo de de P(VDF-
TrFE)/BaTiOs. A &gua adicionada nesta etapa permite que a solu¢do permaneca homogénea
devido a migracdo do DMF para a agua, ocorrendo assim a precipitacdo do composito. Apos o
processo de recobrimento, as amostras revestidas foram secas a estufa por 12h a uma

temperatura de 100°C, em vacuo por um periodo 2h durante a secagem.

A espessura do filme foi controlada através do tempo de deposi¢do em relagdo a homogeneidade
do filme no substrato. Foram realizadas diversas medidas em um micrometro digital para
comparar as espessuras entre as amostras durante a etapa de revestimento e assim chegar a um

tempo de recobrimento padronizado.



60

Figura 21: Processo ilustrativo do recobrimento das amostras de Ti e Ti-30Ta. (a) DMF adicionado ao copolimero
para solubilizacdo; (b) Adicdo do Titanato de Bério a solucdo anterior; (c) Etapa do recobrimento utilizando o
airbrush; (d) amostras em estufa a vacuo.
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Fonte: Autor.

Uma otimizacdo robusta do processo foi realizada ajustando 0s parametros experimentais,
como a vazao do liquido e o tempo de pulverizacdo. A vazéo do liquido foi regulada conforme
a deposicdo do filme no substrato se distribuisse de forma homogénea e sem a formacéo de
rugas. O tempo de pulverizacdo foi ajustado até se obter uma camada fluida, ausente de
aglomerac6es e com espessura na faixa de 10 a 20 microns, conforme dados da literatura que
serdo discutidos adiante. A espessura foi avaliada através do uso de um paquimetro digital, onde
a medida obtida foi relacionada ao tempo de deposicdo. N&o houve variagdes na pressao da
bomba devido a questbes de seguranca da mesma, sendo todos os processos de revestimento
realizados a uma pressao de 20 kgf/cmz2. O resultado obtido ap6s o recobrimento pode ser visto
na Figura 22, onde é possivel observar uma amostra de Ti-30Ta recoberta e uma amostra de Ti-

30Ta sem a presenca do recobrimento.

Figura 22: Amostras de Ti-30Ta recoberta (aspecto esbranquigado) em
comparacdo a amostra sem recobrimento (aspecto metalico).

Amostra sem recobrimento

Amostra recoberta

Fonte: Autor.
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4. METODOS DE CARACTERIZACAO

4.1. Caracterizacdo dos PoOs Precursores, Filme P(VDF-
TrFE)/BaTiOsze Liga Ti-30Ta

4.1.1. Andlise Termogravimétrica (TG) e Calorimetria Diferencial de
Varredura (DSC)

Os pds precursores do composito e a membrana de P(VDF-TrFE)/BaTiO3 foram submetidos as
técnicas de analise térmica com o intuito de verificar os eventos térmicos (endo e exo) que
ocorrem no material quando submetidos a um aumento controlado da temperatura em atmosfera

também controlada.

A avaliacdo da variacdo de massa, tanto dos p6s como da membrana, foi realizada através da
técnica de Analise Termogravimétrica (TG), utilizando o equipamento da Mettler Toledo TG
50 pertencente ao laboratério de Biomateriais da UNIFEI - Itajubd, a uma faixa de temperatura
de 25°C a 1000°C e taxa de aquecimento de 10°C por minuto. O gas de arraste empregado na

analise foi o Na.

As mudancas de fases, dadas pela Temperatura de Curie, as temperaturas de fusdo e
cristalizacdo assim como a variacao de energia (entalpia) de ambos os pds e da membrana,
foram obtidas através da técnica de Calorimetria Exploratéria Diferencial (DSC). O
equipamento utilizado foi Shimadzu DSC 60, também pertencente ao laboratério de
Biomateriais da UNIFEI — Itajubd. As medidas foram realizadas na faixa de temperatura de
25°C a 250°C, a uma taxa de aquecimento de 10°C por minuto, sob atmosfera de N2 e fluxo de

gas de 50 mL/min.

4.1.1.1. Célculo da Cristalinidade do BaTiOs;, P(VDF-TrFE) e
Membrana P(VDF-TrFE)/BaTiO3

O grau de cristalinidade do copolimero depende dos tratamentos térmicos envolvidos no
processamento do mesmo e a analise da cristalinidade tanto do copolimero como da membrana
sdo importantes para avaliar as propriedades piezoelétricas do material. O grau de cristalinidade

(AX,) foi calculado através da Equagéo 2:
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AHp,
AH190

AX, = ( ) x 100% )

Onde AH,, corresponde a entalpia de fusdo da amostra e AH,, corresponde a entalpia de fuséo

do copolimero 100% cristalino — este dado foi relacionado a literatura.

A analise de difracdo de raios-X de cada amostra complementa o estudo da cristalinidade do
copolimero P(VDF-TrFE) e da membrana P(VDF-TrFE)/BaTiO:s.

4.1.2. Espectroscopia no Infravermelho com Transformada de Fourier
(FTIR)

A técnica de FTIR foi utilizada para estudar as fases cristalinas (o, € y) do copolimero P(VDF-
TrFE) (em p0) e identificar as fases existentes no compésito P(VDF-TrFE)/BaTiOz (em filme).
Tanto o p6 quanto o filme foram colocados diretamente no equipamento na posicdo do feixe
luminoso. As analises foram realizadas no intervalo de 400 a 4000 cm™ e resolugdo de 4 cm™.
Foram feitas 32 varreduras para cada amostra e o equipamento utilizado foi o Perkin Elmer
Spectrum 100 FT-IR Spectrometer, pertencente a Central Analitica do Instituto de Fisico-
Quimica (IFQ) da UNIFEI — Itajuba.

4.1.3. Difratometria de Raios-X (DRX)

Para determinar as fases cristalinas presentes nos pos de P(VDF-TrFE) e BaTiOsz e no filme
P(VDF-TrFE)/BaTiOs foi utilizada a técnica de difracdo de Raios-X. Esta técnica também
permitiu analisar as possiveis alteracdes microestruturais provenientes da combinacao de fases
distintas dos pos ceramico e copolimero na formacdo do compdsito. A andlise das fases

presentes na liga Ti-30Ta sem recobrimento e com recobrimento também foram realizadas.
Os parametros para realizacdo das medidas das amostras foram:

a. BaTiOsz na forma de pd: radiacdo Cu-ka, varredura de 10° a 90°, passo 0,02° e t=0,5s.
b. P(VDF-TrFE) na forma de pé: radiacdo Cu-ka, varredura de 10° a 30°, passo 0,01° ¢
t=0,5s
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c. P(VDF-TrFE)/BaTiOs na forma de membrana: radiacdo Cu-ka, varredura de 10° a 90°,
passo 0,01° e t=0,5s

d. Liga Ti-30Ta: radiacdo Cu- ka, varredura de 20° a 80°, passo 0,01° ¢ t=0,5s

e. LigaTi-30Ta Recoberta: radiagdo Cu- ka, varredura de 10° a 90°, passo 0,01° e t=0,5s

O equipamento utilizado para obtencdo dos dados foi o difratbmetro da marca Panalytical,

modelo X Pert Pro do Laboratério de Caracterizagdo Estrutural da UNIFEI — Itajuba.

A fim de estudar os difratogramas obtidos para cada amostra, foram utilizados o software XPert
High Score Plus e a biblioteca de dados PDF-2 (Powder Diffraction File).

4.1.4. Medidas de Impedancia Complexa

A técnica de espectroscopia de impedancia foi realizada a fim de investigar as caracteristicas
dielétricas dos materiais, onde o comportamento semicondutor do compdsito P(VDF-
TrFE)/BaTiOz foi avaliado. A caracterizagdo por impedancia das amostras foi medida na faixa
de frequéncia de 1Hz a 40MHz através de um equipamento da marca Novo Control
Technologies, modelo Alpha A High Performance Freguency Analyser, pertencente ao

Laboratorio de Sensores e Dispositivos da Universidade Federal de Itajuba.
4.1.5. Porosidade do Filme de P(VDF-TrFE)/BaTiO3

A porosidade do material de recobrimento foi avaliada através do Principio de Arquimedes,
seguindo a norma ASTM C20-00 (2015). Este método esta relacionado aos poros abertos e a
penetracdo da &gua nos mesmos. Porém, a distribuicdo e morfologia dos poros deve ser
analisada utilizando outras técnicas.

Para realizar essa técnica, € necessario estabelecer trés pardmetros em relacdo a massa da
amostra. Primeiramente, é realizado a medida da massa seca da amostra. Em seguida, mergulha-
se a amostra em agua destilada e a massa submersa é medida, pois esta sofre a acdo do empuxo.
Finalmente, o valor da massa Umida € obtido através da secagem da amostra com papel toalha,
para retirar o excesso de agua. Deste modo, foi medido a massa seca (Ms), a massa imersa (M)
e a massa umida (M) do filme de P(VDF-TrFE)/BaTiOs. A porosidade aparente (¢), que ¢é
descrita pela relagédo entre o volume dos poros abertos e o volume total do corpo de prova, foi

calculada utilizando a Equagéo 3:
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_ (Mu B Ms)

0,
a1y < 100% (3)

4.1.6. Microscopia Eletrénica de Varredura (MEV)

A técnica de caracterizagdo microestrutural foi realizada utilizando-se o microscopio eletrénico
de varredura, com o intuito de analisar o tamanho da particula da cerdmica BaTiOs. Né&o
obstante, esta técnica também foi utilizada para avaliar a distribuicdo das particulas dos pds
cerdmicos na matriz polimérica apos a sintese do compésito P(VDF-TrFE)/BaTiO3, além de
estudar as caracteristicas de superficie, como a rugosidade da membrana.

Em conjunto com a técnica de MEV, foi realizado a analise de composicéo e quantificacdo dos
elementos quimicos presentes nos pos e na membrana através da técnica de espectroscopia por

energia dispersiva (EDS).

O equipamento utilizado para analise de MEV foi o Microscopio Eletrénico da Tescan, Modelo
Vega 3, do laboratorio de microanalise da UNIFEI — Itabira. A amostra de BaTiOsz foi
solubilizada em isopropanol. O p6 P(VDF-TrFE) e o filme de P(VDF-TrFE)/BaTiOs foram
analisados diretamente no equipamento, sem nenhum preparo prévio na amostra. O detector
BSE (elétrons retroespalhados) foi utilizado para obtencdo das amostras nas condices citadas

acima.

4.2. Caracterizacao do Tratamento de Superficie das Amostras da
Liga Ti-30Ta

4.2.1. Molhabilidade

As amostras de Ti-cp e Ti-30Ta foram analisadas atravées do angulo de contato com o intuito de
avaliar a hidrofilicidade da superficie apds os tratamentos de lixa e ataque quimico. Deste modo,
buscou associar essas propriedades a adesdo do material. As amostras foram submetidas a
avaliacdo da molhabilidade da superficie através do método de gota séssil, onde 10 pL de agua
deionizada foi depositada sobre a superficie das amostras em temperatura controlada de 25°C
+ 1°C. Foram realizadas 5 medidas em 3 regides diferentes da superficie das amostras de Ti e

Ti-30Ta e apos esse processo, calculou-se a média para cada amostra. Foi utilizado para esta
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anélise o goniémetro Kruss Easy Drop pertencente ao Laboratério de Central Analitica da
UNIFEI — Itajuba.

4.2.2. Energia de Superficie

A energia de superficie das amostras péde ser calculada através da equacdo de Fowkes,
representada pela Equacéo 4 (AGUIAR, 2013; DESHMUKH; BHAT, 2003; MACEDO, 2012).

1+ 0
(=== = \/Vsdxnd+ \/Yspxnp (4)

Os parametros considerados estdo relacionados ao angulo de contato formado entre o liquido e
a superficie e as componentes polar e dispersiva dos liquidos utilizados na analise de angulo de
contato. A letra 6 representa o angulo de contato entre a gota e a superficie e y; corresponde a
tensdo de superficie do liquido de prova. Os valores de y{ est&o relacionados aos componentes
dispersivos ou apolares do liquido e prova e y& esta relacionado aos mesmos pardmetros em
relacdo a superficie do sélido. Jay? e ¥ correspondem aos componentes polares de energia de
superficie que se referem a interacdes como dipolo-dipolo, dipolo-dipolo induzido, &cido-base,

ligagdes de hidrogénio, dentre outras.

Os valores de y;, y{* e y} sdo dados pela literatura. No entanto, apesar dos parametros yZ e y?
serem desconhecidos, estes podem ser determinados empregando um sistema de equacdes
lineares e dados da literatura. Sendo assim, ndo é possivel calcular a energia de superficie total
utilizando apenas a Equacédo 4. Por este motivo, é necessario utilizar dois liquidos diferentes
para andlise de angulos de contato e assim, chegar em um sistema de duas equacoes lineares,

como descrito no sistema de equacdes abaixo:

& +a /ysp = b(1+ cosb,) (5)

/)/Sd +c ’ys =d(1+ cosb,)
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Onde a, b, c e d séo os coeficientes relativos dos liquidos e 8, e 8, correspondem aos angulos

de contato dos liquidos medidos, sendo 6, para 4gua destilada e 8, para o etileno-glicol, como
observado nas Tabela 2 e

Tabela 3.
Tabela 2: Medidas de Angulo de Contato (a4gua) das Amostras de Ti e Ti-30Ta.
Angulo de Contato (0)
Amostras Sem Recobrimento
Lixa Ataque Quimico
Ti 60,1+54 79,1+6,5
Ti-30Ta 63,3+ 6,7 71,2+4,3

Tabela 3: Medidas de Angulo de Contato (etileno-glicol) das Amostras de Ti e Ti-30Ta.

Angulo de Contato (0)
Amostras Sem Recobrimento
Lixa Atague Quimico
Ti 61,8 £ 3,51 69,3 + 4,58
Ti-30Ta 68,8 £ 5,52 75,4 £5,40

A resolucéo do sistema linear de equagdes é descrito em Aguiar (2013) e Zenkiewicz (2007).

Através de manipulacdes matematicas, chega-se nos seguintes valores para a, b, c e d:

p p
—_ " _ _Yn 47’ _ Y
a = V_d b= Cc = y_d d=
11 2 Vld1 12 2 ,Yldz

Os parametros de tensdo superficial dos liquidos foram retirados da literatura (AGUIAR, 2013)
e podem ser observados na Tabela 4.

