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RESUMO

O presente trabalho desenvolveu uma nova prétese para substituicdo de disco da
coluna vertebral lombossacra, dividido em trés macros etapas. Primeira etapa: conceito
biomecanico e projeto assistido por computador (CAD/CAE), simulando estruturalmente o
modelo virtual do implante. Segunda etapa: andlise dos processos de fabricagdo, metalurgia
do p6 convencional (MPC) e por moldagem de pds por injecao (MIM), avaliando seus
parametros. Terceira etapa: selecdo do processo que mais se adaptou ao desenvolvimento de
um implante, até a producdo do protétipo de um implante. Foi utilizado p6 comercialmente
puro (99,5% Ti), com morfologia lamelar. A metalurgia do p6 convencional (MPC) foi a
selecionada para a fabricacdo do protétipo da nova prétese, compactada a 600 MPa e
sinterizada a 1100°C durante 3h, neste patamar. O limite de elasticidade apds a sinterizacao
dos corpos de prova foi superior a 600 MPa, com densidade préxima a 4,04g/cm’. A
porosidade foi avaliada por comparacdo volumétrica e imagens obtidas em MEV.
Posteriormente foi analisada em software de processamento de imagens em diferentes regides
das amostras. A porosidade foi obtida por dois métodos: o primeiro considerou a imagem de
uma superficie da amostra seguida pela variacdo da densidade em “bulk”. O resultado da
porosidade ficou entre 100um e 500um, faixa considerada adequada para a vascularizacio e
crescimento 6sseo. Foi aplicado uma carga de 3400N no modelo virtual do implante e a
tensdo resultante ficou abaixo de 60MPa. O resultado médio das densidades dos protétipos

por Arquimedes do implante fabricados, foi de 4,05g/cm”.

Palavras-chave: prétese de disco; metalurgia do po; titanio;
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ABSTRACT

The present study developed a new prosthesis to replace lumbosacral disks. It was
divided in three steps. First step: biomechanical concept and computer assisted project
(CAD/CAE), simulating the structure of the virtual model of the implant. Second step:
analysis of manufacture process, conventional powder metallurgy (PM) and powder molding
through injection, evaluating its parameters. Third step: selection of the process which best
adapted to the development of an implant, up to the production of the implant prototype.
Commercially pure powder (99,5% Ti) with lamellar morphology was used. Conventional
powder metallurgy was selected to manufacture the new prosthesis, compacted at 600 MPa
and sintered at 1100°C for 3 hours. The limit of elasticity after billets were sintered was above
700 MPa, and the density around 4,04g/cm’. Porosity was evaluated through images obtained
in a SEM which were later analyzed by an image processing software in different parts of the
billets. The result of porosity was between 100um and 500um, an adequate range for
vascularization and bone growth. A charge of 3400N was applied to the virtual model of the
implant and the resulting tension was under 60MPa. The resulting density in the manufactured

prototypes was 4,05 g/cm3’ on average.

Key-words: disk prosthesis, powder metallurgy, Titanium;
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1. INTRODUCAO

A unido entre a medicina e a engenharia se consolidou desde os tempos remotos,
quando o homem teve que criar dispositivos para amenizar seu sofrimento ou até alcangar a
cura. Um bom exemplo desta unido sdo as talas ortopédicas, que foram as primeiras pecas
criadas com fins medicinais e até hoje sdo utilizadas. Esta se tornando comum a engenharia
estar a servico da medicina, influenciando nas cirurgias, tornando-as menos invasivas e de
recuperacao mais rapida.

Os gastos com ortopedia, pelo do Sistema Unico de Saide do Brasil em 2004,
totalizaram cerca de 60 milhdes de reais, com 6.337 itens. Destes 60 milhoes, sete milhdes
foram gastos em implantes utilizadas em 1.500 cirurgias de revisdao (ANVISA 2009). Ainda
assim, estes numeros nio representam a demanda real e, com o aumento continuado da
longevidade do brasileiro, se tornard prioritiria a ampliagdo da oferta desta tecnologia
(CARVALHO, et al. 2006).

Os primeiros implantes de coluna com fungcdo de fixacdo, de espacamento e
amortecimento de cargas podem ser descritos como uma placa fixa por dois parafusos
engastados, em duas vértebras adjacentes. Alguns autores (ROY-CAMILLE, SAILLANT e
MAZEL 1986) relataram problemas de afrouxamento em préteses constituidas de uma placa
com dois parafusos, utilizadas para a fixagdo interna da coluna lombossacra, ocasionados pela
reabsor¢do 6ssea sob a placa, quando utilizados parafusos convencionais. Médicos e
pesquisadores sugeriram vdrias alternativas para o problema de fixa¢do de implantes, porém
Toledo (TOLEDO 1989) resolveu fazer uma avaliagdo mecanica dos dispositivos utilizados
convencionalmente na época, para melhor entender a funcionalidade e o projeto dos
implantes.

Com a evolugdo tecnoldgica, em meados dos anos 80 a fixacdo pedicular ganhou
aceitacdo crescente devido as suas vantagens em relacdo as técnicas convencionais, como as
de fixacdo por placas. Uma vantagem interessante desta técnica, é que se torna mais dificil
invadir o canal neural se comparada, por exemplo, a implantes baseados em ganchos ou de
amarrilhos sub-laminares (NASHENSON, SCHULTZ ¢ BERKSON 1979) (DENIS 1984)
(LUQUE, CASSIS e RAMIREZ-VILLELA 1982).

A Artroplastia total de discos € a proxima fronteira para gerenciamento cirdrgico em
patologias e discogeneses do disco intervertebral (ROUSSEAU 2006). A substituicdo total de
discos é uma nova abordagem para estabilizar dinamicamente a coluna vertebral em

segmentos funcionais.
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As moléstias relacionadas a coluna vertebral humana receberam grande ateng¢do apds o
aparecimento de materiais mais rigidos e biocompativeis, como o ago inoxidavel e as ligas de
titanio. Foram desenvolvidos produtos e tratamentos para uma série de patologias da coluna
vertebral, inclusive males ocasionados por traumatismo, deformidades e tumores. Dores
cronicas na coluna sdao problemas comuns no geral da populagao, e 13 milhdes de consultas
realizadas sdo estimadas nos EUA por ano (SPIVAK e BENDO 2002).

Implantes de substituicdo total de disco s@o recomendados para reduzir dores
associadas a patologias do disco intervertebral, preservando o movimento da coluna e
prevenindo a degeneragdo de discos adjacentes.

Na metade da década de 90, pesquisadores brasileiros projetaram um implante
utilizando a liga Ti6Al4V para a fixacdo da coluna lombossacra. Ensaios foram realizados
para a determinacdo da estabilidade axial e radial, o limite de elasticidade e a resisténcia
mecanica do novo dispositivo (TOLEDO 1989).

Os materiais utilizados em implantes devem ser biocompativeis, ou seja, inertes
quando aplicados no corpo humano. Orgdos governamentais como a ANVISA (ANVISA
2009) para o Brasil e o FDA - Food and Drug Administration (FDA 2008), regulamentam
desde a fabricacdo até a manipulacdo pelos profissionais que utilizam os implantes. Para
implantes de coluna, os materiais mais utilizados s@o as ligas de aco inox, como ASTM
F136/F138, que nos ultimos anos vem sendo substituidas pelas ligas de titdnio, como por
exemplo, a liga Ti6Al4V. A natureza da substituicdo estd na melhor visualizacdo a
ressonancia magnética obtida pelas ligas de titanio e a melhor aderéncia do tecido dsseo ao
titinio (APARICIO, et al. 2000). Em contrapartida, as ligas de titnio oferecem uma menor
resisténcia mecanica, usinabilidade e conformabilidade inferiores se comparadas as ligas de
aco inox, devido a sua microestrutura atdmica (CALLISTER Jr. 2002).

O baixo médulo de elasticidade do titdnio puro (~100GPa), quando comparado ha
modulos de outros biomateriais metélicos, favorece sua aplicagdo como implante pois se
aproxima as caracteristicas do osso (10 ~ 30 GPa). Assim, possibilita melhor distribuicao de
cargas nas regioes adjacentes ao implante e, conseqiientemente, reducdo da dor no periodo
inicial da recuperacio do paciente (BREME, WADEWITZ e FURBACHER 1990) (CHEN, et
al. 2009) (CACHINHO e CORREIA 2007).

Desenvolver um implante ortopédico de qualidade requer o conhecimento das tensdes
as quais ele serd submetido dentro do corpo do paciente, e as limitacdes do dispositivo
implantado em relacdo ao material e ao projeto selecionado. Atualmente uma drea da

engenharia, a Biomecanica se encarrega deste estudo para que pacientes e médicos sintam-se
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confortaveis e seguros ao optar pelo implante mais adequado as necessidades de cada caso
cirtrgico.

Na biomecanica, cdlculos matemadticos e metodologias de desenvolvimento de
produtos criam condi¢des virtuais muito semelhantes ao corpo humano, atendendo as
exigéncias clinicas de um implante ou de uma prétese. As ferramentas computacionais do tipo
CAD (Design Auxiliado por Computador) e CAE (Engenharia Auxiliada por Computador)
sdo utilizadas extensivamente pela industria de implantes e préteses para o aprimoramento de
seus produtos, possibilitando, por exemplo, modificacdo na geometria, ensaios estruturais
virtuais e selecao de materiais (HELGASONB, et al. 2008).

A metalurgia do p6 (MP) é um processo metalirgico para fabricacdo de pecas que
utiliza pés metdlicos em sua producdo. A MP possibilita fabricar componentes com suas
formas definitivas, dentro de tolerdncias muito estreitas sem a necessidade de usinagem
posterior ou outra operacdo de acabamento, que dependendo de sua complexidade, diminuem
seus custos de fabricacdo. Outra caracteristica importante da MP € a condi¢do de produzir
pecas porosas de forma controlada, o que indica uma maior facilidade para osteo-integracao.

A literatura sugere uma restricio importante a utilizacdo do titdnio (JAVORSKY
2001), esta relacionada ao seu baixo desempenho em situacdes que envolvam superficies de
contato ou sob movimento relativo. Assim, para ampliar o campo de aplica¢des deste material
faz-se necessdrio modificar suas propriedades superficiais. Entre os tratamentos superficiais,
0os que envolvem plasma s@o muito promissores no que diz respeito a melhoria de suas
propriedades triboldgicas.

A metalurgia do pé e suas aplicagdes faz parte das linhas de pesquisa do Laboratério
de Transformagdo Mecénica (LdTM) da Universidade Federal do Rio Grande do Sul, onde
uma série de publicacdes e trabalhos sdo desenvolvidos.

O Capitulo 1 descreveu a introducao deste trabalho. No Capitulo 2, esta apresentado o
referencial tedrico sobre: engenharia virtual; biomecanica relacionada a coluna; uma breve
descricdo sobre as principais deformidades da coluna vertebral; sobre tipos de implantes para
a estabilizacdo da coluna com respectivos materiais e, finalmente, os processos de fabricacao
em metalurgia do pé.

No Capitulo 3, estio descritos os matérias e métodos utilizados neste projeto, anélise e
procedimentos para producdo por metalurgia do p6 dos corpos de prova e implantes. No
Capitulo 4 sao apresentados os resultados e a discussdo obtidos no projeto e andlise da nova
geometria sugerida do implante, comparando-a com a literatura. Também sdo apresentados os
resultados e discussdes da fabricacdo do protétipo de implante através da metalurgia do pé

convencional.
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As conclusdes estdo apresentadas no Capitulo 5, incluindo as propostas para trabalhos

futuros e, finalizando com as referéncias bibliogréficas.

1.1.  Objetivos e Justificativa

Este trabalho teve por objetivo projetar uma prétese para fixacdo interna da coluna
lombossacra, visando proporcionar ndo s6 a mobilidade perdida do paciente nos implantes
tradicionais, através da substituicdo total do disco, como também reduzir ao maximo as
cirurgias de revisao que ndo s6 oneram os cofres publicos como geram desgaste fisico e
emocional ao paciente que acaba sendo submetido a mais de uma intervengdo cirdrgica por
conta da ndo adaptacdo ou falha no dispositivo.

Por meio dos softwares ProEnginner™ e ProMechanica™, que possibilitam andlise
virtual de resultados, foi possivel criar um disco de coluna, com design inédito, onde a
tecnologia da Metalurgia do P6 foi escolhida tendo em vista atender perfeitamente as
necessidades de um dispositivo dessa natureza, quais sejam: formas definitivas com elevada
qualidade geométrica e porosidade que facilita a osteointegragao.

A inovacdo no desenvolvimento de uma nova geometria para o implante, com
caracteristicas funcionais e possibilidade de movimentos similares de um disco intervertebral
humano, alcancada com um design diferenciado de duas pecas metélicas e, o uso do processo
de MP para a fabricacdo da prétese em titdnio ndo ligado, que pode ser demonstrado pelo
desenvolvimento de parametros de fabricacdo, sdo as contribuicdes relevantes apresentadas
neste estudo. A MP possibilita minimizar custos de producao, tornando o produto final mais
proximo a realidade e melhorando suas propriedades fisicas, pois a porosidade torna-se uma
aliada para uma melhor osteointegracao, sendo esta caracteristica a mais desejada.

Para andlise do processo de fabricacdo, foram produzidas e caracterizados corpos de
prova pelos processos de MP: convencional (MPC) e moldagem de pds por injecdo (MIM).
Por fim produziu-se um protétipo de implante para substitui¢do total do disco intervertebral
da coluna lombossacra, para demonstrar a viabilidade do processo.

Outra contribuicdo deste trabalho foi a inovacdo quanto ao uso do processo de MP
para a fabricacdo da prétese em titdnio ndo ligado. Esta inovacdo pode ser demonstrada

através do desenvolvimento de parametros de fabricacao.
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2. REVISAO BIBLIOGRAFICA

Este trabalho foi dividido em trés etapas. Inicia com o conceito e o projeto assistido
por computador, passando pela andlise de qual processo e seus respectivos parametros que
mais se aplicariam ao desenvolvimento de uma proétese para coluna vertebral lombossacra. A
Figura 1 mostra esquematicamente as etapas utilizadas, bem como as ferramentas para o

desenvolvimento dos experimentos.

PROJETO |mp| ANALISE |mp|PRODUCAO

Projeto Virtual Amostras Produzidas
CAD em Metalurgia do Po Projeto Ferramental
Pro-Enginner™ (MP) {(M/P)

E—r Metalurgia do Po

Convencional (M/P) £
Fabricacdo

Analise Virtual = fe
CAE Moldagem de Pds por Fmtlotlfo de (M/P)
Pro-Mechanica™ Injecdo (MPI) PR

Sinteriza_gﬁo:u Avilladio
Caracterizacao i
{MEV, porosidade, gualitativa do

FERRAMENTAS/PROCESSOS /&7
¢

‘ densidade, mecinica) prototipo
FABRICACAO SELECAO EXECUCRO
ASSISTIDA POR PROCESS0 PROTOTIPO

COMPUTADOR

Figura 1: Etapas e ferramentas utilizadas para criacdo da nova proétese para substituicdo de
disco da coluna vertebral lombossacra através da metalurgia do po6.
Como a produgdo por metalurgia do p6é envolve uma série de parimetros ainda
discutidos na literatura, principalmente no que se refere ao titdnio, foram produzidos corpos
de prova e posteriormente caracterizados, para auxiliar na escolha de qual das estratégias de

metalurgia do p6 mais se adaptaria ao projeto geométrico proposto.