Tabela 4: Parametros de Tensdo Superficial dos Liquidos Utilizados

Tensdo Superficial

Liquido Y (mN/m) ¥} (MN/m) ¥ (mN/m)
Agua 21,8 51 72,8
Etileno-Glicol 29 19 47,7

Fonte: Aguiar (2013).
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Deste modo, é possivel obter as componentes polar (y?) e dispersiva (y&) de cada solido.
Assim, para calcular a energia de superficie total (y;), faz-se a soma das componentes, como
observado na Equacdo de Fowkes abaixo (AGUIAR, 2013; DESHMUKH; BHAT, 2003;
ZENKIEWICZ, 2007):

Vs = Vsp + ysd (6)

Portanto, as amostras sem recobrimento foram avaliadas quanto a sua energia de superficie para

posterior estudo relacionado a adesdo do filme de recobrimento.
4.2.3. Avaliacdo da Rugosidade da Superficie

Apbs os tratamentos de superficie (ataque quimico e lixamento) das amostras de Ti-cp e Ti-
30Ta, a rugosidade das amostras metalicas foi mensurada através do rugosimetro Mitutoyo SJ-
201 Surface Roughness Tester, pertencente ao Laboratério de Automacdo da Manufatura
(LAM) do Instituto de Engenharia Mecanica da UNIFEI — Itajubd. Foram realizadas medidas
em 5 amostras para cada tipo de amostra. Deste modo obteve-se 0s valores do desvio da média
aritmética da altura da rugosidade (Ra). Os valores de rugosidade obtidos pelo rugosimetro
foram confirmados através da analise de Microscopia Eletrénica de Varredura com simulagéo
em AFM.

4.2.4. Andlise Topogréafica Apds o Tratamento de Superficie das Amostras

A técnica de Microscopia Eletronica de Varredura foi utilizada para avaliar a topografia das
superficies ap0ds o tratamento abrasivo de ambas as amostras. Deste modo, foi possivel avaliar
a uniformidade da distribuicdo do tratamento da superficie ao longo das amostras metalicas.
O microscopio eletronico utilizado para tais analises foi o Zeiss modelo Evomalb, e pertence
ao Laboratério de Caracterizacdo Estrutural — LCE da UNIFEI — Itajuba. O tipo de detector
utilizado para realizagdo da microscopia das amostras metalicas foi o BSE, assim como para as

amostras em p6 e membrana.
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4.3. Analise da Adesdo do Filme de P(VDF-TrFE)/BaTiOs
Depositado no Substrato de Ti-30Ta

4.3.1. Scratch Test

O ensaio de Scratch Test ou ensaio de esclerometria com carga progressiva, foi realizado de
acordo com a norma ASTM D7027-05E1 com o intuito de avaliar a adesdo do recobrimento no
substrato metalico. O equipamento utilizado foi o microesclerdmetro desenvolvido pelo

Laboratorio de Tribologia e Materiais da Universidade Federal de Uberlandia — MG.

O equipamento, esquematizado na Figura 23, é controlado por um sistema piezoelétrico
analdgico e a aquisicdo das informagfes sdo obtidas atraves da plataforma LabView. Seu
principio de funcionamento consiste no deslocamento de um penetrador, normalmente do tipo
Rockwell-C, aplicando-se uma forca normal em sentido transversal sobre a superficie revestida.
A forca normal sofre um aumento gradual até que uma forca critica é atingida. Neste ponto
critico, observa-se a falha do revestimento e a forca critica € relacionada a forca maxima que o
revestimento suporta sem que ocorra sua ruptura ou “descolamento” da superficie (TELES,
2014). Através de um microscépio acoplado no equipamento, € possivel analisar os riscos feito
pelo indentador.
Figura 23: Desenho esquematico do microesclerémetro

utilizado para o ensaio de scratch test desenvolvido pela
UFU.

Controle deslizante z I

Fonte: Adaptado de Teles et al. (2017).
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Foram realizados 5 riscos de 3mm de comprimento em cada amostra, variando sua carga de
modo linear, entre ON e 30N. A velocidade adotada para o indentador foi de v = 0,01m/s e taxa
de carregamento 3 N/mm. O indentador utilizado foi do tipo Rockwell-C (cénico com angulo

de abertura de 120° e raio de ponta de 0,2 mm).

4.4. Caracterizacao Superficial e Topografica das Amostras de Ti-
cp e Ti-30Ta Recobertas com o Filme P(VDF-TrFE)/BaTiOs

4.4.1. Molhabilidade e Energia de Superficie

As medidas de angulo de contato foram realizadas para avaliar as caracteristicas de
hidrofilicidade da membrana de recobrimento P(VDF-TrFE)/BaTiOgz, ja que quanto maior a
superficie hidrofilica, maior a interacdo das células com a membrana. Para tal andlise, foi
utilizado o gonidmetro Kruss Easy Drop pertencente ao Laboratério de Central Analitica da
UNIFEI — Itajuba.

As amostras de Ti-30Ta e Ti-cp recobertas foram submetidas a avaliagdo da molhabilidade da
superficie através do método de gota séssil, onde 10 uL de &gua deionizada foi depositada sobre
a superficie das amostras em temperatura controlada de 25°C £ 1°C. A gota produzida formou
um angulo de contato com a superficie, a qual foi capturada através de um sistema optico e

analisada atraves do software Drop Shape Analyse (DSA).

Foram realizadas cinco medidas em trés pontos distintos para cada amostra. A partir das
medicdes, a média do angulo de contato pdde ser determinada. Observou-se a adsor¢do do
liquido depositado na superficie, medindo o angulo de contato a cada 10 minutos, totalizando

60 minutos de analise por amostra.

Em relacédo a Energia de Superficie, foram utilizadas as equacdes descritas anteriormente. Os

dados para calculo estdo expostos nas Tabela 5 e Tabela 6.

Tabela 5: Medida de Angulo de Contato (4gua) das Amostras Recobertas de Ti-cp e Ti-30Ta

Angulo de Contato (0)

Amostras Com Recobrimento

Lixa Ataque Quimico

Ti 789+58 80,3%5,9
Ti-30Ta 829+53 851+42
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Tabela 6: Medida de Angulo de Contato (etileno-glicol) das Amostras Recobertas de Ti-cp e Ti-30Ta

Angulo de Contato (0)
Amostras Com Recobrimento
Lixa Atague Quimico
Ti 81,6 + 3,87 79,5+5,80
Ti-30Ta 89,2+574 83,7+2,76

4.4.2. Rugosidade das Amostras P6s-Recobrimento

A rugosidade das amostras recobertas foi analisada através da técnica de MEV com simulagéo
em AFM e a imagem obtida foi tratada através do software SPIP - Scanning Probe Image
Processor. O equipamento destinado a estas andlises foi o Phenom ProX da marca Phenom-
World, pertencente ao departamento de estudos em materiais ceramicos da Universidade
Federal de Itajubd (UNIFEI). O detector utilizado foi o BSE e a tensdo aplicada foi
correspondente a 10kV.

4.4.3. Andlise da Topografia Apos 0 Recobrimento

A distribuicdo do filme depositado nas amostras foi avaliada atravées da técnica de MEV. Além
disso, foi realizado a micrografia da lateral das amostras recobertas a fim de visualizar a

interface entre filme e recobrimento.

O equipamento utilizado foi o Tecsan, Modelo Vega 3 do Laboratério de Caracterizacdo
Estrutural da UNIFEI — Itabira, com detecgdo do tipo BSE.

4.5. Caracterizacdo Mecanica da Liga Ti-30Ta

4.5.1. Microdureza Vickers

O ensaio de Microdureza Vickers foi realizado com o intuito de avaliar as a dureza das amostras
de Ti-cp e Ti-30Ta sem revestimento apos o tratamento superficial. Este ensaio ndo € adequado
para analise da superficie recoberta com o composito, ja que a camada superficial da amostra

se torna macia, e este tipo de analise ndo é indicado para estes tipos de superficie.

A microdureza Vickers indica a capacidade do material em resistir a penetracdo de uma
determinada carga. A equacdo que determina o valor da dureza Vickers pode ser escrita da

seguinte forma:
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HV = (7)

> |

Onde F corresponde a carga aplicada e A esta associado a area de impressao deixada pelo

indentador no corpo de prova ensaiado.

A medida foi feita de acordo com a norma ASTM E384-10, utilizando-se 0 equipamento
Microhardness Tester HV 1000 da Digimess, pertencente ao departamento de Engenharia
Mecénica da UNIFEI — Itajubé. Aplicou-se uma carga de 10gf no substrato da liga Ti-30Ta,
com tempo de indentacdo de 15 segundos. Foram realizadas 5 medidas em cada superficie e a

microdureza Vickers foi dada pela média aritmética das medidas obtidas.
4.5.2. Modulo Elasticidade

O mddulo de Elasticidade das amostras da liga Ti-30Ta com e sem recobrimento foram obtidos
através do ensaio de compressdo realizado pelo departamento de Engenharia Mecénica da
UNIFEI utilizando uma méaquina universal de ensaios da marca EMIC DL, o qual obedece a
norma ASTM E09 (2000). Através do ensaio de compressao, obteve-se a curva o x €, a qual foi
esbocada a partir dos valores de tensdo e deformacéo obtidos. Foram analisados trés pontos da
regido elastica de cada curva, sendo realizada a média dos resultados. Assim, 0 modulo de

elasticidade, representado pela Equacéo 8, pode ser calculado.

E= (®)

Onde E corresponde ao médulo de elasticidade, ¢ a tensdo aplicada (MPa) e € a deformacgao

(mm/mm).

As amostras de Ti-cp recobertas ndo puderam ser analisadas devido a indisponibilidade de
amostras que se adequassem as normas ASTM em relacdo as suas propriedades dimensionais,

como espessura e diametro.
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4.6. Ensaios de Biocompatibilidade

4.6.1. Atividade Microbiologica

O teste para analise da atividade antibacteriana das amostras de Ti-30Ta recobertas e sem
recobrimento foi realizado no Laboratorio de Microbiologia pertencente ao departamento de
Biomateriais da UNIFEI — Itajubd, sob responsabilidade da Profa. Dra. Daniela Sachs. Para o
experimento, foram utilizadas cepas de Staphylococcus aureus (ATCC 25923) e
Staphylococcus epidermidis (ATCC 12228), as quais estdo presentes na etapa de mineralizagédo
6ssea no caso de implantes ortopédicos e odontoldgicos (CUNHA et al., 2016; DE BREIJ et
al., 2016).

Inicialmente, foram preparados os meios BHI — solucéo estéril de infusdo de cérebro e coragéo,
utilizando 52 g de BHI diluido em 1000 mL de &4gua destilada. A solucao de BHI foi esterilizada
em autoclave a 127°C por um periodo de 1h. Apés esse procedimento, a cepa foi inoculada em
tubo de ensaio com 3 mL de BHI e levado a estufa a 37°C por 24h (realizado em duplicata).
Apbs o periodo de incubacao, utilizou-se 10 pL da solucdo preparada com a cepa para estriar
as placas de petri previamente preparadas com &gar. As placas foram levadas a estufa
bacterioldgica a 37°C por um periodo de 24h para o crescimento do biofilme. Finalmente, uma
aliquota da coldnia de bactérias cultivada foi adicionada em um tubo de ensaio com 3 mL de
solucdo NaCl 0,9% até a obtencao da concentracdo do meio liquido na escala de McFarland 0,5
(1,5 x 108 células/mL).

Para realizar o ensaio, foram utilizados um total de 18 amostras, as quais foram divididas em
dois grupos: Grupo Teste (Gt): amostras de Ti-30Ta recobertas e Grupo Controle (Gc):
amostras de Ti-30Ta néo recobertas. As amostras do Gt foram esterilizadas em UV por 30
minutos. Ja as amostras do Gc¢ foram inicialmente lixadas com granulometria #1200,
propiciando um ambiente favoravel para o crescimento bacteriano, e ap0s esse procedimento,
tambem foram esterilizadas em UV. Em seguida, as amostras de ambos os grupos foram
colocadas em uma placa de 12 pogos e recobertas com 3 mL de BHI e, em cada poco, foi
adicionado 100 pL da suspensdo 0,5 McFarland, como observado na Figura 24. Novamente, as

placas foram levadas a estufa a 37°C por 48h.
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Figura 24: Amostras de Ti-30Ta sem recobrimento e recoberta submersas em
BHI e solucdo McFarland 0,5 na placa de 12 pogos.

Fonte: Autor.

Ap0s o periodo de incubacdo, as amostras foram colocadas em tubos de ensaio com 3 mL de
solucdo salina, levadas ao agitador vortex por 3 minutos e lavadas em ultrassom por um periodo
de 10 minutos, dispersando assim os biofilmes formados para gerar uma solucdo bacteriana
pura. A partir dessa solucéo, foram realizadas cinco diluigdes (pura, 102, 104, 10°e 10®) em
solucéo salina 0,9%, como observado na Figura 25. Posteriormente, foi inoculado uma gota de
cada diluicdo em placa de petri preparada com agar e, finalmente, as placas foram levadas a
estufa a 37°C por 24h.

Figura 25: Desenho esquematico representando o processo do ensaio
antibacteriano.

0L 104 0L 104
YA

Solugio Pura 102 10+ 10°% 10°8

Lo

Fonte: Autor.

Ao final do processo demonstrado acima, verificou-se o crescimento das coldnias na superficie
das placas, as quais foram contadas através do calculo das Unidades Formadoras de Col6nias
(UFC), descrita na Equacéo 9 (ZHENG et al., 2012).
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ne de colonias
)

UFC (mL™Y) =

diluicao da amostra Xvolume inoculado

Os resultados obtidos foram transformados em logio € analisados pelo teste T de Student. O
calculo foi realizado através do software GraphPad Prism. Foi considerado p<0,05 para indicar

uma diferenca estatistica significativa entre as amostras recobertas e sem recobrimento.
4.6.2. Ensaio de Hemocompatibilidade

O ensaio de hemolise, segundo a ASTM F756-08, é considerado como um tipo de teste de
citotoxicidade in vitro, o qual avalia a biocompatibilidade do material quando em contato com
0 sangue. Este teste esta relacionado a resposta dos glébulos vermelhos quando o material entra
em contato com o sangue. Se o material ndo for hemocompativel, ocorrem alteracGes
destrutivas na célula através do rompimento da membrana celular, levando a liberacdo da
hemoglobina. Através da taxa de hemoglobina liberada, é possivel determinar se 0 material
pode ser considerado hemolitico ou ndo. As taxas para a ocorréncia de hemdlise podem ser

encontradas na norma ASTM F756-08 (2013), as quais estdo representadas na Tabela 7.

Tabela 7: Taxas Definidas para Ocorréncia de Hemolise de acordo com ASTM F756-08.

indice Hemolitico Grau Hemolitico
0-2 N&o hemolitico
2-5 Levemente hemolitico
>5 Hemolitico

Fonte: ASTM Standard.

Seguindo o protocolo instruido pela norma ASTM, as amostras foram esterilizadas em UV por
30 minutos e posteriormente foram colocadas em tubos falcon com a adi¢do de 10 mL de
solucéo salina a 0,9%. Em seguida, os tubos de ensaio foram levados a estufa a uma temperatura
de 37°C por um periodo de 30 minutos, para simular um ambiente favoravel aos globulos

vermelhos.

O sangue utilizado para este procedimento foi coletado de um paciente sadio através do método
a vacuo, onde cada tudo de coleta contém o anticoagulante citrato de sédio na concentragéo de
3,2%. Deste modo, o sangue coletado foi delicadamente homogeneizado de forma manual ao

anticoagulante existente no tubo.
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O grupo controle (+), o qual representa 100% de hemolise, foi preparado atraves da adi¢do de
0,2 mL de sangue a 10 mL de agua destilada. O uso da agua como meio hemolitico €
consequente da mesma ser considerada hipotonica — como a concentragéo de soluto da hemaécia
€ maior do que a da &gua, a agua é deslocada para o interior das células vermelhas, ocorrendo
0 processo de difusdo até o rompimento da parede celular. J& o grupo controle (-), o qual
representa 0% de hemdlise, foi preparado adicionando 0,2 mL de sangue a 10 mL de cloreto de
sodio 0,9%.

Apos esse procedimento, 4 mL do sangue total coletado foram diluidos em 5 mL de solucéo
salina 0,9% a 37°C. Foram retirados 0,2 mL desta solucdo e adicionados aos tubos falcon
previamente preparados, 0s quais foram novamente levados a estufa a temperatura de 37°C por
1h. Depois do periodo de incubacdo, os tubos foram centrifugados por 5 minutos a uma
velocidade de 2500 rpm em uma centrifuga Bio Eng modelo BE 4000 — Brushless. Finalmente,
foi realizada a leitura da absorbancia do sobrenadante das amostras centrifugadas em um

espectrofotdbmetro Femto C432, no comprimento de onda de 540 nm.

Apds a obtencao da absorbancia das amostras de ambos 0s grupos assim como do controle (+)

e (-), a taxa de hemdlise (%) pdde ser calculada de acordo com a Equacéo 10 (LIU et al., 2016).

(A Cn)
—— X

Onde A corresponde a absorbancia da amostra, Cn a absorbancia do controle negativo (-) e Cp
a absorbancia do controle positivo (+).

Foi considerado p<0,05 para indicar uma diferenca estatistica significativa da taxa de hemolise

entre os grupos estudados.

Um esquema ilustrativo foi elaborado a fim de representar o ensaio de hemolise, como pode ser

observado na Figura 26.



Figura 26: Processo ilustrativo do ensaio de hemdlise. 1. coleta de sangue; 2. Homogeneizagdo
do sangue com o anti-coagulante; 3. Separa¢do do controle positivo e negativo; 4. Sangue
coletado a ser distribuido; 5. Distribui¢do do sangue nos tubos falcon; 6. Tubos levados a estufa;
7. Centrifugacéo do sangue; 8. Leitura da absorbancia.
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Fonte: Autor.
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5. RESULTADOS E DISCUSSOES

5.1. Caracterizacdo Fisico-quimica e Microestrutural dos Poés

Precursores, Filme de Recobrimento e Liga Ti-30Ta

5.1.1. Analise Termogravimétrica (TG)

Analisando a curva de decomposicao térmica do pé de BaTiO3z comercial, verifica-se que a
perda de massa do p6 corresponde a 3% da massa total da amostra e é linear em relacdo ao
aumento de temperatura, a qual, como pode ser observado na Figura 27. Atribui-se a ocorréncia
dessa estabilidade térmica ao pé comercial, o qual apresenta 99,9% de pureza em sua
composicdo. Deste modo, o decréscimo de massa pode estar relacionado a perda de agua ou
indicios de matéria organica, como discutido em Atakan et al. (2008), Brito; Gouvéa (2011),
Cerconi; Gonzalez-Borrero (2013) e Neiva et al. (2017). A curva DTG néo foi plotada devido

a instabilidade da mesma, onde esta se apresenta como um ruido constante.

Figura 27: TG do p6 de BaTiOsz no intervalo de 0° a 1000°C e taxa de
aquecimento de 10°C/min.
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Fonte: Autor.

Em relacdo a curva termogravimétrica do pé de P(VDF-TrFE) representado pela Figura 28,
observa-se que até a temperatura de 400°C, o material é estavel. A partir de 400°C, inicia-se a
degradacéo térmica do copolimero, a qual ocorre em dois estagios: num primeiro, entre 400°C

e 450°C, ocorre a maior degradacdo do copolimero, onde a perda de massa corresponde a 80%
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de sua massa total, evidenciando a velocidade maxima da reacdo em 450°C pela curva de DTG;
e um segundo estagio entre 500°C e 700°C, com perda de 18% da massa. Esses eventos podem
ser confirmados através dos estudos de Bae; Han; Chang, 2018; Costa et al., 2013; Genchi et
al., 2016 e Simdes et al., 2010.

Figura 28: TG do copolimero P(VDF-TrFE) e curva derivada (DTG) na faixa
de temperatura de 20° a 1000°C com taxa de aquecimento de 10°C/min.
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Fonte: Autor.

As curvas que representam o processamento térmico do P(VDF-TrFE) indicam estabilidade
térmica até a temperatura de 400 °C, uma vez que o uso do copolimero como biomaterial deve
ser termicamente estavel devido as altas temperaturas utilizadas nos processos de esterilizacdo
do material (SIMOES et al., 2010), sendo a temperatura empregada no processo de esterilizacdo
em autoclave até 134 °C. Pode-se observar que até esta temperatura ndo ocorre nenhum evento

térmico que indique degradacdo do material.

Para o composito P(VDF-TrFE)/BaTiO3, a degradagdo térmica da membrana de recobrimento
sintetizada pode ser observada na Figura 29. O perfil da curva TG do compdsito é muito
semelhante a curva TG do copolimero. Em torno de 100°C, ndo se observa nenhuma alteracao
da curva DTG do composito. Este evento pode ser associado a natureza hidrofobica do
copolimero, que ndo adsorve agua em sua superficie, e também é indicativo que o processo de
secagem do solvente durante a sintese do composito foi eficiente, ja que ndo sdo observados

picos na curva DTG para a regido de 140-160°C, os quais se referem a evaporacdo do DMF.
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E possivel verificar que ocorre, na curva de TG, uma ligeira perda de massa de forma linear, de
20°C até a temperatura de 400°C, a qual corresponde uma perda de massa de 10%. Como neste
intervalo ndo é observado nenhum pico da curva de DTG, a qual apresenta inclinacdo nula neste
intervalo, pode-se afirmar que nenhum processo térmico de degradacdo do material ocorre, e
que a perda de massa neste intervalo € devido ao ajuste da termobalanca. Entre 450°C e 550°C,
ocorre a maior degradacéo do evento, onde cerca de 67,5% de sua massa total € decomposta. O
restante da massa do composto, cerca de 22%, ndo sofreu nenhuma alteragéo significante, sendo
considerada como massa residual. A massa residual do PVDF e seu copolimero depende muito
de como o material foi processado. Por este motivo, pode-se atribuir a massa residual do
composito a adicdo do BaTiOs e residuos do processamento do proprio copolimero, como visto
em Simdes et al. (2010). Observando a derivada da curva TG, percebe-se uma sequéncia de
eventos que ndo sdo possiveis de identificar analisando apenas a curva termogravimétrica. A
temperatura onde a velocidade da reacdo € méaxima corresponde a 450°C —a mesma temperatura
do copolimero. Um segundo pico, de menor intensidade, é observado em uma temperatura
préxima de 550°C.

Figura 29: TG da membrana formada pelo copolimero P(VDF-TrFE) e a
cerdmica BaTiOs; e sua respectiva derivada na faixa de temperatura de 20 ° a
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Fonte: Autor.
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5.1.2. Calorimetria Diferencial de Varredura (DSC)

Através da curva correspondente a calorimetria exploratéria diferencial (DSC) do p6 de BaTiOs
calcinado a 1380°C foi possivel estudar a natureza da energia envolvida nos processos
endotérmicos e exotérmicos que ocorreram durante o aumento controlado da temperatura. A
Figura 30 mostra a ocorréncia de um pico endotérmico em 128,43°C, a qual representa a
temperatura de transicdo de fase do BaTiOs tetragonal-piezoelétrica para a fase cubica-
paraelétrica, também chamada de Temperatura de Curie (Tc). Valores de temperaturas
préximas a Tc encontrada, podem ser vistos em Smith et al. (2008), os quais indicam uma Tc
em 130°C. Ja nos estudos de Shmyt’ko et al. (2017), observa-se uma diferenca na Tc encontrada
pelos autores devido as diversas temperaturas de calcinacdo da ceramica utilizadas. A ceramica
calcinada a uma temperatura de 700°C apresentou Tc em valores proximos a 135°C; ja o pd
calcinado a 1000°C, expde uma Tc préximo a 123°C. Baeten et al., (2006) exibem valores de

Tc semelhantes.

Figura 30: DSC do p6 de BaTiOs calcinado a 1380°C no intervalo de 110°C a
140°C, com taxa de aquecimento de 10°C/min.
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Fonte: Autor.

A andlise de calorimetria exploratéria diferencial do copolimero P(VDF-TrFE) pode ser
observada na Figura 31. A técnica de DSC ¢ usada no estudo do grau de cristalinidade de
polimeros, evidenciando as fases cristalograficos de polimeros semicristalinos. E possivel

identificar a existéncia de dois picos endotérmicos durante o aquecimento da amostra. O
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primeiro pico, chamado de Tci, Se encontra na temperatura de 112,5°C e corresponde a
Temperatura de Curie, a qual esté relacionado a transi¢do da fase ferroelétrica (p) para a fase
paraelétrica do material. O segundo pico endotérmico, denominado Tm, se encontra na
temperatura de 146,5°C e esta relacionado a temperatura de fusdo do copolimero. No catélogo
do produto (ARKEMA, 2018), a temperatura de fusdo do mesmo é de 150 °C e a temperatura
de Curie é de 136 °C, obtido por DSC durante a segunda curva de aquecimento. Embora o valor
de Tc do catadlogo seja 23 °C superior a encontrada, ressalta-se que esta diferenca esteja
relacionada a historia térmica do copolimero, a qual foi anulada procedendo dois ciclos de
aquecimento-resfriamento seguidos. Os dados do catdlogo indicam pequena diferenca da
temperatura de fusdo do copolimero, em relacdo a Tm encontrada experimentalmente.

Figura 31: DSC do copolimero P(VDF-TrFE) no intervalo de 50°C a 200°C e taxa
de aquecimento de 10°C/min.
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Fonte: Autor.

Na etapa de resfriamento, observa-se um primeiro pico exotérmico, na temperatura de 128,5°C
e um segundo pico, na temperatura de 83,3°C. Estes picos representam a temperatura de
cristalizacdo do copolimero, representado por Ts. A Temperatura de Curie do copolimero pode
variar de 55°C a 136°C, dependendo da quantidade de TrFE presente na cadeia polimérica. A
Tc encontrada experimentalmente é compativel com um contetdo de 20 mol% de TrFE. Na
fase ferroelétrica, a cristalinidade do polimero é reflexo do aumento da célula unitaria e
consequentemente da distancia interplanar dos atomos que compd@e a estrutura polimérica.
Deste modo, as interagdes dipolo-dipolo da cadeia séo reduzidas, resultando em uma Tc mais
baixa (TAMANO-MACHIAVELLO et al., 2016).



82

Bae et al. (2018) relatam em seu trabalho que a Tc encontrada para o copolimero é de 119°C e
a temperatura onde ocorre a fusdo do material (Tm) corresponde a 153°C. Na etapa do
resfriamento, também sdo vistos dois picos exotérmicos, 0s quais sdo relacionados a
temperatura de solidificacdo do copolimero, em 70°C e 135°C. Kim et al. (2017) mostram a
temperatura de fusdo proximo a 145°C. Ja em relacdo a Tc, a temperatura encontrada é 112,5°C
— as mesmas temperaturas encontradas para os eventos de fusdo e solidificacdo do P(VDF-
TrFE) utilizado neste trabalho. Subash et al. (2015) também discutem os eventos endotérmicos,
0s quais apresentam Tc em 118,5°C e Tm em 148,5°C. A Ts encontrada pelos autores,
representada por um pico exotérmico, corresponde a 128°C. J& Tamafio-Machiavello et al.
(2016) descrevem em seu trabalho que a Tc ocorre préximo a 117°C e a Tm, em 145°C. No
entanto, Wan & Bowen (2017) encontraram em seus estudos um valor para a temperatura de
transicdo correspondente a 64°C e, para a temperatura de fuséo, 158°C. A diferenca na Tc pode
ser consequéncia da composi¢do do copolimero utilizado no estudo, o qual corresponde a 50/50

e, como Vvisto no catalogo do fabricante, a Tc para o copolimero utilizado corresponde a 60°C.

Para o compdsito P(VDF-TrFE)/BaTiOs, 0s eventos térmicos podem ser analisados na Figura
32. Observa-se um primeiro pico endotérmico em 88,46°C, o qual corresponde a Temperatura
de Curie do P(VDF-TrFE) (Tc1). Em 137,5°C, ocorre uma segunda mudanca de fase (Tco),
sendo esta semelhante ao catalogo do copolimero. Outros dois picos de natureza endotérmica
ocorrem em 146,23°C, o qual corresponde a temperatura de fusdo (Tm) do copolimero, e em
126,5°C, correspondendo a transicao de fase Tc do p6 BaTiOs. Ja na etapa de resfriamento, sao
observados dois picos de natureza exotérmica, em 132,4°C e em 78,9°C. Estes picos sdo
correspondentes a temperatura de cristalizacdo do copolimero, representada por Ts. No geral,
0 comportamento térmico do compdsito € bem similar ao comportamento térmico do
copolimero representado na Figura 31. Como as temperaturas que ocorreram 0S eventos
térmicos do copolimero foram préximos aos componentes isolados, pode-se afirmar que nédo
ocorreram associacfes que conduziram a variagbes do comportamento térmico dos

componentes do composito.
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Figura 32: DSC do composito P(VDF-TrFE)/BaTiO; na faixa de 60° a 170°C, a uma
taxa de aquecimento de 10°C/min.

=}
»*T Ts
m P(VDF-TtFE)BaTiO3

Ts

/\ Resfriamento

—_————
Aquecimento

Fluxo de Calor(u.a.)

Endo

T T T T T T T T
60 80 100 120 140 160

Temperatura(® C)

Fonte: Autor.

Genchi et al. (2016) comparam os eventos endotérmicos P(VDF-TrFE)/BaTiOs com o P(VDF-
TrFE). Um pico endotérmico encontrado em 150°C esté relacionado a temperatura de fusdo dos
cristais do P(VDF-TrFE) e outro pico, de natureza endotérmica e menor intensidade, representa
a Temperatura de Curie em 105°C. Os autores também encontraram a Tc para a ceramica
BaTiOs em 127°C. Vacche et al. (2012) constataram picos endotérmicos em suas analises, 0s
quais correspondem a Tc (126°C) e Tm (148°C). Vacche et al. (2014) encontraram
temperaturas muito semelhantes em seus estudos. Deste modo, € possivel comprovar o

comportamento térmico do compdsito desta pesquisa quando comparado a literatura.

Através do estudo dos eventos térmicos no material, foi possivel analisar as alteracdes de

cristalinidade do copolimero quando adicionado a ceramica BaTiOs, como visto na Tabela 8.

Tabela 8: Temperatura de Curie (T¢), Temperatura de Fuséo (Tm), Entalpia de Cristalizagdo (AHc), Entalpia de
Fusdo (AHm) e Cristalinidade dos Materiais (AXc).