2.1. A Coluna Vertebral

A coluna vertebral pode ser definida como sendo o verdadeiro eixo do corpo humano.
Cabe a ela uma responsabilidade imensa, pois exerce papel de suporte ao tronco e cabeca.

Dotada de flexibilidade que permite movimentos do tronco nos trés planos, protege a medula
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espinhal e ¢ estabilizada intrinsecamente pelos ligamentos e discos intervertebrais e
extrinsecamente pelos musculos.

Sob o ponto de vista macroscopico, os tecidos 6sseos sdo porosos, ndo homogéneos e
anisotrépicos. Faz-se distincdo entre dois tecidos Osseos, o trabecular € o compacto ou
cortical. O primeiro possui de 50 a 95% de porosidade, com poros de cerca de 200nm. E
encontrado em o0ssos cubicos, lisos e no final dos grandes ossos. O segundo pode ser
encontrado com porosidade entre 5 a 10% e poros com tamanhos préximos a S0um, Figura 2.
Outros aspectos que devem ser considerados, em relacdo a rigidez dssea s@o as peculiaridades
do ambiente dsseo e sua hierarquia organizacional (DOBLARE e GOMEZ 2004).

A coluna vertebral € uma estrutura éssea que combina excelente mobilidade e rigidez
além de permitir o amortecimento de cargas. Possui vinte e quatro vértebras moveis,
posicionadas uma sobre as outras, apoiadas no osso sacro (bacia). Quando vista de perfil pode
ser dividida, de acordo com as curvaturas ao longo do comprimento em: cervical, tordxica e
lombar. A coluna cervical tem como principal funcdo os movimentos de flexo-extensdo e
rotacao lateral do pescogo; a coluna lombar permite a aproximagdo do tronco ao chdo e a
coluna tordxica possui a menor mobilidade de todas. Portanto, devido a mobilidade e maiores
cargas, os problemas de desarranjos funcionais sdo mais freqiientes na parte cervical e lombar

do que na tordcica (FRYMOYER 1991).

Figura 2: Distincao entre dois tecidos dsseos: trabecular e o compacto ou cortical
(SERDEIRA, Estudo mecanico de implante para fixacao do segmento lombossacro da
coluna vertebral. 1994).
2.2. Consideracoes Anatomicas

Os tecidos Osseos sdo estruturalmente formados por hidroxiapatita, principal
componente inorganico dos ossos Cal0(PO4)6(OH)2, que constitui 70% da massa Ossea,
coldgeno, proteoglicanos, proteinas sem coldgeno e dagua (MOREIRA, et al. 2003)
(APARICIO, et al. 2000). Os componentes inorganicos sao 0s principais responsaveis pela

rigidez dos ossos a deformacao por tragdo e compressao.
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A coluna vertebral é composta de 33 vértebras, das quais 24 se unem para formar uma
coluna flexivel. De cima para baixo, sdo classificadas como cervicais (C1 -C7), tordxicas (T1-
T12), lombares (L1-L5), sacrais (S1-S5) e quatro coccigeas (FRYMOYER 1991) (NETTER
1987). As vértebras sacrais e coccigeas sdo denominadas vértebras falsas porque no adulto
sdo fundidas para formar o sacro e cbccix. As demais vértebras, cervicais, tordxicas e

lombares, sao denominadas verdadeiras porque permanece distinta por toda a vida, Figura 3.

Vista Anterior Vista Posterior Vista Lateral
esquerda
.:'J . R Atlas (C1)
.4-?.5“.
Vértebras m‘ ‘\ Axis (C2)
cervicais |-VII 1
Vértebra

proeminente

o

|
-“"
1 "w
i

(13

P W

1 e— ‘

LY

. § — -
Vértebras %

toréxicas I-XII ‘ »

b ¥ g

Forames
inter-vertebrais

LY.L

g

L,

Vértebras
lombares |-V

5
Rl
’
1

X

Promontdrio

Osso sacroespinal

Céecix

):

Figura 3: Estrutura e divisdes da coluna vertebral (BUJA, GERARD e KRUEGER 2007)

O forame vertebral, através do qual passa a medula espinhal, € limitado na frente pelo
corpo vertebral e atrds pelo arco vertebral. Este arco € formado por dois pediculos e laminas.
Os pediculos se originam do corpo vertebral, enquanto as laminas se originam dos pediculos.
Um processo espinhoso projeta-se para trds a partir de sua origem na juncdo das laminas, e
dois processos transversos projetam-se para trds e lateralmente a partir de sua origem nas
juncdes dos pediculos e laminas. Dois pares de processos articulares, superiores e inferiores,

unem vértebras adjacentes. Os nervos espinhais em cada nivel segmentar deixam a coluna
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vertebral através dos forames intervertebrais, que sdo limitados pelas incisuras vertebrais
(superior e inferior) de vértebras contiguas. A coluna vertebral é sustentada e protegida de
forcas em parte pelas estruturas articulares.

A estrutura que tem a funcdo de amortecer cargas e pressdes ao longo da coluna
vertebral é o disco intervertebral conforme mostrado na Figura 4. Os discos intervertebrais
sdo compostos de duas estruturas principais. O nicleo pulposo é uma massa semelhante a gel
situada no centro do disco. E limitado por uma camada de fibrocartilagem resistente
denominada anel fibroso.

Existem 23 discos intervertebrais, que estdo localizados entre segmentos de duas
vértebras, e mais um entre a ultima vértebra lombar e o osso sacro (chamado de LL5-S1). Outra
fun¢do dos discos € contribuir para a caracteristica de estrutura semi-fixa e semi-moével da
coluna.

Através de um emaranhado de fibras, fibro-eldsticas, o disco esta ligado a vértebra
sendo maledvel. O nicleo pulposo é o principal responsdvel pelo amortecimento de cargas.
Com uma composi¢do aproximada de uma gelatina, quando as pressdes incidem

superiormente, inferiormente ou mesmo lateralmente, sao amortecidas radialmente.
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Figura 4: Disco Intervertebral, fonte (BUJA, GERARD e KRUEGER 2007).

Os discos degeneram-se com a idade em associa¢ao a uma redugdo em sua capacidade
de ligar-se com agua. Isto ocorre apds 20 anos, a artéria que nutre o disco se obstruird e a
nutri¢do do disco passa a funcionar similarmente a uma esponja, ou seja, quando submetido a
pressdo tem seu conteido esvaziado e absorve liquidos por embidi¢do a partir dos tecidos
vizinhos, tornando-se um a estrutura propensa ao desgaste (DOBLARE e GOMEZ 2004).

Esta qualidade de ligacdo a 4gua reduzida resulta em menor elasticidade, o que
influencia a capacidade de armazenar energia e distribuir cargas e, conseqiientemente, a

capacidade de resistir a insercdo de cargas diminui consideravelmente.
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Aderente aos discos o ligamento longitudinal anterior segue do dxis ao sacro ao longo
das faces anteriores dos corpos das vértebras. O ligamento longitudinal posterior também
segue do axis ao sacro, porém ao longo das faces posteriores dentro do forame vertebral. Os
ligamentos amarelos conectam as laminas de vértebras contiguas em toda a extensdao do
forame vertebral. Esses ligamentos consistem em tecido eldstico amarelo cuja extensibilidade
e elasticidade permite a separacdo das laminas durante a flexdo da coluna vertebral. O
ligamento supra-espinhal conecta as pontas dos processos espinhosos de C7 até o sacro. E um
forte cordao fibroso cujas fibras, dependendo da localiza¢do, podem transpor até quatro
vértebras. Acima de C7 continua como o ligamento da nuca, membrana fibroeldstica que no
homem representa um vestigio de um importante ligamento eldstico encontrado em alguns

tipos de animais pastadores.

2.3.  Movimentos Articulares

As duas primeiras vértebras cervicais sdo estruturas altamente especializadas
dedicadas a sustentacdo do cranio. A primeira, denominada atlas ndo possui corpo, mas € um
anel 6sseo circundando o forame vertebral. Em sua face superior tem duas grandes faces
articulares concavas que acomodam os condilos occipitais do cranio. Essas articulagdes
atlanto-occipitais permitem uma flexdo e alongamento considerdvel da posi¢do da cabeca
(NETTER 1987). A articulagdo tem uma cdpsula frouxa, mas é refor¢ada pelos ligamentos
atlanto-occipitais anterior, posterior e lateral. A segunda vértebra, denominada 4xis, tem uma
cavilha curta, chamada de dente, que se estende verticalmente a partir de seu corpo para o
forame vertebral do atlas, onde um ligamento muito grande o separa da medula espinhal. Este
processo 0sseo serve como um pivd em torno do qual o atlas gira livremente, tornando
possivel girar ou balangar a cabeca de um lado a outro. O movimento nessas duas articulacdes
€ livre em comparag@o com as outras articulacdes intervertebrais.

No resto da regido cervical, contudo, as articulacdes zigoapofisdrias sdo inclinadas até
45° do plano transversal (de frente para trds) e, em geral, se situam orientadas com o plano
frontal. Devido a esse alinhamento, as articulagdes zigoapofisdrias da regido cervical
permitem flex@o e extensao no plano sagital, flexao lateral no plano frontal e rotacdo no plano
transversal. A amplitude de movimento para a flexdo e extensdo varia de cerca de 5 a 170mm,
flexdo lateral de 5 a 100 mm e rotacao de 8° a 120° para cada articulagao.

Na regiado toréxica, as articulagdes zigoapofisarias estdo em angulos de até 60° para o
plano transversal e 20° para o plano frontal. Tais articulacOes permitem uma flexdo lateral

variando de 7° a 10° por segmento e rotagdo de 2° a 10°. Os oito segmentos superiores (T1 a
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T8) permitem até 9° de rotagdo, mas esta quantidade é reduzida para cerca de 2° nos quatro
segmentos tordcicos inferiores. A flexdo e extensdo, ainda mais restritas pelas costelas, sdo
limitadas, atingindo cerca de 3° a 4° nos 10 segmentos superiores, mas atingem 10° nos
segmentos inferiores. A amplitude de movimento das vértebras tordxicas também ¢é
influenciada pela espessura dos discos intervertebrais.

Na regido lombar, as faces articulares podem ser perpendiculares ao plano transversal
e apresentar um angulo de até 45° em relacdo ao plano frontal. Devido a esse alinhamento, a
rotacdo no plano transversal € intensamente restringida para 2° por segmento em todas as
articulacdes exceto a ultima (L5 para S1) Figura 3, que permite até 4°. A flexdo e extensdo
variam de 12° na maioria das vértebras lombares superiores € 20° na mais inferior. A flexdo

lateral varia de 3° a 8° por segmento.

2.4. Cargas Aplicadas a Coluna Vertebral

As vértebras lombares e seus discos associados sdo submetidos a forcas de
compressao, tracdo e cisalhamento durante o curso de atividades didrias. Em geral, a fratura
do corpo vertebral ocorre antes da ruptura de um disco sadio. Varios pesquisadores estimaram
ou mediram as magnitudes dessas forcas (HAHER, et al. 2001) (KHOO e BOSE 1995)
(NASHENSON, SCHULTZ e BERKSON 1979) (LUQUE, CASSIS e RAMIREZ-
VILLELA 1982) (DENIS 1984).

Devido a freqiiéncia de lesdes do dorso com suas subseqiientes repercussoes
econOmicas, a mecanica da coluna vertebral tem sido estudada extensamente. Alguns autores,
procurando quantificar forcas normalmente encontradas sobre a coluna vertebral, usaram
modelos biomecanicos. Um destes modelos estimou as forcas compressivas sobre L5 em
10.000N. Outros relataram valores mais conservadores de 4.250N de compressao (HAHER,
et al. 2001). Kumar e Davis sugeriram que em modelos dindmicos, nos quais as forgas
resultantes da inércia e aceleracdo devem ser consideradas, foram relatadas forcas
compressivas maximas de 7.000N. Normalmente os levantamentos dindmicos podem ser
considerados pelo menos duas vezes mais estressantes que sustentacdes estdticas para a
mesma resisténcia. Naturalmente, as forcas de cisalhamento aumentam com as forcas
compressivas, e se a carga for assimétrica, forcas rotacionais sdo introduzidas (KUMAR
1999) (DAVIS 1984).

A dor no dorso, especialmente na regiao lombar, € tdo prevalente nos esportes, quanto

em ambientes profissionais e at€é mesmo em situacdes domésticas situacdes em que se tem
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empreendido vdrias pesquisas biomecanicas sobre este tema em todo o mundo
(MERCADANTE, et al. 2003) (BARROS 1993) (SERDEIRA 1994).

Em andlises biomecanicas simplificadas, pode-se tratar a coluna vertebral como um
corpo rigido girando em tomo de seu eixo, situado na articulacdo lombossacral (L5-S1).
Apley, considerou em seus estudos algumas das forcas que atuam sobre estes tipos de modelo
durante as posturas elementares de ficar em pé e levantar-se, dado um homem de 891N na
posicdo ereta. Se 50% do peso corporal estiverem acima da articulagdo lombossacral, pode-se
pressupor uma for¢a compressiva de 445N. Contudo, no individuo normal, a face superior de
S1 € inclinada para frente de 30° a 40° (angulo sacral). Essa inclinac¢do introduz uma forga de
cisalhamento de até 341N. As forcas compressivas atuam predominantemente sobre o anel
fibroso através da compressio do nudcleo pulposo. As forcas de cisalhamento afetam
principalmente o forame intervertebral, as vezes denominado arco neural, a 4rea entre os
processos articular inferior e superior contiguos (APLEY 1998).

Se o homem agora fletir a coluna vertebral de modo que o angulo seja 45°, € evidente
que o bragco de momento do centro de gravidade da metade superior do corpo, e o braco de
momento de qualquer peso externo nas maos ou em outro lugar, aumentam. Isto significa que
se houver necessidade de manter a metade superior do corpo numa posi¢ao de equilibrio
estdtico, o torque exercido pelos extensores vertebrais (musculo eretor da espinha) deve ser
igual a essa tendéncia rotacional para frente. Observa-se que o torque necessdrio aumenta a
medida que o dngulo do tronco aproxima-se de 90°, quando o braco de momento atinge seu
méaximo (APLEY 1998).

Quando o angulo do tronco aumenta além de 90° e o centro de gravidade € trazido
mais proximo do eixo de rotagdo, o braco de momento comeca a diminuir. Logo, a
contribuicao dos extensores do tronco necessdria para se opor a esse torque também se reduz.
Entretanto, apds certo ponto na amplitude de movimento da flexdo vertebral e da flexao do
quadril associada, pode-se observar "relaxamento dos flexores".

Quando ocorre relaxamento dos flexores, diz-se que as estruturas dsseo-ligamentosas
passivas foram responsdveis pela estabilizacdo da coluna vertebral. No entanto, o eretor da
espinha alongado e o grupo posterior profundo criam tensdo passiva, a despeito do sinal
elétrico, segundo suas propriedades de comprimento-tensdo. Como o braco de momento dos
ligamentos pos-vertebrais € pequeno, a necessidade de forcas dessa magnitude ¢é
potencialmente perigosa para os ligamentos. A perda de pelo menos parte do controle
muscular nas posicdes extremas fornece informacgdes biomecanicas importantes acerca de

diversas tarefas de levantamento, simétricas e assimétricas.
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2.4.1. Papel da Musculatura Abdominal na Reducao das Cargas Vertebrais

As cargas sobre a coluna vertebral, especialmente a regido lombar, devem ser
mantidas o mais baixo possivel. As atividades causadoras de rotagdo sdo aquelas durante as
quais a coluna vertebral é submetida a tor¢des vigorosas

O desequilibrio entre a forca da musculatura dorsal e da abdominal pode ser fonte de
problemas. Um desequilibrio pode criar, entre outras coisas, um desvio da postura pélvica,
deste modo alterando a curva lordética e subseqiientemente sobrecarregando o disco.

A relacdo entre musculos abdominais fortes € um dorso sadio interessa hd muito os
cinesiologistas. Existe uma relacao de causa-efeito intuitiva entre contracdo dos musculos do
abdome, compressao do conteido abdominal e elevacdo da PIA (pressdo intra-abdominal).
Quanto maior a PIA e mais rigido o cilindro téraco-abdominal, maior a fracdo de carga
vertebral compartilhada e maior a reducdo das cargas vertebrais (O'SULLIVAN e
SCHMITZ 1993).

2.5. Biomecanica

No inicio dos anos 70, a comunidade internacional adotou o termo Biomecanico para
descrever a ciéncia dedicada ao estudo dos sistemas bioldgicos sob a perspectiva da mecanica.

O estudo da biomecanica humana pode incluir questdes destinadas a esclarecer se a
quantidade de forca que os musculos estdo produzindo € suficiente para a finalidade
pretendida do movimento. Fatores antropométricos, incluindo formato, tamanho e peso dos
segmentos corporais, sdo outras consideracdes importantes para a biomecanica (CURREY
1984).

Hay descreve biomecanica como sendo a ciéncia que estuda as forcas internas e
externas que atuam no corpo humano e, os efeitos produzidos por essas forcas, aplicados a
sistemas biolégicos, como o corpo humano (HAY 1978).

Da defini¢cdo proposta por Hay, observa-se a existéncia de dois campos de estudo
distintos na Biomecanica: o estudo das forcas internas e das forcas externas e as suas
repercussoes. Assim, pode-se distinguir a existéncia da biomecanica interna e, da biomecanica
externa (HAY 1978) (AMADIO 2004).

Integra-se na biomecanica interna o estudo dos biomateriais, do sistema esquelético,
do sistema nervoso e muscular. Para a biomecanica externa, integra o estudo da cinética linear

e angular, do equilibrio e, da mecanica dos fluidos (McGINNIS 2004).
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Outra definicdo caracteriza a Biomecanica como sendo o estudo da estrutura e da
funcdo dos sistemas bioldgicos, utilizando os métodos da mecanica (ENOKA 1988)
(ADRIAN e COOPER 1995). Desta definicdo emergem implicitamente as sub-dreas da
biomecanica: a anatomia; a fisiologia e, a mecanica propriamente dita (KOOGAN 1994).

A anatomia € a ciéncia que estuda as formas e as estruturas dos seres vivos (CASTRO
1985). A fisiologia € a ci€ncia que estuda o funcionamento de todas as partes do organismo
vivo de forma isolada e/ou como um todo. E a mecénica € a ciéncia que descreve e prediz as
condic¢des de repouso ou de movimento de corpos sob a agdo de forgas.

O objeto de estudo da biomecanica € o sistema gestual, o movimento. Este estudo do
sistema gestual consiste na andlise da interacdo do corpo, que realiza a a¢do, com o meio
envolvente. Essa interacio entre o corpo € o meio se faz tomando como referéncia os vinculos
do sistema, isto €, as cadeias cinemadticas e os diversos graus de liberdade que o corpo
apresente. As cadeias cinematicas permitem determinar que tipo de relacdo existe entre o
corpo e o meio, se € aberta ou fechada, determinada pela existéncia ou ndo de apoios fixos
externos. Os graus de liberdade permitem descrever a localizacio e a orientagdo dos corpos ou
dos seus segmentos no espaco (LYALL e HAJ 1994).

A postura € resultante de inimeras forcas musculares que atuam equilibrando forcas
impostas sobre o corpo. E os movimentos, sdo provocados por for¢as que agem dentro e sobre
0 COrpo.

A biomecanica € a base da funcdo musculo-esquelética. Os musculos produzem forcas
que agem através do sistema de alavancas dsseas. O sistema 0sseo ou move-se ou age
estaticamente contra uma resisténcia. O arranjo de fibras de cada musculo determina a
quantidade de forca que o miusculo pode produzir e o comprimento no qual os musculos
podem se contrair. Dentro do corpo, os musculos sdo as principais estruturas controladoras da
postura e do movimento. Contudo, ligamentos, cartilagens e outros tecidos moles também
ajudam no controle articular ou sdo afetados pela posi¢cdo ou movimento (FUNG 1993).

Estudos mostram que estes pré-carregamentos afetam de forma substancial as tensoes
resultantes nos movimentos relacionados a coluna (O'LEARY et al. 2005). Neste trabalho
deve-se levar em conta que pouco se conhece sobre os pré-carregamentos que o implante
recebe e suas conseqii€éncias na biomecanica da coluna.

O namero de graus de liberdade também deve ser considerado para o projeto de um
novo implante. H4 importantes diferencas entre um implante com restricio total de
movimentos ou semi-restringido, é o que demonstram estudos realizados até hoje ou

limitagdes dos mesmos, devido a esta técnica ser de abordagem recente (ROUSSEAU 2006).
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2.5.1. Planos e Eixos

Para esta pesquisa, se faz necessarias algumas definicdes elementares da nomenclatura
da biomecanica, dentre elas os planos de a¢do. Planos de acdo sao linhas fixas de referéncia
ao longo das qual o corpo se divide. Ha trés planos e cada um estd em angulo reto ou
perpendicular com dois planos. O plano frontal passa através do corpo de lado a lado,
dividindo-o em frente e costa. E também chamado plano coronal. Os movimentos que
ocorrem neste plano sdo abducdo e adugdo. O plano sagital passa através do corpo da frente
para tras e o divide em direita e esquerda. Pode-se pensar nele como uma parede vertical cuja
extremidade se move. Os movimentos que ocorrem neste plano sdo flexdo e extensdao. O
plano transverso, ou plano horizontal, passa pelo corpo e o divide em parte superior e inferior.
E também chamado plano horizontal. Neste plano, ocorre a rotacio.

Os eixos sdo pontos que atravessam o centro de uma articulagdo em torno da qual uma
parte gira. O eixo sagital € um ponto que percorre a articulagdo de frente para tras. O eixo
frontal vai de lado a lado e o eixo vertical, também chamado longitudinal, vai da parte

superior a inferior (GARDNER, GRAY e RAHILLY 1988).

2.6. Deformidades e Doencas na Coluna Vertebral

Aqui estdo apresentadas as principais deformidades e doencgas da coluna vertebral
sujeitas a utilizacdo de implantes de substitui¢do total de discos: lombalgia, hérnia de disco,
espondilolistese, escoliose, estenose espinal, discopatia dolorosa, trauma e tumores
(BARROS 1993) (O'SULLIVAN e SCHMITZ 1993) (GUYTON 2002).

Para os discos intervertebrais, ha que avaliar sua saide, sua geometria e as
propriedades dos materiais dos tecidos que os envolvem, pois suas caracteristicas de

resisténcia sdo alteradas dependendo o quanto esta degenerada (ROHLMANN 2006).

2.6.1. Lombalgia

As causas de lombalgia foram classificadas em cinco categorias principais: distirbios
intra-abdominais, doenga vascular abdominal/periférica, distirbios psicogénicos, fontes
neurogénicas como lesdes do cérebro, medula espinhal e nervos periféricos e fontes
espondilogénicas, que estdo relacionadas a coluna vertebral e estruturas anatdmicas

associadas.
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Uma questao recorrente a respeito dos distirbios acompanhados de lombalgia é por
que a regido lombar parece predisposta a lesdes. Dois fatores fundamentais sdo a fraqueza
inerente da estrutura e as forcas ou cargas que ela enfrenta durante tarefas quotidianas e
atividades recreativas e/ou desportivas. As fontes das cargas as quais a coluna vertebral é

submetida incluem o peso corporal, cargas aplicadas externamente e a contragao de musculos.
2.6.2. Hérnia de Disco

A palavra hérnia significa deslocamento de algo para fora de seu lugar. Na hérnia de
disco o que ocorre é um deslocamento do niicleo. A parte interna do disco intervertebral,
através de uma ruptura de anel, a parte externa, que funciona como capa do disco, desloca-se,
Figura 5. Isso pode ser comparado ao que acontece quando a capa de uma almofada se rasga e
parte da espuma do recheio sai. Geralmente o fragmento de nicleo que escapa de dentro do
disco comprime uma das raizes do nervo ciatico, provocando dor forte em uma das pernas, o
sintoma conhecido como dor cidtica. Na maioria dos casos a hérnia de disco pode ser tratada
com medicagdes para reduzir a dor e a inflamagao do nervo, repouso relativo e fisioterapia. A
cirurgia estd indicada nos casos em que ndao hd melhora com o tratamento, ou quando o
sofrimento da raiz nervosa € muito intenso. Existem vérios tipos de técnicas cirdrgicas para o
tratamento das hérnias de disco, devendo-se procurar a mais adequada a cada caso.
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Figura 5: Hérnia de disco (BUJA, GERARD e KRUEGER 2007).

2.6.3. Estenose Espinhal

A coluna é uma estrutura mével, bastante sujeita a traumatismos e a degeneragdo. E
um processo de desgaste gradual que acompanha o envelhecimento e pode ser acelerada por
fatores individuais, Figura 6. As estruturas da coluna mais vulnerdveis a degeneracio siao os
discos e as cartilagens das articulagdes posteriores. Mesmo no processo de envelhecimento

normal, os discos tendem a reduzir-se até o colapso, as articulacdes ficam aumentadas pelo
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processo de artrose, e os ligamentos engrossam e perdem sua elasticidade e seu poder de
estabilizar a coluna. Passa a existir uma hipertrofia (aumento) das estruturas articulares e,
ocasionalmente, algum desalinhamento entre as vértebras. Todas essas alteracdes levam a
uma reducdo gradual do espago disponivel para os elementos nervosos, o que se chama
estenose espinhal. Embora seja parte do processo de envelhecimento normal, muitas vezes
essa estenose provoca sintomas de compressdo dos nervos, como dores nas pernas,
diminui¢do da sensibilidade, e dificuldade para caminhar. A maioria dos casos pode ser
tratada clinicamente, mas algumas vezes é necessdria uma cirurgia de descompressao ou

artrodese da coluna.

Figura 6: Estenose espinhal (BUJA, GERARD e KRUEGER 2007).

2.6.4. Discopatia Dolorosa

Embora seja a mais conhecida, a hérnia ndo € a unica patologia do disco intervertebral.
Devido a sua fung¢do amortecedora, o disco é uma estrutura naturalmente sujeita a desgaste,

chamado de degeneracao discal, Figura 7.

Figura 7: Discopatia dolorosa: a imagem da esquerda representa a vista lateral de duas
vértebras com seu disco sadio; a imagem da esquerda demonstra duas vértebras, parcialmente
em corte, evidenciando a patologia (BUJA, GERARD e KRUEGER 2007).
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A degeneracio do disco ndo é necessariamente uma doenga, de fato, € um
acontecimento normal, que faz parte do processo de envelhecimento. Todas as pessoas de 50
anos ou mais, mesmo as que nunca tiveram nenhum problema nas costas, apresentam sinais
de degeneracdo discal. Porém, em um nimero grande de casos ocorre uma degeneracdo
sintomatica, ou seja, a degeneracao discal provoca dor e outros sintomas. Diferente da hérnia,
na discopatia dolorosa ndo precisa haver ruptura do disco, sendo mais comum a perda da
capacidade de amortecimento pela reducdo na altura e pelo endurecimento das estruturas
discais.

Por isso, a dor cidtica, irradiando-se para a perna, ndo € tdo freqiiente, sendo mais
comum a dor na regido lombar, de cariter incomodativo, mas podendo evoluir com crise de
dor intensa. O diagndstico e tratamento das discopatias dolorosas € motivo de controvérsia,
mas atualmente, vem sendo indicado cada vez mais o tratamento cirirgico nos casos em que
as medicacdes e fisioterapia ndo t€m bom resultado. Diferente da hérnia, na cirurgia da
discopatia dolorosa o objetivo maior ndo € descomprimir 0 nervo, € sim reconstituir o espago

discal, com técnicas de artrodese ou artroplastia.

2.7. Implantes para a Coluna Vertebral

Os primeiros implantes de coluna com fun¢cdo de fixacdo, de espacamento e

amortecimento de cargas, podem ser descritos como uma placa fixa por dois parafusos

engastados em duas vértebras adjacentes, Figura 8.

Figura 8: Implante de placa fixa Synthes™ (SERDEIRA, BARONI, et al. 2002)

33



Ao final da década de 40, tem-se a primeira referéncia na utilizacdo de parafusos como
forma de implante. Estes parafusos atravessavam as articulacdes facetarias da coluna
lombossacra nos procedimentos de artrodese da coluna, facilitando a possibilidade de fusdo e
diminui¢do de morbidade pds-operatdria, considerando as técnicas da época (KING 1944)
(WEINSTEN, RYDEVIK e RAUSCHNING 1992).

A origem da artroplastia como elemento de fusdo, a partir de uma prétese de disco
pode ser considerada anterior a década de 60. Entretanto, somente na década de 80 implantes
de disco comecaram a ser adotados. Varios modelos biomecanicos, matemadticos e
computacionais tém sido desenvolvidos, na tentativa de obteng¢do dos dados que reproduzam o
modelo mais préximo possivel o que ocorre no corpo humano (KURTZ 2007).

A jun¢do lombossacra ou L5-S1, a parte mais importante da coluna, € o ponto de apoio
da maioria dos movimentos do tronco sobre os membros inferiores. Esta regido tem uma
caracteristica anatOmica interessante, a vértebra L5, que se encontra apoiada sobre o 0sso
inclinado, o osso sacral. Entdo, toda e qualquer forca que incide sobre a vértebra L5 tem um
componente que tende a deslocar a vértebra para frente, criando o fendmeno de cisalhamento,
causando dor intensa. A maioria das intervengdes cirurgicas com necessidade de fixadores e
amortecedores de carga estd relacionada com patologias atribuidas a vértebra LS.

Os processos degenerativos, deformidades, tumores e patologias podem provocar
instabilidades biomecanicas, que em muitos casos podem exigir tratamento -cirurgico,
exemplificado na se¢d@o anterior. A estabilizacdo da coluna vertebral pode ser obtida de forma
cirtirgica, como por exemplo, por artrodeses simples ou associadas a implantes. Entretanto, €
necessario que estes implantes possibilitem uma fixagdo rigida, simplicidade de manuseio
cirtrgico, versatilidade e que os mesmos sejam eficazes.

Alguns autores (ROY-CAMILLE, SAILLANT e MAZEL 1986) relataram
problemas de afrouxamento em préteses constituidas de uma placa com dois parafusos,
utilizados para a fixac@o interna da coluna lombossacra, ocasionados pela reabsorcdo dssea
sobre a placa ou inflamagdes, quando utilizados parafusos convencionais.