T, (°C) T (°C) AH; (J.g") AH,(g")  AX. (%)
P(VDF-TIFE) 112,5 146,5 7,59 16,32 36,26
BaTiOs 1284 123,8 0,85 0,74 11,50

P(VDF-TrFE)/BaTiO3 137,5 146,2 6,48 22,07 49,04




84

A cristalinidade do copolimero esta de acordo com a literatura, como observado em Nunes-
Pereira et al. (2015) e Martins et al. (2014). Genchi et al. (2016) discutem sobre a entalpia de
fusdo do material, que teve um aumento de 22 J.g"* para 28 J.g™%, elevando assim a cristalinidade
do copolimero quando incorporadas particulas de Titanato de Bario. No entanto, Vacche et al.
(2012), relatam em sua pesquisa que a adi¢cdo do Titanato de Bério ndo alterou o grau de
cristalinidade do polimero ap6s sua recristalizacdo. Dalle Vacche et al. (2014) confirmam que
a um certo volume de particulas ceramicas acrescentadas na matriz polimérica, a cristalinidade
do polimero também nao se altera de forma significativa. No presente estudo, pode-se observar
que a adicdo de particulas do material cerdmico na matriz polimérica aumentou em 15% a
cristalinidade do copolimero, confirmando os estudos de Genchi et al. (2016). Ja a entalpia de
fusdo aumentou de 16 para 22% aproximadamente, significando que a energia absorvida na

fusdo do composto é maior quando relacionado a apenas a energia de fusdo do copolimero.

5.1.3. Espectroscopia no Infravermelho por Transformada de Fourier
(FTIR)

Os espectros obtidos através da técnica de FTIR foram utilizados com o intuito de avaliar as
fases cristalinas do material. O compdsito, assim como o copolimero e a ceramica, possuli
modos de vibragdes caracteristicos para cada fase, as quais sdo discriminadas atraves das bandas
de absorc¢do das vibracGes atbmicas caracteristicas. Deste modo, é importante avaliar as fases
do copolimero puro e as fases do copolimero ap6s a adicdo do BaTiOs.

A Figura 33 mostra os espectros de FTIR do copolimero, o0s quais exibem suas bandas mais
notaveis em 840 cm™, 1228 cm™ e 1400 cm™, caracterizando a fase ferroelétrica p do P(VDF-
TrFE), como visto nos estudos de Martins et al. (2016); Ryu et al. (2016); Simdes (2009);
Simdes et al. (2010); Tamafio-Machiavello et al. (2016); Zhang et al. (2011), Bolbasov et al.
(2017) e Wan & Bowen (2017).

O FTIR € considerado como uma técnica de caracterizacdo adequada para o PVDF e seu
copolimero P(VDF-TrFE) devido a absor¢do de energia cis e trans das suas moléculas
ocorrerem em diferentes comprimentos de onda. Pode-se atribuir as bandas de absor¢do do
copolimero alguns eventos importantes relacionados aos grupos funcionais que o compdem,
como observado na Tabela 9, onde v, corresponde ao estiramento simétrico; v, ao estiramento

anti-simétrico; & a deformagéo angular simétrica no plano (scissoring); r a deformagéo angular
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anti-simétrica no plano (rocking); w a deformag&o angular simétrica fora do plano (wagging)
(SIMOES, 2009).

Figura 33: FTIR do copolimero P(VDF-TrFE) e seus respectivos picos referentes
as bandas de absorcédo de energia.
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Fonte: Autor.

Tabela 9: Atribuicbes das bandas do copolimero P(VDF-TrFE).

P(VDF-TrFE)

Banda de absorgdo (cm™) Atribuictes
840 CF; v, ; CC v,
878 CH,r; CF; v, ; CFar
1168 CFy v, ; CFor; CHar
1285 CHyv,; CC v, ; CCCH
1400 CHaw ; CC v,

Fonte: Adaptado de SIMOES (2009).

Comparando o espectro do composito P(VDF-TrFE)/BaTiO3 na Figura 34 com o espectro do
P(VDF-TrFE) é possivel verificar que o comportamento de ambas as curvas é muito
semelhante, diferindo-se apenas na intensidade dos picos. Estes picos sao referentes as bandas
das fases ferroelétricas (fase P), os quais sofreram um acréscimo considerdavel apos a
incorporacdo do BaTiOs, refletindo no aumento da piezoeletricidade do material. Esses eventos
podem ser observados em Barkoula et al. (2008) e Singh; Gaur (2018), os quais obtiveram

curvas muito semelhantes a curva apresentada na Figura 33.
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Figura 34: FTIR do compdsito P(VDF-TrFE)/BaTiOs; em comparacdo com o
copolimero P(VDF-TrFE).
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Fonte: Autor.

E valido ressaltar que as amostras de Ti-cp e Ti-30Ta ndo foram analisadas pelas técnicas de
TG, DSC e FTIR devido a incompatibilidade das amostras de origem metalica em relacdo a

estas técnicas.
5.1.4. Difragdo de Raio-X

A técnica de difragdo de Raio-X foi utilizada para analisar as fases dos pds precursores, liga Ti-

30Tae liga Ti-30Ta recoberta.

Através do difratograma apresentado na Figura 35, observa-se que o P(VDF-TrFE) apresenta
comportamento cristalino. O espectro do p6 P(VDF-TrFE) mostra um pico relativamente
intenso em 19,9°, o qual corresponde a reflexdo dos planos cristalinos (200,110) da fase
ortorrombica do copolimero. Esta fase possui estrutura cristalina semelhante a fase § do PVDF,
a qual apresenta-se como ferroelétrica, também confirmada pelas analises de FTIR. Como o
espacamento da rede é proximo a fase paraelétrica do material, foi demonstrado que o
copolimero possui comportamento ferroelétrico (SINGH; GAUR, 2018). Também é observado

um pequeno pico a 17,1°, correspondente a fase a do P(VDF-TrFE). Ja em 18,7° é possivel
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perceber a fase semi-cristalina do copolimero, representada pelo ponto de inflexdo no

difratograma, assim como observado em Genchi et al. (2016).

Figura 35: Difratograma do copolimero P(VDF-TrFE).
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Fonte: Autor.

Ja o espectro do BaTiOs3, observado nas Figura 36 e Figura 37, apresentam maior intensidade
no pico que corresponde ao angulo de 32°. Os dados dos parametros de rede obtidos na analise

mostram que a célula unitaria do BaTiOs é tetragonal, do sistema cristalino P4mm., como
observado na ficha cristalografica PDF-2 05-0626.

Comparando o p6 de BaTiOs comercial da Figura 36 com o po BaTiOs calcinado a 1380°C

demonstrado na Figura 37, observa-se uma mudanca na altura relativa de alguns picos,

principalmente no pico (110). Além disso, o perfil do p6 calcinado apresenta uma melhor

definicdo dos mesmos. Complementando a analise, estes resultados confirmam que a impureza

BaCOs; ndo estdo presentes no material (CERCONI; GONZALEZ-BORRERO, 2013;
FUENTES et al., 2010; WANG et al., 2017).

(Espaco intencionalmente deixado em branco).



Figura 36: Difratograma do p6 BaTiO3; comercial.
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Figura 37: Difratograma do p6 BaTiO3 calcinado a 1380°C.
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Ja a Figura 38, corresponde ao espectro da liga Ti-30Ta de acordo com a ficha cristalogréfica
PDF-2 01-089- 5009, confirmando a presenca das fases com picos caracteristicos da fase
hexagonal metaestavel a””. Observa-se um pico de maior intensidade na posi¢do 38,32° relativo
ao pico (002). Estes resultados podem ser confirmados através dos estudos de Bahrami et al.
(2018), Konatu (2013) e Zhou; Niinomi; Akahori (2004a).

Figura 38: Difratograma da liga Ti-30Ta.
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Fonte: Autor.

O espectro do composito formado a partir do recobrimento da liga Ti-30Ta pode ser observado
na Figura 39. Analisando o difratograma, observa-se picos relativos as fases de todos os
materiais que compdem a estrutura do composito. O pico difratado na regido angular que
corresponde a aproximadamente 20°, representa o pico do copolimero P(VDF-TrFE). J& o pico
que aparece entre 30-35° corresponde a fase tetragonal do BaTiOs, como visto na Figura 36.
Os picos encontrados na posi¢ao angular 40°, correspondentes a fase o da liga, sofreram um
decréscimo consideravel em sua intensidade relativa a liga Ti-30Ta sem recobrimento. Esse
decréscimo pode estar relacionado a cobertura de P(VDF-TrFE)/BaTiOs, que interferiu na

ocorréncia da difracdo do plano correspondente.
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Figura 39: Difratograma da liga Ti-30Ta recoberta com o filme P(VDF-
TrFE)/BaTiOs
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Fonte: Autor.
5.1.5. Analise da Impedancia do Filme P(VDF-TrFE)/BaTiO3

A curva apresentada na Figura 40 esta associada ao comportamento do filme quando submetido
a analise da impedancia AC. E possivel observar que o filme possui caracteristicas resistivas,
onde o modulo da impedancia é dependente da frequéncia, sendo a impedancia maior em
frequéncias mais baixas. Isso significa que o filme possui comportamento isolante a baixas
frequéncias e condutor em frequéncias elevadas. Acima de 10 kHz ocorre a estabilidade da
curva proximo a valores de 1 KQ, tendo desta forma caracteristicas de um material
semicondutor. Segundo Nurbaya et al. (2015), essa estabilidade ocorre porque a polarizagéo
dielétrica correspondente a filmes finos possui muita dificuldade em se alinhar a um campo

elétrico aplicado externamente.

De acordo com Corral-Flores & Bueno-Basqués (2011), a estabilidade do filme é consequente
da polarizagéo das particulas de BaTiOz na matriz de P(VDF-TrFE). As propriedades elétricas
do copolimero sdo melhoradas através das particulas de ceramicas ferroelétricas adicionadas ao

copolimero, tal como o BaTiO:s.
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Figura 40: Curva Impedancia x Frequéncia do filme PVDF-TrFE/BaTiO
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Fonte: Autor.

As propriedades condutivas de um biomaterial estdo diretamente relacionadas a

biofuncionalidade do mesmo. Materiais e dispositivos biomédicos com caracteristicas sensiveis
ao meio possuem diversas aplicacdes, tanto na area farmacéutica — como na liberagdo
controlada de medicamentos no organismo, como na area biomédica, influenciando no

comportamento de tecidos com potencial elétrico, os quais podem responder a estimulos como
pH, forcas ibnicas e cargas mecanicas/elétricas (DIAS et al., 2013).

5.1.6. Calculo da Porosidade do Filme

A formacdo dos poros no revestimento pode ocorrer durante a etapa da deposicdo do filme.
Segundo Schlaich et al. (2018), em uma deposicao de revestimento a frio, por exemplo, uma
pequena quantidade de ar pode ser encontrada no filme. Ap6s o aquecimento do filme por

inducdo, a taxa de escape do ar se torna mais lenta do que a solidificacao do filme, fazendo com
gue estes fiqguem presos no revestimento.

Para avaliar se houve aprisionamento de bolhas de ar durante a preparacdo do revestimento, a

porosidade do filme foi calculada como descrito na Equacgdo 3, empregando o principio de
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Arquimedes, e confirmado através da analise através do software Image J. O resultado obtido

esta representado na Tabela 10.

Tabela 10: Porosidade do filme P(VDF-TrFE)/BaTiO segundo o Método de Arquimedes.

Amostra Porosidade (%0)

P(VDF-TrFE)/BaTiOs 3,5%

O valor de porosidade encontrado foi baixo, podendo afetar a resposta celular. 1sso pode ter
ocorrido devido a dois fatores primordiais: o primeiro fator esta relacionado a solidificagdo do
filme a partir da elevada temperatura do substrato, além da evaporacdo imediata do solvente no
momento da deposicao; ja o segundo corresponde a temperatura em que o substrato recoberto
permitiu a completa evaporacdo do solvente na estufa, implicando no aumento da densidade do
filme e a diminuicdo de vazios (poros). No entanto, para materiais ferroelétricos, € de
conhecimento que materiais porosos podem reduzir o comportamento elétrico do material,

sendo assim uma caracteristica indesejada.

Valores correspondentes a porosidade encontrada neste estudo podem ser vistas em Yu & Song
(2018), os quais utilizaram revestimentos a base de Ni e compararam a porosidade de acordo
com duas técnicas utilizadas para recobrir o substrato. Através da técnica de deposicdo por arco
spray, os valores de porosidade encontrados foram de 3,33% a 6,12%. Ja através da técnica de
plasma spray, os valores encontrados estdo na faixa de 2,87% a 5, 62%. A técnica utilizada para
a analise da porosidade foi a utilizacdo do software Image J. Ja Nganga et al. (2013)
encontraram valores de porosidade na faixa de 9% a 25% para recobrimentos de quitosana
modificadas com lactose e prata (Chitlac-nAg). Em Pershin et al., (2003) é possivel observar
que a porosidade diminui com o0 aumento da temperatura do substrato; abaixo 200°C, a
porosidade corresponde a faixa de 15-17%. Ja entre 200-600°C, a porosidade decaiu para

valores entre 14-10% aproximadamente.
5.1.7. Microscopia Eletrénica de Varredura (MEV)
5.1.7.1. Analise do p6 BaTiOs

A obtencdo das fases nas ceramicas ferroelétricas ocorre através do tratamento térmico a
temperaturas elevadas. As reacOes que ocorrem durante a calcinacdo do BaTiOs séo

responsaveis pela eliminagéo de H20, CO. e demais impurezas existentes no material.
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Caracteristicas como tamanho de particula e a morfologia do BaTiOs comercialmente puro,
foram analisadas a partir da imagem representada pela Figura 41. Essas caracteristicas sdo

relativamente importantes pois afetam diretamente as propriedades dielétricas do compasito.

Figura 41: Micrografia obtida por MEV do p6 BaTiO3; comercialmente puro.

VEGA3 TESCAN

Fonte: Autor.

Analisando a Figura 41, observa-se particulas esféricas aglomeradas de BaTiOz, De acordo com
a imagem, ndo ha a presenca das particulas na forma de bastonetes tipicas da presenca de
impureza Carbonato de Bério (BaCOs). Este dado corrobora com os dados de difragéo de raios-
X e espectroscopia no infravermelho, pois empregando estas técnicas de caracterizacdo nao foi
observado a presenca de BaCO3z nos pos de BaTiOs utilizados.

O Titanato de Bério exibe respostas dielétricas adequadas quando o tamanho de suas particulas
atingem valores menores do que 1um (FREY'; PAYNE, 1996). Por este motivo, o p6 de Titanato
de Bario foi calcinado a temperatura de 1380°C, pois nesta temperatura ocorre aumento do
tamanho de cristalito o que melhora a performance ferroelétrica do material de acordo com
Lopes et al. (2014) e Gimenes (2005).