Médicos e pesquisadores sugeriram vdrias alternativas para o problema de fixacdo de
implantes, porém Toledo (TOLEDO 1989) resolveu fazer uma avaliagdo mecénica dos
dispositivos utilizados convencionalmente na época, para melhor entender a funcionalidade e
o projeto dos implantes. Utilizando dois modelos de madeira, simulando as vértebras, o
pesquisador verificou que as caracteristicas estruturais, tanto do implante como do modelo,
utilizado para os testes eram compativeis. Posteriormente, em 1991, foi publicado um estudo

biomecanico de um sistema de fixa¢do em coluna vertebral por parafusos pediculares (PUNO,
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et al. 1991) para varios tipos de fixadores e espagadores (placas e hastes). Os pesquisadores
utilizaram vértebras da coluna lombossacra conservadas em formol e modelos poliméricos
para os testes mecanicos. Verificaram que as pecas obtidas de caddveres e os modelos
poliméricos possuiam a mesma capacidade de absorver energia.

Em 1994, no Brasil, o médico Afrane Serdeira, (SERDEIRA 1994) projetou um
dispositivo em "U", na liga Ti6Al4V, para a fixagdo da coluna lombossacra, utilizando os
resultados de estudos biomecanicos realizados pelo autor com o modelo de madeira de
Toledo. Os implantes foram submetidos a esforcos de flexo-compressao para a determinagao
da estabilidade axial e radial, o limite de elasticidade e a resisténcia mecéinica dos mesmos.
Virios problemas clinicos foram relatados, com implantes de coluna, em relacdo a ruptura e
deformacdo de parafusos devido aos esforcos aplicados no mesmo (BLUMENTHAL e
GILL 1993).

A substuticdo total de discos (STDs) é uma nova abordagem para estabilizar
dinamicamente a coluna vertebral em segmentos, considerada a segunda maior categoria de
artroplastia para a coluna. Esta abordagem vem ganhando popularidade e muitos tipos de
implantes ja estdo sendo desenvolvidos. STD’s é recomendado para reduzir dores e
originadas, por exemplo, pela degeneracdo de disco preservando o movimento da colun, e
com objetivo de estabilizar em segmentos, mas mantendo no minimo os graus de liberdade
similares aos obtidos pelo disco vertebral natural.

Para desenvolvimento de novos projetos, alguns estudos comparativos entre alguns
implantes comerciais sugestionam que a quantidade de graus de liberdade afeta a
transferéncia de cargas durante o movimento (ROUSSEAU 2006).

Por isso, a aplicacdo dos conceitos mecanicos para explicar o comportamento de

implantes torna-se fundamental para solucionar problemas clinicos relacionados aos mesmos.

2.7.1. Materiais Utilizados em Implantes

As propriedades mecanicas determinam o comportamento dos materiais de engenharia
sob forcas e cargas aplicadas. A resposta deles as forcas aplicadas dependerd do tipo de
ligacdo, do arranjo estrutural dos atomos e das moléculas, do tipo € o numero das
imperfeicOes que estdo sempre presentes nos solidos (exceto em circunstancias raras). Para
esta razdo as propriedades mecanicas sao muito sensiveis ao processo de obtengdo e
fabricacdo. Isso pode resultar em caracteristicas altamente varidveis mesmo nos materiais de
mesma composi¢cdo quimica. Quando algum tipo de tensdo é aplicado, pode-se mudar o

comportamento de um material mesmo com variagdo de sua composicdo quimica, o
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tratamento térmico, ou a temperatura. Muito do conhecimento do comportamento mecanico
dos metais resulta dos estudos dos aspectos microscopicos da deformacgdo plastica. Talvez a
realizacdo mais importante venha da compreensdo dos movimentos de deslocamento e das
suas interacdes que as caracteristicas da rede cristalina, tais &tomos de uma impureza, ponto
de defeitos, dos contornos de graos, e da superficie livre dos materiais (CALLISTER Jr.
2002) (PARK e BRONZINO 2003).

Os aspectos macroscopicos, a deformagdo pléastica, sdo considerados com a
determinacdo do fluxo plastico, que ocorre no limite de elasticidade. Assim, as propriedades
da maioria dos materiais sdo especificadas por: rendimento; forca de tensdo; alongamento;
4rea de reducio; forca compressiva. E importante poder correlacionar estas propriedades com
a estrutura microscopica e seu comportamento.

Quando metal € utilizado no projeto de implantes, deve ser duro, forte, nao corrosivel,
biologicamente inerte e facilmente esterilizdvel. Os mais comumente usados s3ao acos
inoxidaveis, ligas de cobalto e cromo e ligas de titanio.

Ligas baseadas em cobalto devem ser cilindricas ou forjadas. Os implantes assim sao
dificeis de manufaturar, porém sdo mais fortes, mais rigidos € menos propenso a corrosao que
0 aco.

Ainda ndo se encontrou um material ideal para todos os propdsitos. O aco inoxidavel,
em virtude de sua relativa plasticidade, pode ser trabalhado a frio, com isto consegue-se obter
implantes com geometrias complexas por forjamento ou dobramento.

Um dos primeiros materiais ndo-metélicos utilizados em implantes foi o Polietileno
(PE). O PE ¢ utilizado em cirurgias de STD, na Europa como material base desde a década de
80. Apesar do sucesso alcancado pelo PE como biomaterial, sua limitagdo esta associada a
danos que ocorrem em sua superficie e degradacdo com o tempo de utilizacdo, sendo
reconhecido como o limite de duracdo semelhante ao implante ortopédico (KURTZ 2007).

Apesar do Polietileno de Ultra-alto Peso Molecular (UHMW) ser amplamente
utilizado no projeto de implantes os problemas relacionados com a vida util, por uma sugerida
deterioracdo em tempos prolongados de utilizacdo, indicaram sua nao utilizacdo neste novo
design de implante proposto.

Outra familia de polimeros largamente utilizada para producao de implantes desde os
anos 80 sdo os PEEK’s (poli-éter-éter-cetona). A literatura cientifica demonstra extensivos
relatos sobre sua estrutura, propriedades mecanicas e resisténcia quimica como biomaterial.
Mas o PEEK como biomaterial para implantes de coluna, foi introduzido através de “cages”

pela empresa AcroMed (Cleveland, OH e agora pela DePuy Spine, Raynham, MA). Cages
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foram desenvolvidos para estabilizar a coluna lombar ou cervical e facilitar a fusdo para os
tratamentos de dores nas costas por degeneracao de discos ou instabilidades (KURTZ 2007).
Para este trabalho, o novo implante serd desenvolvido em titanio puro, devido a dois
fatores: o primeiro esta relacionado ao baixo mdédulo de elasticidades (E), cerca de 100.000
MPa, que esta mais préximo se comparado a outros biomateriais metélicos, ao E encontrado
no tecido 6sseo (10.000 ~ 30.000)MPa do que outros metais metdlicos; o segundo, é a
limita¢do da vida 1til dos implantes associados a materiais poliméricos. Assim, por se tratar
de um estudo académico, que tem o objetivo de iniciar uma discussdo sobre a produgao de
novos implantes por metalurgia do po, tratarei com mais profundidade as propriedade e

caracteristicas do titanio.

2.7.1.1. Caracteristicas e Propriedades do Titanio

O titdnio € o quarto elemento metdlico mais abundante na crosta terrestre, sendo
geralmente encontrado no estado natural combinado quimicamente com o oxigénio € com 0
ferro. Pode apresentar duas formas alotrépicas. Em temperatura ambiente, o titdnio ndo-ligado
(comercialmente puro) tem estrutura hexagonal compacta (hcp) denominado fase (o). O
titanio é um metal leve com um alto ponto de fusdo (1668°C). Na temperatura de 882°C,
temperatura de transformacao, a estrutura passa a cubica de corpo centrado (bcc). O controle
dessas variacOes cristalograficas através da adi¢do de elementos de liga e tratamentos
termoquimicos € a base para o desenvolvimento de um grande nimero de ligas e propriedades
(JAVORSKY 2001) (FROES e SCHWANKE 1984).

Para a classificagdo do titanio comercialmente “puro” em graus de pureza, os quatro
primeiros diferem em contetido de oxigénio e ferro, como mostra a Tabela 1. O titdnio puro
comercialmente de grau 1 tem mais alta pureza e mais baixa resisténcia, controlada pelo
nimero de impurezas, sendo usado onde sua pureza é requerida. Ja o titanio puro de grau 2 é
usado com mais freqiiéncia em virtude de suas propriedades mecanicas superiores € menor
custo do que o grau 1. Os graus 3 e 4, respectivamente aumentam sua resisténcia se
comparadas a de grau 2, enquanto as de grau 7 e 12 possuem melhor resisténcia a corrosao se

comparado ao de grau 2 em é4cidos de reducao e cloridricos.
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Figura 9: Formas alotrépicas do Titanio (FROES e SCHWANKE 1984)

As mais importantes propriedades fisicas do titdnio do ponto de vista comercial € a
alta razao entre resisténcia mecanica e densidade, tensao de ruptura superior a 200MPa e uma
densidade de aproximadamente 4,5 g/cmm’.

As ligas de titanio sdo as preferidas da industria de implante e proteses. Podem ser
obtidas por sinterizac¢do e depois trabalhadas. As ligas do tipo Ti6Al4V sdo as mais utilizadas
e podem ser obtidas de vérias formas geométricas, como tubos, placas, fios e barras. Sujeitas a
tratamentos térmicos de solubilizacdo e envelhecimento, podem ser forjadas. Em geral as
ligas de titanio possuem boa biocompatibilidade e excelente dsteo-integragdo, porém, sdao
mais susceptiveis ao desgaste que os acos (BIRD, et al. 1991).

Ligas de titanio podem ser trabalhadas e moldadas de modo semelhante ao ago, sendo
resistentes a corrosdao. Contudo, as préteses de metal com metal, estio mais sujeitas a atrito e
desgaste com o uso, bem como a formacao de residuos (VENDRAME 2000).

Cuidado na utilizacdo e manipulagdo do titdnio € necessdrio, em especial o p6é de
titanio por ser pirofdrico, ou seja, a capacidade de entrar em combustio espontdnea com o ar e
soltar faiscas quando suas particulas sao quebradas. Uma possivel combustdo € possivel de ser
controlada com o abafamento do ar atmosférico a partir de pds minerais especiais, como por
exemplo, a vermiculita. Em contrapartida, acredita-se que seus sais ndo sejam especialmente
perigosos. Entretanto, seus cloretos, como TiCl; e TiCly, sdo considerados corrosivos.

Apesar do baixo médulo de elasticidade do titanio (~116GPa), quando comparado a
outros materiais metdlicos utilizados em implantes como AISI 3161 (~190GPa), ainda hd uma

grande defasagem entre os médulos do titanio e do osso (10GPa ~30GPa), podendo ocorrer
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severas concentragdes de tensdes e conseqiientemente falhas. Um caminho para resolver esse
problema, é baixar o mddulo de elasticidade do titanio incluindo poros em sua estrutura,
minimizando ou eliminando as tensdes para proteger os tecidos Osseos adjacentes, e
eventualmente prolongar a vida util dos implantes. Algumas técnicas que utilizam espuma,
conseguiram fabricar titdnio poroso com 78% de porosidade em um mddulo de elasticidade de

apenas 5,3GPa (CHEN, et al. 2009) (CACHINHO e CORREIA 2007). As propriedades

fisicas do titanio estdo descritas Tabela 2.

Tabela 1: Requisitos ASTM para diferentes graus de titanio.

Elementos Gran 1 Gran2 Gran3 Grau 4 Gran 7 Grau 12
Nitrogénio, max. 0,03 0,03 0,05 0,05 0,03 0,03
Carbono, max. 0,10 0,10 0,10 0,10 0,10 0,08
Hidrogémio, max. 0,015 0,015 0,015 0,015 0,015 0,015
Ferro, max. 0,20 0,30 0,30 0,50 0,30 0,30
Oxi1génio, max. 0,18 0,25 0,35 0,40 0,25 0,25
Paladio - - - - 0,12-0,25 -
Molibdémnio - - - - - 0,2-0.4
Niquel - - - - - 0,6-0.9
Total residuais, max. 0.4 0,4 0.4 0.4 0.4 0.4
Titénio Bal| Bal. Bal. Bal. Bal. Bal.

Tabela 2: Propriedades Fisicas do Titanio ASTM F-67, ISO 5832-2

PROPRIEDADES FISICAS VALORES [S.L]
Densidade 4,5g/cm3
Dureza, Brinell 70
Dureza, Vickers 60
Tensdo Limite de Ruptura 220 MPa
Tensao Limite de Elasticidade 140 MPa
Alongamento maximo 54%
Moddulo de Elasticidade 116000 MPa
Moédulo de Poisson 0,34

A maior limitacdo do titanio é a alta reatividade quimica com outros elementos,

principalmente o oxigénio, em elevadas temperaturas. Como titdnio € um metal muito reativo,
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e mais ainda no estado liquido, ele tende a reagir com moldes de fundi¢do processos,
causando o desgaste do moldes, a contaminacdo do metal superficial, bem como a
necessidade de limpeza e acabamento final das pecas (ESTEBAN e RUIZ 2008). A
metalurgia dos pés evita estes problemas, pois a unido dos pds ocorre em estado sélido.
Entretanto, uma das principais caracteristicas do titdnio € sua elevada resisténcia a corrosao
em temperatura ambiente, com excelente resisténcia ao ar, a atmosfera marinha e a uma

grande variedade de atmosferas industriais (DONACHIE Jr 1985).

2.7.2. Fatores de Faléncia em Implantes

Os implantes podem ndo resistir as forcas biomecédnicas de angulacdo que estdo
submetidas quando dentro do corpo humano. E comum acontecerem fraturas por fadiga das
placas e parafusos quando estdo com problemas relacionados a corrosao, a metais diferentes, a
friccdo, ao desgaste e a infeccdo (BARROS 1993).

A corrosdo pode ser iniciada, por exemplo, pelos danos resultantes da abrasdo de duas
superficies diferentes ou por pequenas imperfeicdes superficiais, causadas pela faléncia ou
por fadiga.

Metais diferentes ou metais de lotes diferentes, imersos em solucdo e em contato com
outro metal podem dar origem a uma corrosdo galvanica, com destrui¢do rapida do metal mais
reativo.

O coeficiente de atrito entre duas superficies quaisquer € constante,
independentemente do seu tamanho. Contudo sua for¢a exerce uma influéncia marcante sobre
esta propriedade. Em uma articulacio, a forca (momento) pode estar relacionada ao dngulo da
articulacdo envolvida e a sua amplitude de movimento. O uso de metal e pldstico apresenta
um pequeno coeficiente de fric¢do, sendo melhor, por conseguinte, para substituicdes
articulares.

O metal n3o causa infeccdo por si sO, porém os implantes podem estimular a
persisténcia da mesma, uma vez que impedem a drenagem. Lascas duras de 0sso ou cimento
de acrilico aderido a superficie podem provocar sua desintegragdo causando a rejeicdo da
peca.

A utilizacdo de alguns tipos de polimeros, por exemplo, o polietileno apresenta
problemas de ruptura ou degradac@o em préteses para a coluna com a utilizacdo por periodos
prolongados, aproximadamente 12 anos. Este tipo de relato ja € encontrado na literatura em

implantes de joelhos e quadril que também utilizam este tipo de polimero (KURTZ 2007).
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2.8. Engenharia Virtual

A engenharia virtual se caracteriza pela utilizacdo de softwares para o
desenvolvimento de produtos, muito comum na inddstria de bens de consumo. Estes
softwares trabalham com o auxilio do CAD (Desenho Auxiliado por Computador) e CAE
(Engenharia Auxiliada por Computador) baseada em “features” (ZEID 1991), que definem
além das caracteristicas geométricas, as propriedades, caracteristicas mecanicas e fisicas dos
produtos. A maioria dos softwares comerciais do tipo CAD possui bibliotecas com
propriedades de diversos materiais, facilitando o estudo do comportamento de um produto.