Visando homogeneizar os pds bem como romper aglomerados de particulas, empregou-se

moagem de alta energia. As imagens obtidas do pé de BaTiO3z comercialmente puro (sem
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calcinagdo) foram utilizadas a titulo de comparacéo com o p6 calcinado a 1380°C, com o intuito

de avaliar o tamanho de particulas da ceramica.

Através da Figura 42, a qual representa o pé calcinado a 1380 °C, é possivel visualizar uma
maior dispersdo das particulas policristalinas de BaTiOs. O p6 calcinado a altas temperaturas
possui sua forma mais homogénea e regular, com tamanhos mais uniformes. Essa anélise
também pode ser vista em Moghtada et al. (2018), Sareecha et al. (2017) e Gimenes et al.
(2004).

Figura 42: Micrografia obtida por MEV do p6 calcinado a 1380°C. E

possivel visualizar as particulas aglomeradas (circuladas em vermelho) e
particulas menores do p6 BaTiOs.

Fonte: Autor.

Nota-se que a presenca no pé calcinado de aglomerados coesos e irregulares de particulas com
tamanho variando entre 3 a 5 um. Esse fenbmeno pode estar associado ao crescimento de
aglomerados de particulas devido ao processo de difusdo, ocasionada pela elevada temperatura
de calcinagdo (BRITO, 2009). O tamanho de particulas do p6 de BaTiOs calcinado foi
comparado ao tamanho do pé comercialmente puro, como observado na Tabela 11. Este
parametro foi calculado através do MEV com o auxilio do software Image J. A diminuig&o no
tamanho de particulas esta associada ao processo de moagem, que rompeu os aglomerados de

particulas. Pode-se afirmar desta forma que o processo de calcinacdo seguido de moagem
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permitiu a obtengdo de particulas mais dispersas, o que é fundamental para aumentar a
homogeneidade do composito, ja que as particulas serdo facilmente dispersas na fase

polimérica.

Tabela 11: Tamanho de particula dos p6s BaTiO3 calcinado e comercialmente puro.

Amostra Tamanho de Particula [nm]
BaTiOs comercial 576 + 1,4
BaTiO3(1380°C) 369+1,3

Gimenes (2005) avaliou o tamanho de particula do p6 de BaTiO; com tamanho ideal entre 300
— 500nm, onde é possivel verificar prevaléncia da fase tetragonal ferroelétrica da ceramica
piezoelétrica. Deste modo, é possivel afirmar que os valores encontrados para o tamanho das

particulas do pé calcinado correspondem aos valores julgados como ideais pela literatura.

Como esperado, ndo sdo observadas a presenca de bastonetes de BaCOs, autenticando a pureza
do pd calcinado a 1380 °C. A auséncia de carbonato também pode ser confirmada através da
microanalise semi-quantitativa obtida pelo EDS, representado pela Figura 43, assim como
observado na Tabela 12, na qual ndo foi encontrado a presenca de carbono . O espectro do pd
encontrado é muito semelhante ao espectro descrito por Upadhyay et al. (2014), assim como a

proporcao da distribuicdo dos elementos que compdem o BaTiO:s.

Figura 43: Espectro obtido através de espectroscopia por energia dispersiva (EDS) da ceramica BaTiOs.

©

0 1
[73,753 counts in 15 seconds

Fonte: Autor.
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Tabela 12: Quantificacdo dos elementos encontrados no p6 de BaTiOj3 calcinado a 1380°C.

Composicéo Quantificacdo atdbmica (%0)
0 79,4
Ba 10,9
Ti 9,7

5.1.7.2. Analise do copolimero P(VDF-TrFE)

A imagem da Figura 44 apresenta a micrografia de MEV dos granulos do copolimero P(VDF-
TrFE). Foi utilizada o MEV para realizar analise de EDS com o intuito de avaliar a composicédo

quimica do copolimero comercial.

Figura 44: Micrografia obtida por MEV do copolimero P(VDF-TrFE).

Fonte: Autor

Na Tabela 13, estdo descritas a composi¢do (%) do copolimero obtida pela analise do espectro
de energia dispersiva. Avaliando os dados de composi¢do, ndo foi encontrado elementos
contaminantes, sendo encontrados apenas os elementos do copolimero PVDF-TrFE, ou seja,
carbono, fltor e hidrogénio, da associacdo do polifluoreto de vinilideno —(H2C-CF2)n- €
trifluoretileno —(HCF-CF2)n-. Nota-se a presenca do elemento oxigénio presente na amostra, 0

qual ndo esté presente no copolimero, que provavelmente esta associado a adsorcao de CO2 ou
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umidade nos granulos do PVDF-TrFE. Adicionalmente, os dados de EDS desse material ndo

podem ser considerados quantitativos, ja que o hidrogénio nao é detectado por EDS.

Tabela 13: Quantificagéo dos elementos que compdem o copolimero P(\VDF-TrFE).

Quantificacdo Atdmica (%)

Composicéo
Flaor 60,7
Oxigénio 17
Carbono 16,7

5.1.7.3. Analise do composito P(VDF-TrFE)/BaTiOs

A dispersdo das particulas no composito empregado para revestimento das ligas metélicas foi
analisada pela técnica de MEV com o intuito de avaliar a distribuicdo das particulas de BaTiO3

na matriz polimérica, como observado na Figura 45.

Figura 45: Micrografia obtida por MEV do compdsito P(VDF-
TrFE)/BaTiOs utilizado como recobrimento de substratos metélicos.
Ao lado, o filme do P(VDF-TrFE)/BaTiO; €é visualizado com um
aumento de 5000x, evidenciando as particulas de material ceramico
na matriz polimérica.

———

80 pm

Fonte: Autor.

Pela imagem, € possivel analisar que as particulas de BaTiOs, as quais sao representadas pelos
pontos brilhantes, estdo dispersas uniformemente pela matriz de P(VDF-TrFE), representada

pela area escura da micrografia. Ainda, como a dispersao da cerdmica na matriz polimérica se



98

mostra homogénea, é possivel afirmar que o copolimero e a ceramica possuem interfaces
compativeis, como visto em Wang et al. (2017), Genchi et al., (2016), Vacche et al. (2012),
Barkoula et al. (2008) e Gimenes et al. (2004).

A utilizacdo do aerossol como técnica de deposi¢do, forca a migragdo do solvente para as
goticulas de &gua, depositadas em paralelo ao compdsito, ocasionando na precipitacdo do
P(VDF-TrFE)/BaTiO3 no substrato. Deste modo, a homogeneidade do compdsito é garantida,
ja que a saida do solvente aumenta a viscosidade do composito, estabilizando assim as

particulas da cerdmica BaTiO3.

A distribuicdo quantitativa dos elementos presentes no material de recobrimento obtidas através

do EDS pode ser observada na Tabela 14.

Tabela 14: Quantificacio dos elementos presentes no P(VDF-TrFE)/BaTiO3.

Elemento Concentracao atomica (%0)
Carbono 59,0
FlGor 28,8
Oxigénio 5,9
Bério 4,6
Titanio 1,7

5.2. Estudo da Adesao do Filme no Substrato

A natureza do filme e a superficie do substrato estdo diretamente relacionadas as forcas adesivas
que ocorrem na etapa da deposicdo do revestimento no substrato, assim como na cura do
mesmao. A partir do momento em que dois materiais diferentes sdo colocados em contato intimo,
uma nova interface é formada, e a interacao entre estes materiais determinarao a forca de ligacao
entre as duas superficies (CHOI et al., 2018). A adeséo de filmes finos em substratos metélicos
ocorre quando a superficie destes apresentam poros, fissuras, arranhdes ou vazios, permitindo
assim a penetracdo do filme e promovendo uma fixacdo mecanica na interface destes materiais
(KENDALL, 2004).

O fator mais critico no tratamento de superficies com recobrimento de filmes é a avaliacéo da
forca adesiva do revestimento no substrato. Se ocorre falha adesiva, as demais funcgdes do
recobrimento, como a biocompatibilidade e a biofuncionalidade do filme sdo perdidas, pois

ocorre a liberagdo de residuos provenientes do material de recobrimento no meio biol6gico
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(SILVA-BERMUDEZ; RODIL, 2013). Assim, a adesdo de materiais em superficies deve
resistir a arranhdes, impactos, forcas de tracdo/flexao e resistir também as condi¢bes impostas

pelo meio em que este sera utilizado.

Sao inimeros os fatores que influenciam na qualidade da adesao do revestimento no substrato,
desde a preparacdo da superficie do substrato, assim como sua a composicao e temperatura; a
presenca ou ndo de adsorventes; a temperatura e velocidade das particulas do filme no impacto
com a superficie do substrato, a espessura do filme de revestimento e outras tantas
caracteristicas as quais estdo interligadas com os fatores citados acima (MATEJICEK et al.,
2013).

Alguns desses aspectos, considerados como 0s mais importantes, foram analisados e descritos

a sequir.

5.2.1. Influéncia das Caracteristicas Topograficas

5.2.1.1. Energia de Superficie

A energia de superficie das amostras de Ti e Ti-30Ta, observadas na Tabela 15, foi obtida
através dos calculos descritos no capitulo anterior, os quais dependem da medida de angulo de

contato de cada amostra.

Tabela 15: Energia de Superficie das Amostras Sem Recobrimento.

Energia de Superficie y_ (mN/m)

Amostras Sem Recobrimento
Lixa Ataque Quimico
Ti-cp 55,66 32,5
Ti-30Ta 58,55 48,9

Analisando os resultados da tabela é possivel observar que para as amostras de Ti-30Ta e Ti-
cp tratadas superficialmente por lixamento, a energia de superficie é praticamente igual e maior
do que para as amostras de Ti-30Ta e Ti-cp tratadas quimicamente pelo reagente de Kroll. A
amostra de Ti-cp atacada quimicamente teve uma redugdo de energia significativa quando
comparada a amostra de Ti-30Ta. Essa diferenca pode ser atribuida devido ao ataque de acidos
realizada nas amostras do grupo 02, provocando altera¢des fisico-quimicas na superficie dos

substratos, principalmente na amostra de Ti-cp. Como o Ti-cp e suas ligas reagem com o
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oxigénio, ocorre a introducdo do grupo hidroxila Ti-OH na superficie, caracterizando uma
reatividade quimica muito baixa (BAGNO; DI BELLO, 2004; WEN; NOURI, 2015a).

Segundo Nascimento et al. (2017), a adesdo de filmes em substratos metalicos pode ser
relacionada a alta energia de superficie da amostra — ou seja, superficies com alta energia
promovem uma melhor interagdo com o filme depositado. A relacdo entre a energia de
superficie e a adesdo é dada através das forcas de atracao e repulsao atribuidas as interacdes de
van der Waals, as quais possuem tanto componentes polares como dispersivas. E através da
interacdo dessas componentes que ocorre a ades@o de filmes em substratos. Particularmente,
quando as componentes polares sdo maiores do que as dispersivas, ocorre uma maior forga de
adesdo entre os materiais (LUGSCHEIDER; BOBZIN, 2001).

5.2.1.2. Molhabilidade da Superficie

De acordo com as medidas do angulo de contato entre um liquido e a amostra é possivel
identificar as caracteristicas hidrofilicas (6 < 90°) ou hidrofobicas (6 > 90°) do material em
analise. A molhabilidade é uma caracteristica que pode ser diretamente relacionada a energia
de superficie do material. Quanto maior for a energia de superficie de um dado material, maior
a capacidade deste interagir quimicamente com o liquido utilizado, caracterizando assim a
superficie hidrofilica (WEN; NOURI, 2015a).

A molhabilidade de uma superficie pode ditar o sucesso da adesédo de filmes finos em diversos
substratos devido a fatores como a tenséo superficial do filme no estado liquido e a energia
superficial do substrato no estado sélido. A forca de ligacdo entre as duas superficies é
determinada pela natureza interativa de ambas, que por sua vez é dependente da molhabilidade
das fases polar e dispersiva. A tensdo superficial do filme no estado liquido e do substrato é
responsavel por determinar a fixacdo do revestimento na superficie solida. Estas informacdes
sdo obtidas através das medidas de angulo de contato (CHOI et al., 2018).

Na Tabela 16, é possivel verificar os valores de angulo de contato obtidos em relacdo as

amostras de Ti-cp e Ti-30Ta sem recobrimento.
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Tabela 16: Medidas de angulo de contato para as amostras lixadas e atacadas quimicamente.

Angulo de Contato (°)

Amostras Sem Recobrimento
Lixa Ataque Quimico
Ti-cp 60,1+5,4 791+65
Ti-30Ta 63,3+£6,7 71,2+43

Observando a tabela, é possivel verificar que as superficies modificadas quimicamente
apresentaram menor hidrofilicidade quando comparadas as amostras que tiveram sua superficie
lixada. Esses valores sdo decorrentes a rugosidade, observadas na Tabela 17, formada na
superficie das amostras que sofreram ataque quimico. No entanto, ambos 0s substratos possuem
caracteristicas adsorsivas, pois 0 angulo de contato formado na superficie das amostras

permanece menor do que 90°.
5.2.1.3. Rugosidade da Superficie

Os dados de rugosidade da superficie das amostras de Ti-cp e Ti-30Ta estdo organizadas na
Tabela 17. Diversas pesquisas relacionam a rugosidade da superficie do substrato com a forca
de adeséo do filme. Para cada tipo de aplicacdo de recobrimentos, existe uma faixa de valores
de rugosidade considerada Otima para aumentar a aderéncia do filme no substrato
(GHUMATKAR et al., 2016). A relacdo entre a rugosidade da superficie e a adesdo do
recobrimento ao substrato refere-se ao aumento da area de superficie; ou seja, a rugosidade
superficial do substrato controla a interface entre o préprio substrato e o filme depositado,
melhorando assim a adesdo entre ambos (CHOI et al., 2018).

O valor da rugosidade foi dado por Ra, o qual representa a variacdo dos picos e vales em relacao
a uma linha imaginaria do perfil da superficie, sendo caracterizada pela média dessas variacdes.
Esses valores podem ser quantificados utilizando ferramentas de perfis bidimensionais, obtidos

pelo rugosimetro, e aspectos tridimensionais, obtidos pela técnica de AFM.

Tabela 17: Rugosidade das Amostras de Ti-cp e Ti-30Ta Sem Recobrimento.

Rugosidade [pum]

Amostra Ra

Lixamento Ataque Quimico
Ti-cp 0,150 + 0,05 0,260 + 0,08
Ti-30Ta 0,158 + 0,03 0,206 + 0,05
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Atraveés da micrografia da Figura 46, é possivel observar a superficie da amostra de Ti-cp em
relacdo a rugosidade caracteristica aos tratamentos de superficie submetido. Na Figura 46a,
referente a amostra que foi atacada quimicamente, observa-se os contornos de gréo da superficie
de Ti-cp (em cinza claro), separando as regides com diferentes orientacGes cristalogréficas.
Ainda, é possivel observar a presenca de rugas circundadas por toda a superficie. A distribuicdo
dos elementos que causam aspecto rugoso na amostra pode ser considerada homogénea, apesar
de haver algumas regiées com uma maior concentracdo de microcavidades. Este padrdo de
rugosidade, obtida atraves do ataque quimico, é responsavel por caracterizar a superficie como
isotrdpica; ou seja, sem que haja orientacao preferencial dos sulcos formados.