O CAD auxilia a simular configuragdes geométricas do implante com o objetivo de
manter a maior similaridade possivel com os graus de liberdade existente na coluna vertebral.
Mantendo estes movimentos, conseqiientemente haverd uma melhor distribui¢ao das tensdes
resultantes, principalmente na interface entre o implante e 0sso, mas também com efeitos nas
vértebras e discos adjacentes ao implante (ROUSSEAU 2006). Alguns autores ja conseguem
simular os movimentos de discos implantados em seres-humanos utilizando técnicas de

engenharia reversa e engenharia virtual JONGH, BASSON e SCHEFFER 2008).

2.8.1. Modelo em CAD de trés dimensoes

Com o continuo avango tecnoldgico, a soma de informacgdes e conhecimentos que
devem estar sob o dominio do engenheiro cresce ininterruptamente. Os sistemas CAD se
propdem a auxiliar a manipulacdo e criacdo destas informacdes, sistematizando os dados de
projeto envolvidos, possibilitando uma rapida reutiliza¢do de informag¢des quando necessario.

Os sistemas CAD deveriam suportar qualquer atividade de projeto na sua criagdo,
modificacdo, recuperacdo ou documentacdo. Apesar da sigla “CAD” incluir o termo
“Design”, observa-se que sdo poucos 0s casos em que o computador efetivamente projeta
alguma coisa, servindo mais como uma ferramenta de auxilio a confec¢do de desenhos de
engenharia. Sua maior contribuicio se d4 no modelamento dos produtos e seus componentes,
e no detalhamento de seus desenhos. As vantagens oferecidas no apoio ao projeto podem ser
comprovadas em muitas de suas etapas, desde uma melhor documentagdo e apresentacdo do
produto, com melhoria da qualidade dos desenhos, diminui¢do de tempo e custos aumentando
a produtividade geral, at€ um gerenciamento otimizado do projeto.

Segundo Groover, o CAD pode ser definido como a utilizacdio de um sistema
computacional para o auxilio na criagdo, modificacdo, andlise e/ou otimiza¢do de um projeto

(GROOVER e ZIMMERS Jr 1997).
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2.8.2. Analise e Otimizacao em CAE

Essa ferramenta computacional auxilia na andlise estrutural do protétipo apds
modelagem em CAD. Com o CAE, a vida do engenheiro projetista foi simplificada, pois
antigamente os cédlculos eram feitos manualmente de forma analitica, e muitas consideragdes
do meio ndo eram avaliadas. Com a utilizacdo da metodologia CAE o tempo de projeto
reduziu cerca de 50%, e com maior fidelidade do que o modelo real, se comparada as
consideragdes realizadas de forma manual. Os softwares de CAE utilizam modelos digitais
para simular fendmenos reais através de métodos numéricos. O mais difundido atualmente é o
FEM (Método dos Elementos Finitos), o qual discretiza o desenho de CAD em muitas partes
finitas, resolvendo entdo um conjunto de equagdes algébricas para obter os resultados
desejados em funcdo das solicitacdes, da geometria e dos dados fisicos dos materiais
(BATHE 1996).

O FEM tem sua origem nos anos 40. Foi largamente utilizado apenas nos tltimos 20-
30 anos devido aos avancos tecnoldgicos dos equipamentos computacionais. Ele consiste
basicamente em uma evolu¢do de métodos antigos, como por exemplo, Método de Ritz
estabelecido em 1909 (ALVES 2002). Devido as suas caracteristicas de flexibilidade e
estabilidade numérica, o método pode ser implantado como um sistema computacional, de
forma consistente e sistematica. O FEM trata-se da anélise numérica técnica para obtengao de
solucdes aproximadas dos mais variados tipos de problemas de engenharia. Embora
originalmente fosse desenvolvido para estudos de tensdes em complexas estruturas de
fuselagem de aeronaves, acabou sendo estendido e aplicado para andlises de mecanismos. Em
muitos casos, esse método € capaz de fornecer uma solucdo aceitdvel, ainda que no ponto de
vista matemadtico a solu¢do seja uma aproximacio (CHANDRUPATLA 1997).

O processo de dividir um dominio desconhecido em subdominios conhecidos ¢é
chamado de discretizagdo. Consiste, por exemplo, na geracdo de uma malha de elementos.
Estes subdominios podem ser de forma geométrica qualquer, como tridngulos, quadrilateros
etc. Pode também misturar formas geométricas. Os sub-dominios sdo chamados de elementos,
e os vértices desses elementos sdo chamados de nds. As propriedades dos materiais utilizados
nos calculos matemédticos sdo armazenadas nos nds de cada elemento, ou em outros lugares ao
longo do contorno, com o objetivo de alcancar maior precisdo. Entdo os célculos sdo
executados com esses valores para se obter os resultados de alguns pontos. As posicdes desses
pontos sdo determinadas pelo tipo de integracao aplicada, pela coordenada inicial do mddulo

e pelo formato do elemento (KENNETH e THORNTON 1942). Atualmente o FEM ¢
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utilizado para os mais variados tipos de cdlculos de engenharia, como por exemplo, estrutural,
transferéncia de calor, eletromagnetismo, fluidos sendo eles estdticos ou dindmicos.

Os softwares de CAE baseados em andlise por elementos finitos (FEM) sdo
largamente utilizados para o cdlculo de tensdes, deslocamentos, vibragdo, transferéncia de
calor, escoamento de fluidos, instalagdes industriais e outras aplicacoes.

A industria de dispositivos para implantes e proteses estd cada vez mais se valendo das
ferramentas de CAD/CAE adaptadas aos conceitos biomecanicos para criar, modificar,
analisar e adaptar estas exigéncias médicas.

E normal a utilizados de modelos em FEM para simulacdo da degeneragio dos discos
intervertebrais, e em alguns casos retirando-se as complexas caracteristicas hidrostédticas do
nicleo. Modelos virtuais em FEM das vértebras 1.4 e L5 foram criados utilizando-se esta
premissa, demonstrando que a degeneracdo afeta sensivelmente a quantidade de movimentos
(flexdo e extensdo) dos discos (GOTO 2002).

Assim, a qualidade da prétese de um implante estd diretamente ligada a sua qualidade
estrutural para suportar as exigéncias e os esforcos dentro do corpo humano. Qualidade esta,

que pode ser alcancada com a aplicac¢ao dessas ferramentas.

2.9. Metalurgia do P6

A metalurgia do p6 (MP) é o processo metaltrgico de fabricagdo de pecas metalicas,
que se distingue dos processos metalirgicos convencionais por utilizar pés metdlicos e nao-
metélicos como matéria-prima, para producdo de componentes com caracteristicas estruturais
e fisicas que dificilmente podem ser obtidas por qualquer outro processo metaldrgico. Outras
caracteristicas relevantes que distingue a MP dos processos metaltirgicos convencionais sao:
auséncia de fase liquida ou presenca parcial durante o processo de fabricagdo; possibilidade
de produzir pecas com formas definitivas, dentro de tolerdncias muito estreitas sem a
necessidade de usinagem posterior ou outra operacdo de acabamento; possibilidade de
produzir pecas com caracteristicas estruturais especiais, como de porosidade controlada e
caracteristicas fisicas impossiveis de serem obtidas por qualquer outro processo metaltrgico
(F. H. FROES 1998) (CREMONES]I, et al. 2009). Algumas das técnicas para a producao de
pequenas particulas de p6 apresentadas na Tabela 13.

Os procedimentos mais comumente utilizados para obtencao dos pds-metdlicos sao:

> Reacgdes quimicas e decomposicao;
> Atomizagdo de metais fundidos;
> Deposic¢do eletrolitica;
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> Processamento mecanico de materiais solidos.

Tabela 3: Técnicas para a produgdo de pequenas particulas de p6 (GERMAN e BOSE 1997).

Técnica Tamanho (um) Forma Material Custo
Atomizacio a gas 5a40 Esférica Ligas Alto
Atomizacio a agua 6 a40 Arredondada Ligas Moderado
Atomizacao
centrifuga 25260 Esférica Ligas Alto
Atomizacio a plasma 2 a40 Esférica Ligas Alto
Carbonyl 0,2a10 Esférica Elementos Moderado
Oxi-reducio 1a10 Poligonal Elementos Moderado
Precipitacao 0,1a3 Poligonal Compostos Baixo
Moagem 0,1 a 400 Irregular | Materiais frageis | Moderado

Dentre os processos citados anteriormente, destaca-se a fabricacdo de pds por
atomizacao, que consiste em desintegrar um filete de metal fundido com um jato pressurizado
de 4dgua ou gés (ar, hélio, argdnio etc). O titanio e suas ligas possuem alta ductilidade, o que
dificulta sua cominui¢do (quebra em partes menores sob a forma de pd) através do processo
de moagem. O Processo Hidretagdo — Dehidretacao (HDH) consiste na fragilizag¢ao do titanio
por acdo do hidrogénio como elemento de liga temporério na forma de hidreto (MITKOV e
BOZIC 1996).

O mercado em metalurgia do p6 vem crescendo a décadas e de forma mais acentuada

nos ultimos anos, principalmente os processos baseados em MIM, Figura 10.
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Figura 10: Vendas mundiais em MIM (METAL POWDER 2009)
A MP destaca-se como um processo mais simples e econdmico para a producio de
pecas com geometrias complexas e proximas ao formato final near-net shape, e por ser a
unica alternativa vidvel na obtencdo de componentes com estrutura porosa, caracteristica

muito importante para osseointegracdo dos implantes 6sseos (HENRIQUES 2005).
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Devido ao seu elevado potencial estratégico, o estudo desta tecnologia vem crescendo
significativamente nas ultimas décadas, principalmente para a fabricacdo de pecas de pequeno
porte.

Parte do crescente interesse pela metalurgia do pé estd relacionada por sua produgio
econOmica em série, € uma boa relacdo entre qualidade e complexidade do produto final,
Figura 11. Outra vantagem do MIM € poder se obter pecas acabadas muitas vezes sem a
necessidade de operacdes posteriores. Neste sentido, novas tecnologias estdo sendo
desenvolvidas e empregadas com objetivo de melhorar a produtividade e aprimorar a

qualidade dos componentes produzidos por esta técnica (GERMAN e BOSE 1997).
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Figura 11: Relagdo entre qualidade superficial da peca versus complexidade geométrica,
obtidos por processos de fabricacio (GERMAN e BOSE 1997)
A MP ocorre através de dois tipos basicos de processos: Convencional (MPC) e
moldagem de pds metdlicos por injecao (MIM). Este trabalho, se concentrou no estudo da
metalurgia do p6 com materiais metdlicos para obtencdo de implantes, mais precisamente o

titanio, obtidos com pds metalicos “finos” de mercado.

2.9.1. Metalurgia do P6 Convencional (MPC)

Na compactacdo é muito importante a determina¢do da compressibilidade a verde, que

significa o quanto uma massa de p6 pode ser densificada pela aplicacdo de pressdao. Em outras

palavras, a compressibilidade corresponde a uma medida do decréscimo de volume que se
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obtém na operacdo de compactacdo e que quanto maior seu valor, menor serd o nivel de
porosidade alcangado ao final da sinterizacao.

A compressibilidade de um p6 € afetada por diversos fatores morfoldgicos da particula
do pé: geralmente quanto mais irregular for a particula, menor a sua compressibilidade
(CREMONESI, et al. 2009). Se a morfologia do p6 for caracterizada por possuir poros
internos finos, durante a compactacdo elas podem reter ar no seu interior, prejudicando a
compressibilidade, desse modo pds isentos de poros possuem maior compressibilidade. Uma
boa composi¢do granulométrica favorece a compressibilidade dos pds metdlicos. Substancias
nao-metdlicas, tais como 6xidos ndo reduzidos, reduzem a compressibilidade, devido sua
dureza e baixa gravidade especifica; dureza do metal ou da liga metdlica sob compactacdo. A
compressibilidade é igualmente afetada pela presenca de lubrificantes sélidos, devido seu
baixo peso e o volume que ocupam na massa de pé. Finalmente, a adi¢do de elementos de liga
tais como grafita e enxofre geralmente prejudica a compressibilidade.

O processo convencional de metalurgia do p6 caracteriza-se pela aplicagdo de pressio
sobre pds-metdlicos, também chamada compactacdo ou moldagem. Seu objetivo € produzir
objetos, em escala comercial, através de aplicacdo de pressdo, por pungdes, no interior de
matrizes cujas cavidades correspondem a forma e dimensdes das pecas finais, resultando na
chamada peca verde. Um fluxograma esquemadtico do processo executado no LdTM esta
exemplificado na Figura 12.

O processo consiste em adicionar uma quantidade especifica de p6 do metal base a
elementos de liga e lubrificantes, misturados de forma homogénea, compactando-os numa
matriz montada em uma prensa de compressao.

Inicialmente quando a prensa trabalha ocorre uma densificacio da mistura, sem
produzir adesdo entre elas. Se o processo for interrompido, a mistura ndo manterd uma forma
com contornos definidos. O aumento da pressdo provocard deformacao plastica das particulas.
As partes mais finas de cada particula sofrerdo deformacdo ou quebra que favorece o
entrelacamento dos grdos, produzindo uma espécie de “solda fria”. Com o aumento da
compressao, o atrito do material contra as paredes da matriz e a fric¢do interna das particulas
eleva a densidade do material aos valores desejados (IERVOLINO 2008).

A aplicacdo de calor durante ou apds a compactagdo € utilizada para aumentar a
ligacdo entre as particulas. Este processo de aquecimento abaixo do ponto de fusdo é chamado

de sinterizacao.
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Figura 12: Fluxograma esquematico de metalurgia do p6 convencional (LUNA 2008).

A adaptabilidade de um dado material a fabricagdo por sinterizacdo depende das
propriedades de seu p6, do modo de manufaturid-lo e, obviamente, de ser ou ndo possivel
obter o material na forma de p6. As propriedades dos pés incluem tamanho e distribuicao de
tamanhos (granulometria), forma, resisténcia mecanica, teor de contaminantes e densidade
aparente (que inclui os poros dentro de cada particula). Muitas dessas propriedades estdo
relacionadas com o modo como o p6 € obtido. O tamanho das particulas normalmente
empregadas em sinterizacao fica entre 0,5um a cerca de 200 um.

A distribuicdo do tamanho das particulas (granulometria) também afeta o
comportamento em sinterizacao e as propriedades da peca sinterizada.

Segundo Thummler e Oberacker (THUMMLER e OBERACKER 1994), alguns pds
possuem baixa escoabilidade e assim sendo precisam ser misturados a algum tipo de
lubrificante para permitir o preenchimento uniforme da matriz de compactacdo. Outros pos,
por terem uma ampla faixa de distribui¢do granulométrica sdo mais desejaveis, pois no
momento da compactacdo as particulas mais finas, ocupam os espagos entres as particulas
maiores. Os autores também descrevem que pds mais grosseiros sao mais faceis de serem
compactados, mas a sinterabilidade e a densificacdo uniforme sdo mais dificeis de serem
alcancadas. A escolha do tipo de pé a ser usado para moldagem e sinterizacdo depende do
fator de forma da particula e da rugosidade da mesma. A Figura 13 apresenta as principais
geometrias de pds utilizados na metalurgia do po.