Ja na Figura 46b, a qual representa a superficie da amostra de Ti-cp lixada, é possivel visualizar
sulcos com orientacbes paralelas no sentido transversal (destacado pela seta em vermelho),
caracterizando a superficie como anisotropica. As ranhuras se apresentam de forma uniforme
por toda superficie e, ao lado, é possivel observar um corte da superficie com aumento de 3000x.
Na imagem, fica perceptivel a formacéo de vales e picos por toda a extensdo da amostra de Ti.
Neste caso, ocorre orientacdo preferencial da rugosidade da superficie, o que pode refletir na
adesdo do filme no substrato.

Figura 46: Micrografia obtida por MEV das superficies de Ti-cp modificadas. (a) Superficie de Ti atacadas

guimicamente. (b) Superficie de Ti tratada com lixa; observa-se uma orientagdo preferencial na diagonal da
superficie.

SEM HV: 20,0 kV ‘ WD: 15,04 mm | VEGA3 TESCAN
SEM MAG: 100x | Det: SE 500 pm
Ti_S cobdimento -3 | Date(m/dly): 08/27/18 Performance in nanospace

A\
2

Fonte: Autor.

De acordo com a norma C1624-05 da ASTM (2012), os valores de rugosidade para filmes finos

formados por materiais ceramicos, com espessura < 30pum, devem apresentar Ra < 0,5um. Esta
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faixa de valores mantém os padrées definidos pela norma, os quais garantem a adesao do filme
no substrato. Como visto na Tabela 17, os valores encontrados para a rugosidade de superficie
de todas as amostras estdo de acordo com a norma ASTM, ja que o valor encontrado para a
espessura do filme de P(VDF-TrFE)/BaTiOsz deste trabalho foi de 20um, o qual também se

enquadra na norma apresentada acima.

O estudo de rugosidade de substratos metalicos anterior ao processo de revestimento pode ser
encontrado nos atrabalhos de Harun et al. (2017), Uwais et al. (2017), Bartmanski et al. (2017)
e Biasetto & Elsayed (2017), Kutilek & Miksovsky (2011) e Nebe et al. (2007), os quais
possuem valores de Ra muito semelhantes aos valores descritos na Tabela 16 para substratos

de Ti-cp, os quais favoreceram a adesédo de filmes na superficie dos mesmos.

A Figura 47a, mostra a superficie da liga Ti-30Ta submetida a tratamento com &cido, onde
podem ser observados sulcos distribuidos por toda a extensdo da amostra com algumas ranhuras
em diferentes orientacdes, provenientes de técnicas de microusinagem da liga. E valido ressaltar
que o tratamento superficial com ataque quimico pode intensificar os defeitos produzidos
durante a microusinagem. Ja a Figura 47b, representa uma micrografia obtida por microscéopio
oOptico da superficie da liga Ti-30Ta lixada, com aumento de 100x. Observa-se que as ranhuras
causadas pela lixa de granulometria 1200 estdo alinhadas de forma paralela no sentido

transversal, caracterizando uma orientacéo preferencial.

Figura 47: (a) Micrografia obtida por MEV da liga Ti-30Ta atacada quimicamente; (b) Analise topografica por
Microscopia Optica da liga Ti-30Ta tratada superficialmente por lixa de granulometria #1200.

Fonte: Autor.
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Jana Figura 48, é possivel analisar a superficie da liga Ti-30Ta ap0s ataque quimico através da
imagem tridimensional, na qual é possivel visualizar as depresses entre 0Ss picos,
caracterizando a rugosidade da superficie. Segundo Bobzin et al. (2018), as superficies atacadas
quimicamente sofrem a eliminagao de 6xidos residuais que melhoram a difusdo superficial e a

nucleacdo durante a fase de revestimento.

Figura 48: Imagem obtida por MEV com simulagdo AFM da rugosidade da superficie da liga Ti-30Ta apds ataque
guimico. Observa-se a superficie bidimensional e tridimensional.
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Fonte: Autor.

A vantagem dos tratamentos abrasivos na superficie das amostras esta relacionada ao fato de
que o filme depositado penetra nas irregularidades formadas, aumentando a forca de adesdo na
interface do filme e substrato. No entanto, também pode ocorrer a formacéo de vazios entre o
substrato e o filme, ocasionados pelo ndo preenchimento total das microcavidades da superficie,
0 que leva a um baixo contato entre revestimento e superficie (CHOI et al., 2018). Este
problema pode ser sanado a partir da aplicacdo de filmes de menor viscosidade, fazendo com

que o fluido penetre nos vazios.

Os aspectos topogréaficos considerados nesse trabalho sdo essenciais para aumentar a adeséo do
filme no substrato, como visto nos estudos de Wei et al. (2018), Ayu et al. (2017), Jian et al.
(2017), Karbowniczek et al. (2017), Catauro et al. (2017), Liu et al. (2017), Umeda et al.
(2017), Ghumatkar et al. (2016), Biasetto et al. (2016), Floroian et al. (2015), Pilliar (2015),
Jiang et al. (2015), Budhe et al. (2015). Os tratamentos superficiais realizados nas amostras

padronizaram a rugosidade das superficies para posterior comparagdes. Antes do tratamento de
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superficie implicado nas amostras, as mesmas apresentavam apenas aspectos de usinagem. A
melhor técnica de tratamento superficial obtida neste trabalho em relacéo a adeséo do filme no

substrato sera discutida mais adiante.
5.2.1.4. Influéncia da Temperatura

O revestimento sofre aumento em sua for¢a de adeséo quando as goticulas da solucao penetram
nas cavidades da superficie antes de sua solidificacdo. Por este motivo, o recobrimento de
substratos depende do fluxo de fluidos e a transferéncia de calor durante o impacto das goticulas
na superficie, a qual é afetada tanto pela rugosidade como pela temperatura do substrato
(PERSHIN et al., 2003). Por este motivo, além das caracteristicas de topografia discutidas neste
capitulo, também foi estudada a influéncia da temperatura na adesédo do filme de P(VDF-

TrFE)/BaTiOz quando depositado nos substratos de Ti-cp e Ti-30Ta.

Para estudar o efeito da temperatura na qualidade dos recobrimentos os substratos foram
submetidos a trés temperaturas diferentes: T1 — temperatura ambiente; T. — temperatura
correspondente a 100°C + 10°C e T3 — temperatura correspondente a 150°C + 10°C, mantidas
durante todo o procedimento de deposicdo do filme. Empregando a temperatura de deposigédo
na temperatura ambiente, verificou-se que o filme ndo aderiu a superficie do substrato, como
observado na Figura 49a. Com o substrato a 100°C, ocorreu a aderéncia do filme. Porém, apds
um certo intervalo de tempo, o filme depositado pode ser retirado do substrato, indicando assim
uma pobre aderéncia no substrato, como visto na Figura 49b. Com o substrato aquecido a
150°C, o filme depositado permaneceu fixado na superficie das amostras, como visto na Figura
49c.

E valido ressaltar que a estabilidade do filme é comprometida quando submetido a temperaturas
acima de 150°C, ja& que acima desta temperatura ocorre a fusdo do copolimero, e para
temperaturas acima de 450 °C ocorre degradacao térmica do copolimero, como observado nas
analises termogravimétrica e calorimetria exploratdria diferencial realizadas. Ja o titanio passa
a ser reativo a temperaturas superiores a 600°C, com mudanga de fase acima de 800°C
(BAUER, 2007) e a liga Ti-Ta sofre mudanca de fase a partir de 450°C (ZHOU; NIINOMI,
AKAHORI, 2004c). Deste modo, as caracteristicas dos materiais ndo foram alteradas devido

ao tratamento térmico empregado durante a etapa de recobrimento.
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Figura 49: (a)Amostras recobertas a temperatura ambiente (T=25°C + 10°C). E possivel visualizar a falha adesiva
do filme no substrato. (b) Filme descolado da amostra quando o recobrimento foi realizado em T=100°C + 10°C..
(c) Filme aderido na superficie das amostras, apds aquecimento na temperatura T = 150°C + 10°C.

Fonte: Autor.

A primeira camada do filme depositado no substrato é fundamental para o desenvolvimento da
adesdo, pois representa 0 contato entre a superficie e o revestimento. Com a elevagdo da
temperatura do substrato, os &tomos do filme se interagem com os atomos do substrato, criando
uma ligacdo atbmica mais forte do que quando comparado com o substrato em temperatura
ambiente (RAHMAT I et al., 2015). A temperatura do substrato também influencia na formacéo
de goticulas do filme; quando a temperatura do substrato esta abaixo de uma temperatura critica
— ou seja, temperatura que impede a dessorcdo do adsorvente na superficie do substrato, as
goticulas tendem a espirrar e fragmentar (Figura 50a) devido ao impacto no momento da
deposicdo. Estas goticulas fragmentadas possuem caracteristicas indesejadas, como baixa

adesdo, aumento da oxidacdo da superficie e a formagéo de poros (TRAN et al., 2011).

Com o aquecimento do substrato as goticulas tendem a ser contiguas e em forma de disco,
como observado na Figura 50b. Este tipo de goticula, por sua vez, melhora a adesdo do
revestimento, permitindo a obteng&o de revestimentos de baixa porosidade e boas propriedades
de adesdo. Feng et al. (2003) constatou que o aquecimento do substrato de Ti aumentou a
rugosidade e a energia de superficie das amostras, refletindo assim na melhora da molhabilidade
das mesmas. Segundo Paredes et al. (2006) o aumento na molhabilidade do substrato de Ti
utilizado em suas pesquisas influenciou no aumento da adesdo do filme. A rugosidade do
substrato ap0s 0 aquecimento apresenta maior resisténcia térmica, aumentando a interacao
térmica do substrato com as goticulas, como visto nos estudos de Maté&jicek et al. (2013),
Sampath et al. (1999) e Tran et al. (2011).
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O aumento de temperatura do substrato durante a aplicacdo também agiu na evaporagdo
imediata do solvente DMF utilizado na sintese do compdsito, o qual possui ponto de ebuli¢éo
a uma temperatura de 153°C. Este fato também pode ser considerado como um fator de
influéncia na adesdo do filme no substrato, pois através da evaporacdo do DMF, ocorreu a
solidificacdo do filme de P(VDF-TrFE)/BaTiO:s.

Figura 50: Goticulas do filme quando depositadas sobre a superficie. (a) goticulas
fragmentadas (baixa temperatura) (b) goticula em forma de disco (aquecimento do substrato).

1 pm

Fonte: Adaptado de Tran et al. (2011).
5.2.2. Adesao do Filme no Substrato — Ensaio de Scratch Test

O ensaio de Scratch Test ou ensaio de riscamento fornece informag6es sobre os diferentes
modos de falha de revestimentos através de um penetrador, onde ¢é aplicada uma forca normal
(N) sobre a superficie da amostra recoberta. A forca normal sofre um aumento gradual até que
ocorra a primeira falha do revestimento. A forca que ocasiona essa falha é chamada de forga
normal critica (Lc2), considerada como o principal pardmetro para avaliacdo da adesdo do
recobrimento no substrato. A posicdo da fissura de interesse foi observada através de um
microscopio éptico, a qual foi relacionada com a curva da for¢a normal obtida durante o ensaio,
fornecendo os valores de Lco (ASTM C1624-05, 2015; TELES; DE MELLO; DA SILVA,
2017).

Como observado na Figura 51b, o recobrimento sofre deformac&o progressiva a medida que a
carga do indentador é aumentada. Por este motivo, é possivel observar um sulco acompanhado
por pequenas trincas entre Lci € Lco - representado pela distancia “d”, indicando que o
recobrimento suporta as cargas iniciais. A partir da carga Lcz, quando a carga critica € atingida,
o0 substrato fica exposto e o filme sofre uma fragmentacdo de comprimento consideravel, se
estendendo lateralmente até o final do risco feito pelo indentador. Neste ponto, observa-se que

o filme sofreu um enrugamento, indicando que o indentador foi tensionando o recobrimento até
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o término da aplicacdo da carga. A delaminacao do recobrimento pode ser explicada devido a
diferenca de textura entre o filme de P(VDF-TrFE)/BaTiOz e a superficie metalica (BULL,; G-
BERASETEGUI, 2006). Este tipo de falha é caracterizada como falha coesiva, a qual ocorre
devido a tracdo imposta pelo indentador & medida que este tensiona o filme fino e fragil
depositado em um substrato ddctil (QUAZI et al., 2018).

Figura 51: Curva representativa da Forga z (N) x Deslocamento (mm) e imagem obtida através de um microscopio
oOptico acoplado ao esclerdmetro da amostra de Ti-cp recoberta tratada superficialmente por ataque quimico.

Filme “enrugado”

25
20

15 -

Forga z (N)

10 -

Substrato exposto

ok Forga z (N) ~
1 1 1 1 1 1 1 500 pm
00 05 10 15 20 25 30

Distancia (mm)

Fonte: Autor.

Segundo Kusakabe et al. (2015), a falha coesiva em filmes finos ocorre por compresséo,
ocasionando no enrugamento da pelicula e armazenando energia na superficie. Quando a
energia liberada pelo indentador é maior do que a energia livre interfacial entre o filme e o
substrato, ocorre a delaminacdo e falha do recobrimento. A partir do momento em que o
indentador provoca a delaminacdo do revestimento, a carga critica sofre mudancas abruptas, as
quais podem ser vistas na curva Forca (N) x Deslocamento (mm) da Figura 51a, a qual
representa 0 comportamento do recobrimento quanto submetido a uma carga progressiva. Os
picos indicam as regides de falha do revestimento, sendo o pico de maior amplitude a etapa de

exposicao do substrato.

Através dos resultados obtidos pela curva For¢a x Deslocamento, os quais estdo organizados na
Tabela 18, a carga critica para cada amostra e seu tratamento de superficie foi divergente.
Observando a amostra de Ti-cp atacada quimicamente, o valor de carga critica encontrado foi
0 menor em relagdo as demais amostras, demonstrando menor adeséo do filme ao substrato se
comparado com os substratos tratados por lixamento. Ja para a liga Ti-30Ta lixada, o valor de
Lco foi significativamente mais elevado. Esse valor expressa que o filme se aderiu melhor na

amostra da liga Ti-30Ta com a superficie lixada, sendo necessario a aplicacdo de uma carga
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consideravelmente maior para retirar o filme do substrato quando comparado as outras
amostras. Esse resultado ja era esperado devido aos calculos de energia de superficie e
molhabilidade descritos nas Tabela 15 e Tabela 16, confirmando que quanto maior a energia de

superficie e hidrofilicidade da amostra, maior é a adeséo do filme no substrato.

Tabela 18: Média da carga critica Lc e coeficiente de atrito m para as amostras recobertas apés o ensaio de

riscamento.
Carga Critica Lc2 (N) Coeficiente de Atrito m
Amostras
Lixamento Atgqye Lixamento Atague Quimico
Quimico
Ti 3,57+£09 2,23+0,3 0,31 0,24
Ti-30Ta 8,06 £0,8 436+04 0,36 0,33

Segundo Ramahti et al. (2015), a adesdo do filme no substrato de Ti-30Ta pode ter sido superior
as amostras de Ti-cp, como observado na Figura 52, devido a interacdo do tantalo com o
oxigénio, resultando em uma camada de Oxido de tantalo na superficie do substrato. Esta
camada pode ter hidrolisado durante a preparacdo da amostra, permitindo o aumento de
adesividade em relacdo as amostras de Ti-cp, as quais foram preparadas da mesma forma.
Ainda, ap6s o enrugamento do filme em ambos substratos, percebeu-se que houve o
desprendimento do filme da interface metélica. Isso significa que, além da falha coesiva,
também houve falha adesiva do filme depositado, a qual esta relacionada a tensdo residual que
atua enfraquecendo as ligac6es entre o filme e o substrato (YANG; CHANG, 2001). A curva
Forca x Deslocamento se mantém linear porque apesar das falhas ocorridas no filme, o
indentador ndo sofreu nenhuma interrupcdo em seu percurso devido as caracteristicas

superficiais.

(Espago intencionalmente deixado em branco).
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Figura 52: Ensaio de riscamento na amostra de Ti-30Ta com a superficie lixada. Observa-se que o filme teve um
comportamento melhor quando comparado a curva observada na figura anterior.
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Fonte: Autor.

Através das Figura 53 e Figura 54, é possivel analisar a interface entre o filme de revestimento
e substrato da liga Ti-30Ta com superficies tratadas de diferentes formas. A Figura 53a, a qual
corresponde ao substrato de Ti-30Ta atacado quimicamente, indica que a distribuicdo da
camada do filme ndo foi tdo homogénea quando comparado com a Figura 53b, na qual é

possivel observar que a ligacao fisica entre o substrato lixado e o filme foi mais elevada.

Figura 53: Micrografia obtida por MEV evidenciando o recobrimento e a interface da liga Ti-
30Ta. (a) representa a superficie atacada quimicamente recoberta e (b) a superficie lixada

Filme de P(VDF-TrFE)/BaTiO3

Substrato Ti-30Ta (AQ)

Substrato Ti-30Ta (L)

WSEMHV: 5.0 kv WD 1554 mm i | T | VEGAS TESCAN W SER V2 5.0 KV [IWD=18.66 mm [T | P VEGAS TESCAN
SEM MAG: 500 X Det: SE 400 im /1 SEM MAG: 500 X 100 pm’ ‘7 f
Ti30Ta AlaqueQuimico = 2 [Date(mmly): 09!19/18| Performance in nanospace! ] Ti30Ta'Lixa-2 Date(m/dly): 09/19/18] Performance in nanospace; 4 ‘

Fonte: Autor.

Ja na micrografia representada pela Figura 54a, a qual representa a superficie do substrato de

Ti-cp atacada quimicamente, observa-se a porc¢do inferior do recobrimento “descolada” da
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superficie da amostra. E possivel analisar nesta figura o0 comportamento da primeira camada
depositada no substrato. A Figura 54b, indica que o substrato lixado foi recoberto de forma
mais uniforme, o que propiciou uma melhor aderéncia ao filme de recobrimento, como
observado na interface do material. Também é possivel visualizar os picos e vales da superficie

do filme, caracterizando assim a rugosidade superficial da amostra.

Uma situacdo semelhante a ocorrida neste estudo foi encontrada no trabalho realizado por Avila
et al. (2018), onde o filme composto por HAp também se soltou do substrato de Ti-cp apds a
carga critica ser atingida. Bolbasov et al. (2017) relata a ocorréncia de falha coesiva do filme
de P(VDF-TeFE) em conjunto com a HAp, visto que a cerdmica influencia diminuindo a forca
coesiva e a elongacéo do filme. O mesmo ocorre em Yang & Chang (2001), porém o substrato
utilizado foi a liga Ti-6Al-4V. Cheng et al. (2009) obteve resultados melhorados em relacdo a

adesdo apds a adi¢do de Fldor no recobrimento de HAp.

Figura 54: Micrografia obtida por MEV evidenciando o recobrimento e a interface da amostra de
Ti. (a) representa a superficie atacada quimicamente recoberta e (b) a superficie lixada recoberta.
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Fonte: Autor.

Apesar da falha adesiva ser encontrada nos substratos de Ti-cp e Ti-30Ta com a deposic¢do de
P(VDF-TrFE)/BaTiO3, métodos para aumentar a adeséo de filmes em substratos metalicos vem
sendo investigadas. A aplicacdo de camadas de ligantes adequados, como o0 uso da cola epoxy
2214- NMF fabricada pela 3M Scotch-weld pode ser uma solugdo, como demonstra os estudos

de Bolbasov et al. (2017). Segundo informacdes retiradas do guia Schotch-Weld 3M Structural
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Adhesive (2017), essa cola com base em materiais poliméricos promove resisténcia a altas

temperaturas e a forcas cisalhantes.

E possivel comparar o ensaio de risco as condi¢des de uso de implantes a longo prazo e as
situagbes de preparacdo dos materiais cirurgicos na area de implantodontia. Como o
revestimento suportou as cargas iniciais aplicadas pelo indentador, subentende-se que certa
quantidade de dano poderia ser tolerada em relacdo ao implante revestido na fase de manuseio

de pecas ou implantacéo bioldgica.

5.3. Caracterizacao de Superficie da Liga Ti-30Ta Recoberta com
0 Compésito P(VDF-TrFE)/BaTiO3

5.3.1. Energia de Superficie

As propriedades de superficie de um implante, como sua topografia e energia de superficie
melhoram suas caracteristicas de molhabilidade, refletindo diretamente na aceleracdo do
processo de osseointegracdo devido as interagdes que ocorrem entre a superficie do implante
com o meio bioldgico (WEN; NOURI, 2015b). Segundo Feng et al. (2003), as células possuem
melhor comportamento biol6gico quando em contato com superficies que apresentam alta
energia, caracterizadas por possuirem a face 4spera, com a presenca de poros e textura. E valido
ressaltar que a aderéncia das células no implante é considerada como excelente quando a
energia superficial do recobrimento é considerada como maior do que a energia de superficie
da célula (LAl et al., 2010).

Essas alteracGes de superficie sdo essenciais para biomateriais utilizados em aplicacdes
ortopédicas e ortodbnticas, pois se assemelham a arquitetura natural do tecido 6sseo. Deste
modo, é possivel encadear uma resposta positiva das células osteoblasticas quando em contato

com a superficie do implante, como observado em Subramani et al. (2017).

Na Tabela 19 estdo os valores calculados de energia de superficie para as amostras recobertas.
Como as amostras recobertas ndo possuem diferencas significativas entre as medidas de angulo
de contato (como observa-se na Tabela 20), calculou-se a energia de superficie sem considerar

o tratamento de superficie anterior ao processo de recobrimento.
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Tabela 19: Energia de superficie das amostras de Ti e Ti-30Ta recobertas

Energia de Superficie [mN/m]

Amostra Y
Ti-30Ta + P(VDF-TrFE)/BaTiOs3 41,27
Ti-cp + P(VDF-TrFE)/BaTiO3 40,13

Analisando os dados da tabela, percebe-se que a energia de superficie das amostras recobertas
de Ti e Ti-30Ta sdo muito proximas. Isto ocorre porque o angulo de contato foi medido em
relacdo a superficie do filme de P(VDF-TrFE)/BaTiOs, que € 0 mesmo para ambas as amostras
e possuem as mesmas caracteristicas microestruturais e superficiais, independente do substrato.
Redey et al. (1999) observaram a adeséo de osteoclastos em relacdo a energia de superficie do
material. Foi constatado que, para 0os materiais com energia de superficie correspondente a 44
mN/m e 58 mN/m houve maior aderéncia de células do que para a energia de superficie
correspondente a 9 mN/m. Feng et al. (2003) observou que células osteoblasticas se aderiram
a superficie do substrato de Ti devido a sua alta energia de superficie, a qual corresponde a 35
mN/m. Zhao et al. (2005) verificaram em seus estudos que osteoblastos cultivados em
superficies de Ti com maior energia aumentam a atividade da fosfatase alcalina e da

osteocalcina, melhorando assim a mineralizacdo 0ssea.
5.3.2. Molhabilidade da Superficie de P(VDF-TrFE)/BaTiO3

A propriedade de molhabilidade de superficie pode ser considerada como a primeira e mais
importante caracteristica do estagio inicial da recuperacdo do tecido biol6gico em decorréncia
de um material implantado. Essa caracteristica permite o controle da adsorcéo das proteinas do
corpo, que reflete diretamente na ancoragem celular superficial ao implante. Por este motivo, a
molhabilidade ¢é considerada como um dos principais critérios que definem a
biocompatibilidade de um implante (PAITAL; DAHOTRE, 2009). Deste modo, com o intuito
de determinar a molhabilidade do filme de P(VDF-TrFE)/BaTiOs, foi realizado o estudo do

angulo de contato das amostras recobertas. Os resultados estédo expostos na Tabela 20.

(Espaco intencionalmente deixado em branco).
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Tabela 20: Angulo de contato obtido através da deposicao de gota de dgua séssil nas amostras de Ti e Ti-30Ta
recobertas com o material composito.

Angulo de Contato [0]

Amostras
Lixa Ataque Quimico
Ti 789+58 80,3+5,9
Ti-30Ta 829+53 85,1142

Analisando os dados da tabela, observa-se que tanto as amostras de Ti-cp como as amostras da
liga Ti-30Ta apresentaram angulo 0 proximos quando comparados entre si, demonstrando que
o0 tipo de tratamento de superficie anterior ao processo de recobrimento e a diferenca dos
materiais utilizados como substrato ndo interferiu nas caracteristicas hidrofilicas do
recobrimento de P(VDF-TrFE)/BaTiOs. Em relagcdo & molhabilidade do material recoberto
verificou-se que a superficie do filme possui caracteristicas hidrofilicas, com valores menores

do que 90° - angulo considerado limite para superficies hidrofilicas.

Bolbasov et al. (2017) encontrou em seus estudos diversos valores de angulo de contato para
cada uma das diferentes composi¢des de P(VDF-TrFE) em seu material. No caso do copolimero
puro (100%wt), o angulo de contato encontrado foi 100°. Ja para o material sintetizado com
50%wt do copolimero adicionado a hidroxiapatita (HAp), houve um decaimento do angulo para
85°. Em relacdo ao copolimero P(VDF-TrFE), os valores de angulo de contato encontrados nos
estudos de Martins et al. (2016) e Tseng et al. (2013), sdo muito proximos aos valores obtidos
do filme de P(VDF-TrFE)/BaTiOsz apresentados na tabela acima.

E importante salientar que o copolimero P(VDF-TrFE) possui natureza hidrofébica devido a
eletronegatividade dos atomos de Fltor (BOLBASQV et al., 2017). Deste modo, pode-se dizer
que o decréscimo do angulo de contato obtido neste estudo foi resultado da adigéo da ceramica
na matriz polimérica, que reflete na melhora das caracteristicas hidrofilicas da superficie, como

também visto em Teixeira et al. (2011).

Em contrapartida, também foi possivel verificar as caracteristicas adsorsivas do material através
do comportamento da agua deionizada quando em contato com a superficie recoberta num
periodo de 60 minutos, como visto na Figura 55. Observa-se que houve um decréscimo do
angulo em média de 15° para cada intervalo de tempo medido. Essa analise também pode ser

vista em Teixeira et al. (2011), onde o angulo de contato da membrana de P(VDF-
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TrFE)/BaTiOz decaiu entre 90° - 60° em um intervalo de 5 minutos, indicando que houve

adsorcédo da agua depositada na superficie.

Figura 55: Analise das caracteristicas adsorsivas do filme de P(VDF-
TrFE)/BaTiO3 através do angulo de contato.
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Fonte: Autor.

Quando um material é implantado no organismo, a rapida adsor¢do de proteinas existente no
sangue faz a conexao entre superficie externa com o meio bioldgico, fazendo uma “traducao”
das propriedades superficiais do material para que as células possam se integrar ao implante.
Assim, a camada adsorvida de proteinas é considerada como mediador chave para ancoragem
celular. A osseointegracdo, ou seja, interacdo entre implante-tecido 6sseo, depende do contato
destas proteinas mediadoras para que as células possam se diferenciar e proliferar ao redor do
implante. Por este motivo, as caracteristicas adsorsivas do composito em estudo sdo essenciais

para aplicacdes de implantes ortopédicos e ortoddnticos (WILSON et al., 2005).

Segundo Silva-Bermudez & Rodil (2013) e Gittens et al. (2014), quando em contato com 0
sangue e fluidos biologicos, a superficie hidrofilica promove a adsorc¢ao de proteinas de modo
que a adesd@o celular seja ampliada. Ja superficies hidrofdbicas, que possuem baixa energia
superficial, atuam desnaturando as proteinas, o que provoca uma alteracdo em suas estruturas.
Essas alteracdes fazem com que os sitios de ligacdo celular sejam inacessiveis, resultando em

uma baixa adesdo celular e implicando de forma negativa na biofuncionalidade do implante.
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5.3.3. Rugosidade da Superficie da Liga Ti-30Ta recoberta com o composito
P(VDF-TrFE)/BaTiO3

A presenca da rugosidade na superficie de implantes repercute na ligacdo implante-0sso,
promovendo uma estabilizacéo inicial para que as células dsseas possam se fixar e crescer na
superficie do implante. Deste modo, o substrato com topografia caracteristica apresenta maior
area de superficie, promovendo uma maior interacdo com as proteinas (WEN; NOURI, 2015a).

A rugosidade do filme depositado nas superficies de Ti-cp e Ti-30Ta esta representada na
Tabela 21. A Figura 56 representa a topografia do filme; ja a rugosidade representada na forma

tridimensional pode ser vista na Figura 57.

Tabela 21: Rugosidade do filme depositado sobre os substratos de Ti e Ti-30Ta

Rugosidade [pm]

Amostra Ra
Ti-30Ta + P(VDF-TrFE)/BaTiOs 0,254 +0,3
Ti-cp + P(VDF-TrFE)/BaTiO3 0,240+ 0,5

Figura 56: Micrografia obtida por MEV da topografia do filme de
P(VDF-TrFE)/BaTiOs3 depositado no substrato de Ti-30Ta.
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Fonte: Autor.



117

Figura 57: Imagem obtida por MEV com simulacdo AFM da superficie de Ti-30Ta recoberta com o filme P(VDF-
TrFE)/BaTiO3. Observa-se uma grande quantidade de picos e vales na imagem tridimensional.
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Fonte: Autor.

A rugosidade da superficie de um implante € extremamente importante para a recuperacdo do
tecido 6sseo devido a sua influéncia na quantidade de proteinas adsorvidas, além de induzir a
conformacdo e orientacdo adotada pelas proteinas na adsorcdo. Além disso, a rugosidade
influencia nas propriedades biomecéanicas, como a estabilidade e a distribuicdo da tensdo do
implante no meio biolégico (DAMIATI et al., 2018).