Entretanto, algumas das caracteristicas do p6 podem ser controladas, tais como a

distribuicdo granulométrica, superficie livre especifica, composicio quimica, densidade
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aparente, escoabilidade e compactabilidade (GALIO, MULLER e SCHAEFFER 2003). A

influéncia qualitativa das particulas e morfologia dos pds esta apresentada na Tabela 4.

Figura 13: Exemplo de morfologias dos pds comercializados: (a) esférico, (b)
arredondado, (c) angular, (d) irregular, (e) poligonal, (f) esponjoso (THUMMLER F. 1994)

Tabela 4: Influéncia qualitativa das particulas e morfologia dos pos.

Tamanho Raépida sinterizagao, Extracdo lenta, maior
de particula menor defeitos de contaminac¢do, maior contracdo, alta
pequena moldagem, reten¢do viscosidade, maior aglomeracao
de forma
Forma Alta compactacio, Baixa resisténcia, alto custo,
esférica baixa viscosidade, desmoronamento na extracao
melhor fluxo
Larga Alta compactacao, Menor qualidade, microestrutura
distribuicao menor contracao na heterogénea, extracdo lenta
sinterizagdo

Na maioria das aplicacdes envolvendo pds se deseja uma boa capacidade de
empacotamento. O espaco s6 pode ser completamente preenchido por estruturas definidas
pelas redes de Bravais (14 ao todo). O preenchimento do espaco com qualquer outra estrutura
vai e implicar no surgimento de vazios (poros). Se os intersticios sdo preenchidos com esferas
de menor tamanho € possivel, do ponto de vista tedrico, que se atinjam fatores de

empacotamento proximos de 0,98.
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Particulas esféricas apresentam bom escoamento, mas baixa compressibilidade.
Particulas arredondadas de forma irregular podem combinar o bom escoamento com a boa
compressibilidade. A mistura de particulas de diferentes tamanhos pode aumentar a densidade
aparente, pA, porém se as particulas de menor tamanho estdo em grande quantidade estas
podem provocar uma queda em pA. A densidade aparente, portanto, pode ser manipulada pela
adicdo de pds de varios tamanhos e formas, Figura 14.

O volume de uma massa de esferas de mesmo tamanho e empacotado em um sistema
cubico simples € usualmente ocupado, cerca de metade (52% exatamente), pelas proprias
particulas, e a outra metade pelos espacos (48% exatamente) entre as particulas. Quando se
adicionam particulas de menor tamanho, elas tendem a ocupar primeiro esses espacos,
reduzindo o volume de vazios. Um p6 com diferentes tamanhos de particula apresenta maior
densidade aparente que de tamanho unico. Para que o produto final seja poroso, por exemplo,
um filtro, é desejavel utilizar particulas esféricas e de mesmo tamanho ou ainda variando o

tamanho das particulas numa estreita faixa de valores.
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Figura 14: Efeito da adi¢do de particulas finas (-325 mesh, menor que 44 pm) de
diferentes formatos ao aco 316 (+325 mesh, maior que 44 um). FONTE: Adaptado (CETEC
2009)
A sinterizacdo é realizada em fornos especiais com ciclo, temperatura e tempos

especificos para cada tipo de pd/material. Geralmente ocorre entre 70% e 80% da temperatura
de fusdao do metal ou liga metdlica em questdo, sob condi¢des muito bem controladas de
temperatura, tempo e ambiente, propiciando resisténcia mecanica e outras propriedades do
material compactado. Na sinteriza¢do ocorre, normalmente, uma deformacdo do compactado,
que se contrai, podendo chegar a uma reducdo de 40% do seu volume inicial ou a uma

reducdo linear de cerca de 16 % (GERMAN e BOSE 1997).
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A evolucgdo da distribui¢dao da porosidade durante a sinterizacdo quando da ocorréncia
de falha de preenchimento e o fendmeno de rotagcdo das particulas foi demonstrado por Exner,
citado por Thummler e Oberacker (THUMMLER e OBERACKER 1994), através de um
experimento especifico, no qual sinterizou esferas de cobre entre si, arranjadas de forma nao
regular sobre uma placa de vidro.

Adicionalmente, dependendo de caracteristicas do componente, é necessario um
tamboreamento para rebarbar a pega e passar por uma nova compactagdo, neste caso chamado
de recompactacdo e consequente nova sinteriza¢do. Porém, a geometria, pode passar por
processos convencionais de usinagem, soldas e posteriormente por processos de tratamentos
térmico e revestimento superficial dependendo das exigéncias e requisitos de projeto para o
produto final.

Ainda ha que se considerar todos os detalhes que fazem parte da moldagem, podendo
haver um a variacao sensivel de densidade de acordo com o processo de prensagem escolhido.

Projeto de componentes com geometrias que possuem vdrias alturas, demandam
puncdes miltiplos, tornando o ferramental caro. E recomendavel, evitar o projeto de pecas
com cantos vivos, para ndo variar o controle da densidade ao longo da peca e quebras

prematuras de ferramentas (GERMAN e BOSE 1997).

2.9.2. Moldagem de P6s Metalicos por Injeciao (MIM)

A combina¢do do processo de moldagem de termopldsticos com o processo de
metalurgia do po resulta no processo de moldagem de pds-metélicos por injecdo (do inglés
Metal Injection Moldind - MIM). Uma vantagem deste processo é possuir poucas etapas de
processamento, podendo ainda utilizar como matéria-prima material reciclado como sucatas
de usinagem ou lascas de titinio. E uma das ferramentas para producio de pecas de pequena
secdo e formas complexas com maior expansdao de mercado (MILKE 2000). Um fluxograma
esquemadtico do processo executado neste trabalho esta demonstrado na Figura 15.

A MIM € um método utilizado para produzir pecas pequenas, pecas com geometria
complexas, pecas com grande precisdo dimensional e com a vantagem de ter baixo custo.
Essas caracteristicas indicam que € um método em expansdo de producdo em massa € com
versatilidade a ponto de produzir componentes com formas e geometrias complexas em
diferentes tipos de materiais.

Assim como no processo convencional, a MIM requer uma carga injetdvel. A carga
injetavel € produzida pela mistura de p6 metélico de hidreto de titdnio com um sistema

aglutinante composto normalmente por ceras e polimeros. O sistema aglutinante serve de
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veiculo tempordrio para compactar homogeneamente as particulas de p6 na forma desejada e
entdo, manter as particulas nesta forma até o inicio da sinterizacdo (GERMAN e BOSE

1997).

PREPARACAOQ DA CARGA

A A A

PO AGLUTINANTE LUBRIFICANTE

» W=

MISTURADOR PELETIZADOR PELETS

INJETORA

DEBINDING CATALITICO =5
& 4u ’:{ 3 . =

PECA INJETADA
PECA SINTERIZADA B . '

FORNO DE SINTERIZAGAO [ l ]

DEBINDING SOLVENTE

Figura 15: Fluxograma do processo de metalurgia do p6 MIM (LUNA 2008)

O feedstock é injetado em uma matriz metdlica a qual molda a carga a forma
pretendida gerando a chamada peca “verde”. Este procedimento pode ser realizado em
equipamentos de alta ou baixa pressdo. A preparagdo do feedstock € uma etapa muito
importante no processo MIM. A qualidade da mistura depende do tempo de mistura,
temperatura da mistura, sequéncia dos materiais a serem adicionados, tamanho e forma das
particulas de titanio.

O binder serve como veiculo de transporte do pé para compactacdo homogénea em
uma forma desejada, unindo temporariamente as particulas até o inicio da sinterizacao, onde a
peca obterd suas caracteristicas finais. Serve também para o preenchimento de todos os
espacos entre as particulas e facilita o deslizamento das mesmas durante o processo de
moldagem (GERMAN e BOSE 1997).

Na mistura, dependendo das quantidades dos aglutinantes na mistura, como: polimero,
parafina, cera de abelha acido estedrico Figura 16. A Tabela 5, compara algumas cargas
utilizadas em trabalhos do LdTM com a literatura em fun¢ao do percentual de aglutinantes (A.

F. GALIO 2004) (LUNA 2008) (GERMAN e BOSE 1997).
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Figura 16: Componentes do sistema binder aglutinante.

Tabela 5: Diferentes tipos de aglutinantes (binder) e aglutinantes testados, na procura

N

polimero

~

TN

[_> Aglutinante

@<

N

acido

estearico

<_‘

N

da melhor mistura (LUNA 2008).

cerade
abelha

Densidade |Carga 1|Carga 2|Carga 3 |Carga 4|Carga 5

Componentes gfcma [%0] [%0] [%0] [%a] [%o]
Polimero (PP) | 0.9200 55 50 65 40 45
Parafina 09518 20 30 30 55 40
Cera de abelha| 09285 20 15 0 0 10
Acido estearico 10,8390 5 5 5 5 5

Total 100 100 100 100 100

Densidade 09242109269 0,9323|0.9334 | 9296

. carga 1: carga para particulas de 25um (MILKE 2000);
. carga 2: usada na injecdo de p6 10 (MILKE 2000);
. carga 3: aproximacao da carga usada (WEIL, NYBERG e SIMMONS 2006);

o carga 4: recomendada para particulas de 10um segundo (GERMAN e BOSE 1997);

o carga 5: binder para micro p6 usada por (LUNA 2008);

Para materiais biomédicos, alguns tipos de aglutinantes adicionam Hidroxiapatita
(HA). Esta liga compdsita tem o objetivo de combinar a superior bioatividade da HA e as

excelentes propriedades mecénicas do titanio, de modo a evitar a fragilidade e baixa

resisténcia a fratura (HEZHOU, LIUB e HONGA 2008).

Apo6s a extragdo do aglutinante se obtem a chamada peca “marrom”. Para finalizar o

processo de fabricacdo € realizado o tratamento térmico de sinterizacdo onde ocorre a
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densificacdo e conseqiientemente é conferida a resisténcia mecénica a peca (SUPATI, et al.
2000).

Durante o processo de inje¢do alguns fatores influenciam na qualidade final do
produto como: a velocidade de injecdo; pressao de injecdo na matriz (ndo pode exceder a
capacidade de fechamento da matriz para que nao se abra); temperatura da matriz (devera ser
constante para evitar contracdo da peca durante resfriamento); temperatura das regidoes de
aquecimento da carga moldédvel (determina fluidez da carga e correto preenchimento da
cavidade da matriz); tempo de manuten¢do da pressdo e tempo de resfriamento (tempo
necessario para solidificar na forma desejada e ser extraido sem deformar-se) (MILKE 2000).

A extragdo dos aglutinantes (debinding) normalmente € realizada em duas etapas. A
primeira etapa € a extracdo quimica das ceras via solvente e, a segunda etapa € a extragdo
térmica dos polimeros em uma atmosfera inerte controlada de Argbnio, para evitar
contaminacdo com oxigénio ou nitrogénio. Assim, o polimero mantém as particulas de po
unidas nos estagios iniciais de extracio (BUJA, GERARD e KRUEGER 2007).

A remocdo dos aglutinantes através de solventes orginicos condensados € uma etapa
critica do MIM. Geralmente as ceras sdo extraidas por solventes, enquanto que os polimeros
sao removidos por degradagdo térmica. O polimero mantém as particulas de p6é unidas nos
estdgios iniciais de extragdo. A extracdo se d4 através da imersdao das pecas verdes em um
fluido que dissolve as ceras do sistema aglutinante, onde volatilizam criando abertura de
poros na estrutura para a subseqiientemente extracao por evaporaciao dos polimeros. Quando
um injetado é colocado em um solvente liquido ou exposto ao seu vapor, 0 componente
solivel do sistema aglutinante egressa do injetado por difusdo através de uma solucio
aglutinante-solvente. A difusividade do aglutinante depende da mobilidade molecular do
solvente, que geralmente € maior em altas temperaturas e para menores moléculas de
solvente.

Na extracdo térmica, os aglutinantes localizados nos poros, evaporam primeiramente
na superficie, formando a porosidade superficial da peca. A degradacdo dos aglutinantes
continua até sua totalidade para o interior da peca resultando em poros cada vez menores. O
tempo de extragdo serd determinado pela permeabilidade da mistura, pois particulas rugosas
tém uma drea superficial maior, contribuindo para uma maior resisténcia ao fluxo de saida do
aglutinante.

A sinterizacdo objetiva conferir a peca de marrom as ligagdes definitivas entre as
particulas de pé. Trata-se de uma ligagdo quimica entre as particulas ligadas entre si, de modo
a resultar uma massa ou corpo coeso. A sinteriza¢do € um tratamento térmico que promove a

N

integridade estrutural a peca “marrom”. Este aumento na densidade ocorre em uma
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temperatura préxima ao ponto de fusdo do metal. O aumento da unido entre as particulas
ocorre devido ao movimento atdomico estimulado pelas altas temperaturas, fortalece os
contatos entre as particulas e altera a geometria dos poros. Quanto mais préximo da
temperatura de fusdo, mais rdpida ocorrera a sinterizacao, Figura 17.

Na sinterizag¢do, as caracteristicas finais da peca, tais como resisténcia mecanica,
dureza, porosidade, resisténcia a corrosdo, tensdo de escoamento entre outras, sdo definidas.
As ligacOes formadas durante este processo promovem o aumento de resisténcia € uma

diminui¢do da energia livre do sistema e contracdo macroscopica da peca.

GHGE

(c) (d)

Figura 17: Etapas do processo de sinterizagcdo: (a) pontos originais de contato; (b)
fortalecimento entre as particulas; (c) e (d) arredondamento dos poros. Adaptado de
(GERMAN e BOSE 1997).

Um dos maiores problemas a serem resolvidos para inje¢do do titanio € o controle no
nivel de impurezas de oxigénio, nitrogé€nio e carbono, todos constituintes do binder
(GERLING, et al. 2006). O Ti necessita de temperaturas de sinterizacdo elevadas para se
tornar suscetivel a deterioragdo mecanica devido a porosidade ou aglomeracdo de poros,

podendo gerar pecas com niveis insatisfatorios de resisténcia mecanica.
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3.  MATERIAIS E METODOS
3.1. Conceituaciao para o projeto do implante

O projeto do implante foi fundamentado na constru¢do de um dispositivo composto de
duas pecas metdlicas. Estas pecas devem ser posicionadas apds a implantacdo, uma em cada
parte de vértebra no espaco intervertebral, ou seja, uma peca na por¢ao superior € outra peca
na por¢do inferior. O engastamento inicialmente foi projetado com ressaltos criados para
encaixar na superficie de contato do implante com o osso, apds com a osteointegracdo. O
projeto levou em conta o movimento relativo entre a parte superior e inferior da protese,
Figura 18. A funcdo do implante de substitui¢do total (STD’s) € restabelecer a quantidade

normal de flex@o e extensdo mesmo sobre carregamento fisiologico (BIRD, et al. 1991).

VERTEBRA SUPERIOR < ——]
IMPLANTE SUPERIOR < —J

IMPLANTE INFERIOR <]
VERTEBRA INFERIOR < ——)

Figura 18: Esquematico do implante junto a vértebra

Para a concepc¢do deste de uma préotese, o método de projetos utilizado foi: Etapa 1,
observacdo e andlise: Definicdo do problema, pesquisa, definicdo de objetivos e restrigdes.
Etapa 2:, panejar e projetar: geracdo de opg¢des de projeto, escolha de opcdo de projeto,
desenvolvimento, aprimoramento, detalhamento. Etapa 3, construir e executar: prototipo;
producdo (BAXTER 2000) (KAMINSKI 2000).

O conceito inicial para a criacdo da nova geometria foi baseado na biomecénica da
coluna, complementada por uma série de préteses existente no mercado, Figura 19. Apds a
idéia inicial, foram utilizados os conceitos de biomecanica da coluna versus otimizacdo do

projeto para auxilio na fabricacdo.
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Figura 19: Implantes comerciais utilizados para auxiliar a elaboragéo do conceito do novo
dispositivo: (a) MOBIDISC™; (b) SB CHARITE™; (c) FLEXICORE™; (d)
IMPLIANT™; (e) MAVERICK™; (f) PRODISC™; (g) DYNESYS (ZIMMER SPINE);

3.2. Projeto em CAD trés dimensoes do implante

A técnica de CAD integrada ao CAE através do FEM e a prototipagem rdpida foram
utilizadas, conforme esquema da Figura 20. Inicialmente, o CAD auxiliou na geracdo das
alternativas e nas simulacdes de movimento, com o objetivo de selecionar quais das
alternativas suportavam um numero de graus de liberdade mais préximo ao do disco
intervertebral da coluna. Apds as simulacdes dindmicas virtual, alguns protétipos foram
confeccionados em escala, para comparar os resultados das simulacdes com testes visuais e
praticos, através da confeccdo de modelos fabricados em PU (poliuretano) em equipamento
CNC. Finalmente foi selecionada a geometria que mais se aproxima as caracteristicas

desejadas (BARONI 2005).
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Figura 20: Fluxograma esquemadtico do desenvolvimento utilizado para geracio do conceito,

andlise e prototipagem da nova geometria

O modelo em trés dimensdes do implante foi idealizado a partir de restricdes
biomecanicas da coluna e pardmetros geométricos relacionados ao processo de fabricagdao. O
projeto previu uma altura média de um disco intervertebral da coluna lombossacra em torno
de 10mm, ou seja, o espacamento entre duas vértebras. Também foi considerado um didmetro
de 30mm para a superficie de contato do implante com a vértebra, demonstrado

esquematicamente na Figura 21 (AEBI, THALGOTT e WEBB 2000).

Figura 21: Vértebra T6 (vista lateral, a esquerda) indicando uma altura de aproximadamente
10 mm. A superficie de contato entre o 0sso € o implante, esta esquematizada (vista superior,
a direita) por um circulo de aproximadamente 30 mm de didmetro (AEBI, THALGOTT e
WEBB 2000)..
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Um importante pré-requisito para o projeto do implante projetado e produzido neste
estudo foi ndo conter nenhum componente de UHMW, para que fossem evitados problemas

similares, como rompimentos por degradacdo, ocorridos nas préteses Bryan™, Figura 22.

Figura 22: (a) prétese de disco cervical Bryan™. (b) componente de Polietileno fraturado de
um disco lombar prétese; (c) imagem de tomografia axial computadorizada de uma prétese
disco cervical Bryan™. Fonte (TAKSALI, GRAUER e VACCARO 2004).

O modelo do conjunto implante é formado por duas pecas. Uma peca que serd
denominda de “convexa” (por¢do superior) e outra denominada cOncava (parte inferior).
Além das caracteristicas de tamanhos mencionados preliminarmente, 0 movimento relativo
entre as duas pecas estar limitado a 2,9°, Figura 23 (AMADIO 2004). As tolerancias para

estas medidas sdo de +£0,2mm para as dimensdes lineares e de +0,1° para a dimensao angular.
M w29

Figura 23: Dimensdes de referéncia utilizadas no projeto do implante

3.3. Analise e Otimizacao em CAE através de FEM
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Os calculos em softwares de CAE/FEM sao genericamente divididos em duas etapas.
A primeira permite uma série de desdobramentos matematicos a partir do calculo de
deslocamentos (Ax,), através de sua matriz de rigidez como demonstrado genericamente na
Equacaol. Esta etapa € chamada geracdo da malha de elementos finitos. Para a andlise deste

trabalho, foi utilizado o software comercial ProMechanica ™ .

2F=Kuxn-Ax, O (Eq.1)

Onde,
[ F ], é constante: for¢a aplicada
[ Kixn ], € @ matriz de rigidez, sendo sua dimensdo dada pela quantidade de graus de liberdade

[ Ax, ], sdo os deslocamentos calculados na malha

A segunda etapa, chamada solver, o software resolve uma série de equacdes
matemadticas especificas das dreas de estudo. Por isso, os resultados em CAE/FEM possuem
como resposta nao somente tensdes, mas também deslocamentos e deformagdes, por exemplo.
O solver do software utiliza a teoria de Von Misses para calculos dos esfor¢os resultante em
N/mm® (MPa).

Para a simulacdo dos esforcos virtuais foi utilizado o modelo desenvolvido em CAD,
com todos seus detalhes em contrapartida a modelos mais simples, que normalmente sao
utilizados, perfazendo um total de 6358 tetraedros gerados, Figura 24. Entretanto, modelos
mais simples visam simplificar a geracdo da Malha de Elementos Finitos (FEM), ndo
influenciando significativamente nos resultados finais (ALVES 2002). As propriedades
mecanicas utilizadas na simulagdo estdo descritas na Tabela 6, em comparacdo. As

propriedades mecanicas do tecido dsseo encontrado na coluna (SPOERKE, et al. 2005).

Tabela 6: Propriedades mecanicas utilizadas na andlise de elementos finitos.

E (GPa) ) Gesc..(MPa)
Titanio 110 0,33 275
Osso 20 0,30 120
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Figura 24: Malha de elementos finitos gerada pelo do software de CAE Pro/ Mechanica™ ,
contendo 6358 elementos.

De forma simples, as condi¢des de contorno ao qual um implante é submetido estd
diretamente relacionada a quantidade e intensidade de seus carregamentos e restricoes,
desconsiderando patologias. Um levantamento prévio destas cargas se faz necessdrio.

O carreganto A carga aplicada nos ensaios virtuais foi de 3400 N. Este carregamento
foi fundamentado em um estudo biomecanico in vitro realizado por Chaffin, onde ele pode

selecionar um grande ndmero de corpos de prova em vértebras de caddveres e ensaid-las

(COUTO 1995). Uma coletinea de resultados de ensaios destrutivos em discos

intervertebrais realizados por Couto, esta apresentado na Figura 25.
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Figura 25: Coletanea de resultados de ensaios destrutivos em discos intervertebrais realizados
por Couto (COUTO 1995).
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Na consolidacdo realizada por Couto, Figura 25, se observa através do modelo
funcional de coluna, que consiste em duas vértebras uma acima da outra, dificilmente discos
intervertebrais romperiam com uma carga superior a 3400N. As andlises em CAE deste
trabalho contemplaram a situacdo mais critica, ou seja, 0 maior carregamento que uma

vértebra pode suportar.

3.4. Fabricacio do Implante por Metalurgia do Pé

O LdTM onde este trabalho esta foi realizado, tem larga experiéncia em processos
com base na metalurgia do pd, porém poucos dados de como o Ti se comportaria, ou seja,
suas caracteristicas e propriedades fisicas quando fabricado por metalurgia do pé. Para tanto a
op¢ao foi realizar estudos preliminares para cada etapa de fabricagdo e posterior
caracterizacdo de corpos de prova.

A metalurgia do pé convencional (MPC) tem sido utilizada com sucesso para a
producdo de implantes, entretanto a MPC torna-se limitada quando os componentes possuem
geometrias complexas, sendo melhor aplicada em pegas a geometrias simples (F. H. FROES
1998).

Para a fabricacdo do protétipo do implante em metalurgia do pd, foram realizados
ensaios preliminares para validagdo dos parametros de fabricagdo, tais como: retracdo
volumétrica apés a sinterizagdo, propriedades mecanicas, porosidade etc.. Duas estratégias
para a fabricacdo foram estudadas. No item 3.4.1 mostra a metalurgia do p6 convencional
(MPC) e no item 3.4.2, moldagem de p6s por injecdo (MIM). No item 3.4.3, esta descrita a

fabricagdo do protétipo de implante pela metalurgia do p6 convencional.

3.4.1. Estudos preliminares em Metalurgia do P6 Convencional (MPC)

O p6 utilizado neste trabalho fabricado pela Alfa Aesar® (malha de -325; 99,5% de
titanio, obtido por HDH). Na micrografia da Figura 26, pode ser visualizada a morfologia do
po utilizado.

Comparando a imagem da Figura 26 aos pds encontrados na literatura Figura 13, a
morfologia do p6 que foi utilizado neste trabalho € do tipo irregular.

Foi realizado um peneiramento para caracteriza¢io da distribuicdo de tamanhos do po,
durante 30 minutos com uma amostra de 500 gramas (ASTM B214). O resultado da Tabela
7, destaca os valores em tamanho de pds encontrados e a Figura 27, demonstra que as a

maioria das particulas sd3o menores a 44 micrometros (mesh -325).
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Figura 26: Imagem microfotografia MEV/UFRGS do pé de titanio utilizado neste trabalho,

fabricante Alfa Aesar®

Tabela 7: Valores da distribui¢@o de tamanhos do p6 de Ti, fabricante Alfa Aesar®.

Mesh Ti (g) % (retido) | %Retido Acumulado | %(passante) “passing”
65 0.016 0.006 0.006 100
100 0.055 0.022 0.028 100
150 0.1305 0.052 0.08 100
200 0.2127 0.085 0 100
250 0.1917 0.077 0 100
325 569.163 23 23 76.902
-325 |1.912.059 77 99,998 0

TOTAL 249 100
120
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Figura 27: Distribui¢do em percentual das particulas do p6 de Ti fabricante, Alfa Aesar® .

A estratégia para realizacdo dos experimentos preliminares de compactagdo dos corpos

de prova (em forma cilindrica) de Titanio, esta dividida em seis etapas: pesagem da carga;
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compactagdo da carga; sinteriza¢do corpos de prova; ensaio compressao; metalografia; analise

porosidade; e avaliacido da porosidade antes e depois da sinterizacdo.
34.1.1. Pesagem da carga

Para o célculo da densidade do pé de titanio a verde, para inserir 0 peso correto na
matriz disponivel no LdTM foi considerado o volume interno da matriz, o volume do corpo
de prova (billet) e o peso do pé. Estes dados foram obtidos através de medi¢des simples com
um paquimetro e uma balanga analitica.

Determinar a densidade aparente, ou seja, o peso por unidade de volume do p6 solto
em g/cm3 foi utilizado as dimensdes internas da matriz que foram preenchidas pelo po.
Também pode ser determinada a “densidade batida”, ou seja, quando uma massa de pé solta é
vibrada ou socada em g/cm’® com as dimensdes do corpo de prova apds a compactacdo. Foi
considerada como densidade “batida”, a densidade & verde na MPC. Entdo, com 6g de p6 de

titanio a densidade verde para MPC, resultou em p= 2, 23 g/crn3
3.4.1.2. Compactacao da carga

Para a compactacao foi estabelecida uma rotina onde a for¢ca méxima de carregamento
¢ determinada em funcdo da pressdo de compactacido desejada. O ferramental consiste em
uma matriz unidirecional de duplo efeito. Na Figura 28, a esquerda, de cima para baixo
puncio superior, cavidade (matriz) e puncio inferior. A direita o pungdo extrator. A cavidade,
bem como os pungdes foram construidos a partir do aco 1045, ABNT D6 com dureza final de
S0HRC. Posteriormente os componentes da ferramenta formam temperados, revenidas e
retificadas de modo que os corpos de prova resultantes obedecessem a razao de
altura/diametro de 1:1,5. Estas especificacdes sdo condi¢Oes necessdrias para o ensaio de
compressao, conforme norma (ASTM 2000).

A pressdo de compactacdo utilizada para os estudos preliminares foi de 600 MPa,
indicados pela literatura para pés de titanio (LENEL 1980) (SCHWANKE 2000) (LUNA
2008). Na Figura 29, trés corpos de prova a verde estdao demonstrados.

Considerando a geometria cilindrica do corpo de prova e as dimensdes da matriz, a
pressao no equipamento foi de 7,8 ton. O sistema de aquisi¢ao de dados utilizado foi o Spider
8 da empresa HBM (Hottinger Baldwin Messtechnik) modelo KWS/T-5 - com o software
Catman Express V.3 montados com uma célula de carga de 20ton. Foram compactados 18

corpos de prova, trés delas demonstradas na Figura 29.
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PUNCAO
SUPERIOR

MATRIZDE
COMPACTACAO

PUNCAO
EXTRATOR
PUNCAO

INFERIOR

Figura 28: Matriz de compactacdo e pungdes fabricados no LATM/UFRGS para obtengdo dos
corpos de prova de 13mm de diametro.

ST T P ER

Figura 29: Corpos de prova compactadas de Ti a 600MPa.
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Figura 30: Equipamento existente no LATM/UFRGS utilizado para as compactacdes dos
corpos de prova de Titanio.

3.4.1.3. Sinterizacao dos corpos de prova

Trata-se de uma etapa critica da MPC, associado a alta reatividade do titanio em altas
temperaturas (IERVOLINO 2008) (BUJA, GERARD e KRUEGER 2007), sugere que a
atmosfera interna do forno deve ser controlada, sendo indicada a utilizagdo de véacuo
(CROLIUS 2005) (A. F. GALIO 2004). A sinterizacgdo foi realizada em um forno tipo mufla,
tubular, acionado por tiristores, com capacidade para chegar até 1450 °C. A indicacdo de
temperatura deste forno € através de um leitor LED, obtida a partir de um termopar tipo S. O
erro entre a temperatura no interior do tubo do forno e a temperatura indicada € da ordem +-
2%, de acordo com o manual do fabricante. A curva da temperatura em relacdo ao tempo, esta
demonstrada na Figura 31.

O gés argonio foi utilizado alternativamente para evitar a oxidag¢do das dos corpos de
prova (HENRIQUES 2005), enquanto que para a refrigeracdo dgua corrente em temperatura

ambiente para evitar o superaquecimento e conseqiiente desprendimento da unido flange/tubo.
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Figura 31: Ciclo de sinterizacdo dos corpos de prova dentro da camara de INOX, com

patamar de sinterizacdo de 1100°C.

Foram realizadas dez tentativas de experimentos, para a sinteriza¢do dos corpos de
prova, sem sucesso. Um levantamento do histérico de utilizacdo do forno disponivel no
LdTM foi necessdrio para buscar as possiveis causas da contaminacdo excessiva dos corpos
de prova. Foi observado que diversos tipos de ligas ja haviam sido sinterizadas neste mesmo
forno, ocasionando uma grande contaminacdo em seu interior, principalmente nas paredes
internas do tubo ceramico em mulita. Em uma tentativa de minimizar este problema, foi
projetada uma camara metdlica, em formato tubular montada internamente ao forno, Figura

34. Esta camara foi construida a partir de discos e tubos de aco INOX AISI 302.

Figura 32: Camara de Aco INOX AISI 302 projetada e construida para minimizar a
contaminacdo dentro do forno.
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Entretanto, uma limitacdo considerada na utilizacdo desta cidmara € a temperatura de
trabalho. A literatura recomenda uma temperatura de sinteriza¢do na faixa de 1100°C a 1300
°C para o titinio (FROES e SCHWANKE 1984). O forno disponivel no LdTM esta

demonstrado na Figura 33.

Figura 33: Forno tubular tipo mufla disponivel no LATM/UFRGS.

O leiaute de montagem da camera de INOX dentro do forno esta demonstrada na

Figura 34.