Segundo Damiati et al. (2018) e Lee et al. (2018), o valor da rugosidade de uma superficie para
fixacdo celular deve ser abaixo de 0,2um. Este valor é considerado ideal porque impede a
proliferacdo de bactérias na superficie, sendo que estas sdo relativamente maiores do que as
células 6sseas. Deste modo, além das propriedades de superficie, o recobrimento também deve

ser capaz de inibir o crescimento bacteriano.

Considerando as medidas obtidas neste estudo, pode-se dizer que estas estdo dentro da faixa de
valores encontrados na literatura, sendo capazes de produzir a ancoragem celular e dificultar a

adesdo de bactérias na superficie do implante.
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5.4. Caracterizacdo Mecéanica da Liga Ti-30Ta

5.4.1. Microdureza Vickers

Como o material implantado terd contato direto com o tecido biologico, a dureza do material
utilizado deve estar entre valores aceitaveis para que nao ocorra desgaste tanto do tecido em
contato quanto do proprio material (KONATU, 2013).

O ensaio de Microdureza Vickers foi realizado com o intuito de verificar se o tratamento
superficial anterior ao processo de recobrimento interferiu na propriedade do material. Os
resultados podem ser verificados na Tabela 22.

Tabela 22: Microdureza Vickers da liga Ti-30Ta tratada superficialmente apos aplicagdo de uma carga
equivalente a 0,01 kgf .

Microdureza Vickers [HV 0,01] Microdureza Vickers [GPa]
Amostra Lixa Ataque Quimico Lixa Atague Quimico
Ti-30Ta 187,3 134,4 1,84 1,32

Através das medidas obtidas, percebe-se que o tipo de tratamento de superficie influenciou no
ensaio de microdureza. A amostra com a superficie lixada possui um valor para microdureza

consideravelmente maior do que com ataque quimico.

A composicdo da liga com 30% de Ta faz com que a microestrutura transformada pela fase
martensita B disperse a fase o na matriz §, melhorando assim as propriedades mecénicas da liga.
Rocha (2002), apds realizar um tratamento térmico a 400°C por 10h em uma liga de Ti-50Ta,
encontrou um valor préximo ao determinado neste trabalho, correspondendo a 1,089 GPa.

Relacionando o valor da Microdureza Vickers do osso cortical, a qual possui um valor de 104
HV (1,02 GPa) segundo Dantas et al. (2017), com a microdureza da liga em estudo, percebe-se
que o valor obtido para a amostra de Ti-30Ta com superficie atacada quimicamente € a que
mais se aproxima da microdureza do tecido 0sseo. Entretanto, em ambos os valores obtidos
para a liga Ti-30Ta, constata-se que a dureza obtida é maior, significando que a liga possui

maior resisténcia a aplicacdo de cargas do que 0 0sso.
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5.4.2. Mddulo de Elasticidade

O mddulo de elasticidade é uma propriedade mecanica que define o sucesso de um material
implantado, considerando o efeito de stress shielding. Os resultados obtidos para as amostras
Ti-30Ta recobertas e Ti-30Ta sem recobrimento estdo representadas na Tabela 23.

Tabela 23: Mddulo de Elasticidade da Liga Ti-30Ta Recobertas e Ndo Recobertas

Mddulo de Elasticidade E [GPa]

Material E
Ti-30Ta + P(VDF-TrFE)/BaTiOs; 55,52
Ti-30Ta 73,29

Analisando os dados da tabela, percebe-se que houve uma diminuicdo do modulo de
elasticidade em relagéo a amostra com recobrimento. O comportamento da curva, representada
pela Figura 58, indica a existéncia de um platd de estresse, que pode ser atribuido a
transformagdo da fase martensita o, fazendo com que haja uma reorientagcdo desta fase em uma
tensdo especifica, diminuindo o modulo de elasticidade da amostra recoberta. Esse
comportamento também foi visto em Guo et al. (2015), em uma liga binaria de Ti-Nb; em
Ramezannejad et al. (2018), que estudaram a liga Ni-Ti e em Xiong et al. (2016), através dos
estudos da liga Ti-20Zr-10Nb-4Ta. O platé exibido no comportamento da liga Ti-30Ta indica
gue a mesma possui baixa resisténcia ao escoamento, influenciando de forma negativa no uso
da liga como substituto de tecidos duros. Por este motivo, indica-se 0 uso desta liga como
aplicacdo de implantes em areas que recebem menores tensdes mecanicas/cargas ciclicas em

relacdo a implantes ortopédicos, como implantes dentarios e implantes faciais, por exemplo.

Relacionando os valores obtidos para 0 modulo de elasticidade com o mddulo do osso cortical,
0 qual possui uma faixa de valores entre 10 — 30 GPa ((ZHOU; NIINOMI; AKAHORI, 2004a),
observa-se que tanto a liga de Ti-30Ta sem recobrimento assim como a liga Ti-30Ta recoberta,
apesar de possuirem seu modulo elevado quando comparado ao 0sso, apresentam valores mais
compativeis do que as demais ligas de titanio existentes no mercado. Ainda, a liga recoberta
com o composito apresentou um maédulo de elasticidade menor do que a liga sem recobrimento,
melhorando assim a transferéncia de tensdo entre um implante formado pela liga Ti-30Ta

recoberta, o que favorece o processo de osseointegracao.



Figura 58: Curvas Tensdo x Deformag&o das Amostras Ti-30Ta sem recobrimento
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5.5. Ensaios de Biocompatibilidade

5.5.1. Analise de Crescimento de Biofilmes

A presenca de micro-organismos patdgenos e o desenvolvimento de biofilmes ao redor do
implante s&o os principais fatores que desencadeiam respostas pelo organismo, como infecgdes
e inflamacdo do tecido em recuperagdo (BESINIS et al., 2017). Quando o material é
implantado, o corpo humano estimula uma série de eventos bioldgicos, incluindo a disputa de
bactérias e células hospedeiras que pretendem colonizar a superficie do implante. Como a
estrutura celular bacteriana possui grupos funcionais em sua superficie, como fosforil , carboxil
e amino, por exemplo, a bactéria é capaz de interagir fisico-quimicamente com os ions
existentes na superficie do material implantado e ocasionar inflamacGes na regido do implante
através da destruicdo das células sadias do tecido. Consequentemente, é necessario um longo
periodo de tratamento com antibidtico, além de realizar de diversos procedimentos cirdrgicos,
sendo 0 mais grave dos casos a remocao do implante do organismo (BESINIS et al., 2017; DE
AVILA et al., 2015; PEREZ-TANOIRA et al., 2017).

Geralmente, a infec¢do bacteriana é resultado da contaminacéo do sitio cirdrgico ou da area que
circunda o implante (CUNHA et al., 2016). A formacéo de biofilmes ocorre quando 0 meio
bioldgico oferece condicBes favoraveis para que as bactérias se multipliquem no envolto do
material implantado. Em particular, as cepas bacterianas que circundam o implante possuem
alta resisténcia a antibioticos, como no caso das gram-positivas Staphyloccoccus aureus e
Staphylococcus epidermidis (DE BREW et al., 2016; NUNE et al., 2017; PATEL et al., 2016).

Por este motivo, buscou-se analisar o crescimento bacteriano na superficie da liga Ti-30Ta
recoberta com P(VDF-TrFE)/BaTiOs utilizando cepas de Staphylococcus aureus e
Staphylococcus epidermidis, sendo que estes tipos de bactérias possuem maior incidéncia

quando relacionado as infec¢des associadas a dispositivos médicos implantaveis.

O histograma ilustrado na Figura 59 representa a comparacao entre os dois tipos de bactérias e
0 comportamento adesivo de ambas, avaliadas tanto na superficie com recobrimento e sem
recobrimento. Estatisticamente, os valores de UFC (Unidades Formadoras de Colénias) para a
bactéria do tipo Staphylococcus aureus ndo apresentou diferencas significativas. Isto significa
que tanto para a superficie recoberta com o filme de P(VDF-TrFE)/BaTiOz, como para a

superficie de Ti-30Ta sem recobrimento, o crescimento de col6nias foi praticamente 0 mesmo.
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Deste modo, o filme néo teve papel significativo em relacéo a reducéo de formac&o de biofilmes
por bactérias. Ja em relacdo a Staphylococcus epidermidis, as amostras recobertas apresentaram
uma formacao de coldnias maior quando comparado a S. aureus, indicando que neste caso, 0

filme pode ter proporcionado o crescimento de bactérias na superficie da amostra.

Figura 59: Histograma comparativo das unidades formadoras de colénia (UFC) para as
bactérias S. aureus e S. epidermidis obtido através do teste T de Student (p<0,05).
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Fonte: Autor.

Correlacionando a rugosidade com o crescimento de biofilmes, foi relatado por Braem et al.
(2014) o comportamento das bactérias S. aureus e S. epidermidis quando em contato com
superficies de Ti rugosas e porosas. Os resultados obtidos pelos autores mostraram que 0s
biofilmes eram mais intensos nas superficies com rugosidade Ra na faixa de 5-8um do que em
superficies com rugosidade entre 0,3-0,5um. Cunha et al. (2016) demonstraram que o
crescimento bacteriano foi reduzido em superficies com Ra em torno de 0,3um, limitando assim
a formacao de biofilmes. A rugosidade obtida neste trabalho corresponde a < 0,2 um =+ 0,05.
Portanto, pode-se concluir que a rugosidade da liga Ti-30Ta recoberta com o filme P(VDF-
TrFE)/BaTiOz esta dentro de um valor aceitavel, reduzindo assim a probabilidade das bactérias

aderirem e proliferarem na superficie do material.

Alguns polimeros possuem caracteristicas de repulsao de proteinas, afetando diretamente nas
propriedades anti-inscrustantes. Essa caracteristica impede a adesao de certos tipos de bactérias,
como a Staphylococcus aureus e a Pseudomonas aeruginosa. No entanto, a bactéria do tipo
Staphylococcus epidermidis, a qual é considerada oportunista, utiliza adesinas ndo-proteicas,

como os polissacarideos e DNA extracelular, as quais ndo podem ser repelidas pelo filme
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polimérico. Assim, a S. epidermidis possui maior capacidade para promover sua aderéncia
superficial mesmo em materiais recobertos (SKOVDAL et al., 2018; ZENG; OGAKI,
MEYER, 2015).

Outro fator importante a ser considerado esta associado a natureza hidrofilica do revestimento.
Como a maioria das espécies de Staphylococcus possuem parede celular hidrofébica, a adesao
dessas bactérias pode ser reduzida de acordo com a molhabilidade da superficie, aumentando
as caracteristicas hidrofilicas do material. Embora a superficie da liga Ti-30Ta revestida com o
filme de P(VDF-TrFE)/BaTiOs seja de natureza hidrofilica, esta propriedade ainda pode ser
melhorada, diminuindo assim a probabilidade de formacéo de biofilmes na superficie.

5.5.2. Anélise de Hemocompatibilidade (Hemdlise)

A taxa de hemolise das amostras da liga Ti-30Ta e Ti-30Ta recobertas esd demonstrada na
Figura 60. A atividade hemolitica € uma propriedade critica, a qual determina a

biocompatibilidade do material quando em contato com o sangue.

Figura 60: Taxa de hemdlise da liga Ti-30Ta sem recobrimento e
Ti-30Ta com recobrimento analisado estatisticamente atraves do
Teste T de Student, com p< 0,05.
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Os resultados encontrados para ambas as amostras estdo abaixo dos indices tabelados, como
descritos na Tabela 7. Os valores foram avaliados estatisticamente, considerando p < 0,05, ndo
havendo diferencas significativas entre as amostras. Deste modo, foi possivel observar que tanto
a liga de Ti-30Ta como a liga recoberta com o filme P(VDF-TrFE)/BaTiOz ndo apresentaram
atividade hemolitica. Os materiais, quando em contato com o sangue in vitro, ndo causaram a
destruicdo das células sanguineas, como observado na Figura 61.

Figura 61: Amostras da liga Ti-30Ta sem recobrimento (G1) e com recobrimento (G2)

em contato com o sangue. A goticula de sangue encontrada decantada no fundo do tubo
de ensaio se encontra em perfeitas condigdes.

Fonte: Autor.

Esse ensaio foi realizado com o intuito de avaliar o comportamento da liga recoberta quando
em contato com o sangue, ja que tanto o P(VDF-TrFE)/BaTiOz e a liga Ti-30Ta sdo materiais
biocompativeis, como visto em Augustine et al. (2017), Scalize et al. (2016), Rezende et al.
(2016) e Capellato et al. (2013).

Como a superficie recoberta é hemocompativel, é valido estudar outras aplicacbes para o
P(VDF-TrFE)/BaTiOs, como no caso de scaffolds para crescimento de estruturas bioldgicas.
No entanto, somente o ensaio de hemocompatibilidade ndo atesta a seguranca bioldgica do

material. Por este motivo, outros ensaios bioldgicos deverdo ser realizados.
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CONCLUSAO

De acordo com os resultados apresentados até aqui é possivel obter as seguintes conclusdes:

6.1.

A liga recoberta possui potencial quando relacionada as propriedades osteoindutivas e
osteocondutivas devido a comprovacao das fases piezoelétricas realizadas neste estudo;
As propriedades de superficie como rugosidade, molhabilidade e energia de superficie
da liga recoberta indicam potencial para o uso em aplicac6es biomedicas;

A deposicao do filme no substrato foi realizada com éxito e se mostrou eficaz, com uma
distribuicdo homogénea das particulas na superficie;

A adesdo do filme no substrato foi maxima nas amostras da liga Ti-30Ta recobertas
apos o tratamento mecénico através do lixamento, apresentando uma carga critica para
ocasionar falha no recobrimento superior a 8MPa;

Os ensaios de hemocompatibilidade e crescimento de biofilmes confirmam que a liga
recoberta possui grande aplicabilidade na area de implantes dentarios e faciais.

Sugestdes para trabalhos futuros

Como sugestdes para trabalhos futuros, alguns tépicos devem ser abordados, como:

Propor uma adaptacdo da metodologia associado a adesdo do substrato através do uso
de dispositivos que promovam maior aderéncia do filme na superficie;

Sinterizar 0 material recoberto apenas com vacuo, com o intuito de melhorar a
porosidade do filme de recobrimento, porém sem prejudicar suas propriedades
ferroelétricas;

Realizar ensaios bioldgicos in vitro da liga Ti-30Ta recoberta com P(VDF-
TrFE)/BaTiOz a fim de analisar o comportamento das células osteoblésticas em contato
com o material;

Realizar ensaios in vivo da liga Ti-30Ta recoberta com P(VDF-TrFE)/BaTiOz com 0
intuito de avaliar o reparo do tecido Gsseo associado ao tempo de recuperacao,
comprovando assim que a piezoeletricidade do material seja capaz de acelerar o

processo de osseointegracao.
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