Figura 34: Camara de INOX montada dentro do forno tubular, para minimizar contaminac¢io
dos corpos de prova dentro do tubo de mulita.
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Com o uso da cidmara de INOX dentro do tubo de mulita, os ensaios foram realizados
com temperatura méaxima de 1100°C. Os objetivos do uso da temperatura considerada
“inferior” foram:

Facilitar a desmontagem do tubo de alimentacdo de argdnio devido a oxidacao das roscas dos
parafusos que prendem o flange do tubo de menor diametros que alimenta o gas ao tubo que
contém as amostras;

Evitar uma possivel difusdo dos corpos de prova a parede interna da camara de INOX. Em um

dos ensaios realizados, um corpo de prova “aderiu” a parede interna da camara.

Os parametros do processo de compactacdo e sinterizacdo dos corpos de prova estio

descritos na Tabela 8.

Tabela 8: Parametros utilizados nos processos de compactagao e sinterizacdao para MPC dos
corpos de prova.

Processo Parametro Valor Obs:
S Qtde. 18 Corpos de prova
-4 Peso 6g P6 de Ti 95%
g Pressao 600 MPa Sem lubrificante
g Forca 7800 kg Equivalente p/ diam.= 10mm
o Densidade 2, 23g/cm’ A verde
- Velocidade 1 10°C/min Temp. ambiente a 600°C
l§~ Velocidade 2 2°C/min 600°C a 1100°C
'g Temperatura 1100°C Temperatura limite
E Tempo 3he2h Patamar de sinterizagdo
z Protecao Argdnio Com pressao positiva

Em contrapartida o tempo de sinterizacdo, foi aumentado de duas horas para trés horas
no patamar de sinterizacdo. A taxa de aquecimento foi de aproximadamente 10°C/min
inicialmente e apds a temperatura de 600°C baixou para 2°C, e o resfriamento foi realizado
lentamente até a temperatura ambiente com as pecas no interior do forno.

No estudo realizado, alem da temperatura constante em 1100°C, outro parametro de
processo que foi mantido constante € o tipo de pé (morfologia e tamanho). Assim, o
coeficiente de expansdo térmica ndo foi tratado como uma varidvel e sim como um dado de
processo. Estudos realizados por Panigrahi, com pds de titanio similares ao utilizado no
presente estudo, obtiveram um coeficiente de expansdo térmica de aproximadamente

8.3x107° °C™' (PANIGRAHI, et al. 2005).

34.14. Ensaios de compressao
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Em temperatura ambiente, a tensdo de escoamento da maioria dos materiais exceto
aqueles com chumbo, por exemplo, sdo dependentes da taxa de deformacao (ALTAN, OH e
GEGEL 1999). Assim, qualquer maquina, no caso a prensa do LdTM Figura 30, pode ser

utilizada para o teste de compressao, independente da velocidade de aplicacdo da carga.

3.4.1.5. Metalografia

Na preparacdo para a andlise metalografica os corpos de prova foram cortados
transversalmente em equipamento modelo PANCUT - 70 de marca PANTEC, empresa
PANAMBRA (SP, Brasil) sendo embutido a quente em resina baquelite juntamente com uma
corpo de prova longitudinal. Realizado o embutimento, as corpo de provas passaram pela
seqiiéncia de lixas #120, #240, #320, #400, #600 e #1200, rotacionando o corpo de prova em
90° na troca de granulometria para uma melhor remocao dos riscos. O polimento foi realizado
em panos com pastas de diamante de granulometrias 4um seguida de 1um com lubrificacdo
através de dlcool 96°GL, Figura 35.

Terminada a etapa de polimento foi realizado o ataque quimico que foi administrado
por um minuto na solu¢do composta de: 30ml de dcido acético glacial, SmL de acido nitrico e
2mL de &cido fluoridrico. Com a microestrutura revelada foram realizadas as micrografias
Opticas com registro fotogréfico digital e também MEV com tensdo de aceleragcdo de 20kV no
aparelho de marca JEOL (Akishima, Tdkio, Japao) modelo JSM 5800 do Centro de
Microscopia (CME/UFRGS).

Figura 35: Imagem (al) corpo de prova embutido para anlise MEYV com sinterizagdo de 2h e
(a2) corpo de prova apds ensaio de compressdo; respectivamente para imagens (bl) e (b2),
com sinterizacao de 3h.

3.4.1.6. Analise da porosidade por imagem
Avaliacdo da porosidade foi realizada através de andlise de imagens no software

IMAGE J (IMAGE J 2008). Este software trabalha com a contagem da diferenca de
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tonalidade entre os poros e a superficie do corpo de prova, que teve sua imagem inicialmente

gerada em escala no MEV.

34.1.7. Analise da densidade e porosidade por Arquimedes

A medi¢do da massa especifica dos corpos de provas de titdnio puro teve como base a
norma NBR 6220, da ABNT (Associacdo Brasileira de Normas Técnicas), baseada no
principio de Arquimedes. O conjunto de corpos de provas fabricadas por MPC é composto de

trés pegas verdes e trés sinterizadas.

3.4.1.7.1. Equipamentos
Uma balanca certificada pelo Inmetro da marca Martes com resolu¢do de 0,001g,

incerteza de medi¢do 0,01g e carga médxima 500g; Uma proveta de 25ml+0,1ml; Um

micrometro da marca Mitutoyo com resolug@o de 0,01mm.

3.4.1.7.2. Procedimento experimental

Todas as pecas foram secadas em estufa a 100°C durante 30min. Foi medida a massa
seca (Ms) de cada peca. Apds, as pecas sinterizadas foram fervidas durante 30min. As pegas
sinterizadas, apds a fervura, foram resfriadas até a temperatura ambiente, em 4gua corrente.
As pecas fervidas foram retiradas do recipiente, secadas apenas para a retirada do excesso de
dgua na sua superficie e pesadas novamente, obtendo-se assim a massa imida (Mu). As pecas
verdes e com extracdo quimica foram cobertas com uma camada de verniz impermeabilizante.
Foi medida a “massa de empuxo” (Me) de cada peca, imergindo-a, com auxilio de um
suporte, num recipiente cheio de dgua que fica sobre a balanca Figura 36. A massa especifica
da dgua foi medida enchendo a proveta com 25ml e pesando. O valor médio utilizado foi
tomado em quatro medidas. Obs.: a peca deve ficar totalmente submersa e suspensa, sem

tocar o fundo do recipiente.

Figura 36: Montagem para a medida da massa de empuxo.
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3.4.1.7.3. Procedimento para Calculo da densidade

De posse dessas propriedades se torna vidvel o cédlculo das massas especifica de cada
peca, Equacdo 2 a Equacdo 9. Primeiro determinou-se a massa imersa (Mi):
Para as pecas sinterizadas

Mi = Mu — Me [g]; (Eq.2)

Para as outras

Mi = Ms — Me [g]; (Eq. 3)

A massa especifica é estimada utilizando a seguinte equagao:
Ms 3
=—X /cm Eq. 4
P Mu— Mi Prao [ ] (Eq. 4)
Para o célculo da porosidade:

= MX 100
Mu — Mi [%]; (Eq. 5)

Po

Estimou-se a massa especifica da 4gua com a férmula:

[glem’], (Eq. 6)

Prro =
H20

Onde (V) € o volume de dgua na proveta igual a 25ml e M a massa medida na balanca;
A massa especifica tedrica foi calculada do modo tradicional dividindo a massa (Ms)
pelo volume calculado com as dimensdes de um corpo de prova:

Ms

VAM
Onde,
z-d*-h
Vam = —— ’, Eq. 8
2000 [cm’] (Eq. 8)

na qual (d) € o didmetro e (h) a altura da corpo de prova compactada em [mm)].
Para estimar a porosidade tedrica das pecas foi utilizada a seguinte equagado:

_Pu—P
P

Pot x100 [%], (Eq. 9)

Onde, p, € a massa especifica do titdnio puro.
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3.4.2. Estudos preliminares do processo de Moldagem de Pés por Injecao (MIM)

Analogamente aos ensaios de compactagdo, foram realizados ensaios preliminares de
injecdo para corpos de prova em titdnio. A estratégia para realizacdo dos experimentos
preliminares de injecao do corpo de prova em Titanio, esta dividida em 8 etapas: mistura e
preparacdo da carga injetdvel; injecdo da carga; extracdo quimica (debinding) quimico;
extracdo (debinding) térmico; sinterizacao; ensaio tragdo; metalografia; e finalmente a andlise
porosidade.

Variacdes de massa e contragdo no tamanho da peca sdo algumas das caracteristicas
do processo MIM. Considerando as diferentes relagdes de cargas trabalhadas para o binder
altas cargas de polimeros foram utilizadas dentro desta mistura, devido a utilizacdo de uma

morfologia de p6 mais aguda de titanio, ou seja, pé confeccionado pela tecnologia HDH.

3.4.2.1. Preparacio da carga de Injecao (feedstock)

A carga quatro, Tabela 9, foi a que se mostrou mais adequada para este trabalho
considerando a experiéncia prévia, know-how, do LdTM. O cdlculo para a quantidade de
aglutinante necessdrio para a mistura, esta demonstrada na Equacdo 10, detalhada nos

calculos da Equacdo 11 a Equagdo 14 (GERMAN e BOSE 1997).

wp
__pp
P = wp_ wg
my = % = —(1)[;[:; = 1310, 62g
P ' (Eq. 12)
Como:
Onde:

¢ =0,40u40%
pp =45 g/cm?
pg = 0.9322 g/cm3

Logo, wg = 0,237 ou 23,7% ,e wp = 0,763 ou 76,3%
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O célculo de massa de aglutinante (binder), é referida hd uma quantidade de massa de
po base, no caso o titanio. Considerando um kilograma, temos mp = 1000g. Dividindo a

massa de pé pela sua percentagem obtém a massa total da mistura:

mp _ 1000

my = =
T™ wp ™ 0763

=1310,62g (Eq. 14)

Logo a massa de binder serd a massa total menos a massa de pé:

mg = 1310,62 — 1000 = 310,62¢g

Neste trabalho foi utilizado 2 kg de p6 de titanio para a mistura do binder. Assim, a

mistura deve ter a mesma fragdo volumétrica (¢) obtendo-se o dobro da massa de binder:

mg = 621,24g.

Para obtencdo da carga de injecdo (feedstock) Figura 37, a mistura do p6 com o
sistema aglutinante foi realizada no misturador marca Werner e Pfleiderer®, aquecido a 6leo
(190°C) por aproximadamente 2 horas, tempo necessdrio para homogeneizacdo da mesma,

Figura 38. Os pardmetros selecionados para a carga de injecao estdo descritos na Tabela 9.

aglutinante PO metal
(binder) base (Ti)

carga
NECE

Figura 37: Preparagdo da carga de injecdo (feedstock).

Tabela 9: Pardmetros selecionado para carga de injecdo.
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Densidade | Carga 4

Componentes gjcma [%o]
Polimero (PP) | 0.9200 40

Parafina 0.9518 55
Cera de abelha| 09285 0
Acido estearico| 0,8390 5

Total 100
Densidade 0.9334

Figura 38: Obtenc¢do da carga de inje¢do no misturador Werner e Pfleiderer®.

Ap6s resfriada, esta carga foi levada ao moinho de facas marca Seibt e peneirada para

tornar-se pelotizada e pronta para ser inje¢do Figura 39.

Figura 39: Carga pelotizada e pronta para ser injetada.

3.4.2.2. Injecao

Corpos de prova foram injetadas para posterior andlise, sendo fabricado em uma

injetora de alta pressio ARBURG® modelo ALLROUNDER 220S, Figura 40. Um
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esquematico da injetora, uma foto da matriz ampliada e do corpo de prova injetado estdao

apresentados na Figura 41.

Figura 40: Injetora de alta pressio ARBURG® modelo ALLROUNDER 220S disponivel no
LdTM.

INJETORA

Figura 41: Esquemitico do processo para injecao de um corpo de prova, contendo a
ferramenta e a geometria do corpo de prova.
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A carga produzida para este trabalho foi injetada observando-se os parimetros

apresentados na Tabela 10 (LUNA 2008) (NYBERG, et al. 2005).

Tabela 10: Pardmetros de Injecao.

Parametros Grandeza
Pressdo 180Mpa
Pressdo de Recalque 1200MPa
Forga Abertura Molde 50MPa
For¢a Fechamento Molde 500MPa
Contra — Pressao -
Fluxo de dosagem 15cm3/s
Fluxo 35cm3/s
Tempo Resfriamento 15s
Temperatura de injecdo 180°C
Temperatura do molde 180°C
3.4.2.3. Extracao Quimica

A retirada de aglutinantes na fase de extracdo quimica foi realizada com a imersao das
pecas verdes em solvente hexano a 50°C em banho termostitico. Esta temperatura esta
proxima ao limite para a ebuli¢cdo do hexano, (69°C), o que provocaria distor¢do nas pecas.

Nesta etapa, as pecas perderam 10% de sua massa em relagdo a peca injetada (pega verde).

3.4.24. Extraciao Térmica

Para a extracdo térmica dos polimeros, foi utilizada uma atmosfera inerte controlada
de Argbénio 5.0 com pressdo positiva, para minimizar contaminacdo com oxigénio ou
nitrogénio. A curva de extracdo térmica de aglutinantes leva em consideracdo as temperaturas
de degradacdo térmica dos polimeros baseadas na curva “andlise termogravimétrica (TGA)”,
Figura 42. O Patamar de 400°C refere-se a extracdo do polipropileno (PP) ndo contando o
tempo de resfriamento (aproximadamente 4 h). Neste trabalho, a extracdo térmica ocorre

separada da etapa de sinterizacao.
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Figura 42: Relacdo da temperatura em fungdo do tempo para a extragdo térmica dos corpos de
prova fabricados pela técnica MIM.

Na Figura 43, estdo apresentadas a corpos de prova retiradas do forno logo apds a

extracdo térmica. Nota-se um aspecto fragil e quebradigo.

Figura 43: Corpos de prova apds a extracao térmica

3.4.2.5. Sinterizacao

Na curva apresentada na Figura 44, a primeira etapa esta relacionadaa a pré-
sinterizac@o (600°C) com taxa de aquecimento de 10°C/min. Apds esta temperatura, a taxa foi
reduzida para 2°C/min até atingir 1100°C para sinterizacdo, perdurando pelo tempo de 3h
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neste patamar, com um total de aproximadamente 6 horas. O resfriamento ficou em torno de

5 horas, devido a inércia do forno.

1200 <

/I »
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200/
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b
2
v
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Figura 44: Curva de extragdo dos aglutinantes e sinterizagcdo, patamar de 1100°C por 3h
(LdTM)

3.4.3. Fabricacao dos Implantes através da MPC

Para a produgdo dos protétipos de implantes, a estratégia foi similar ao que foram
fabricados os corpos de prova, entretanto houve diferengas significativas na geometria e

conseqiiente ferramental.

3.4.3.1. Projeto do Ferramental para MPC do Implante

Entre os dois processos avaliados, resultados promissores foram obtidos com a MPC.
Assim, o projeto da peca e ferramental foi também condicionado a este processo. Novamente
foram utilizadas as ferramentas de CAD 3D para seu projeto e andlise. O ferramental € muito
semelhante ao da matriz dos corpos de prova anteriormente utilizada, e consiste em uma
matriz unidirecional de duplo efeito, esquematicamente demonstrado na Figura 45.

A ferramenta que foi projetada para confeccdo dos protétipos de implante, Figura 45,
se constitui a esquerda, de cima para baixo do puncdo superior, inserto pungdo superior,
cavidade (matriz), inserto puncdo inferior e puncdo inferior. A direita o puncdo extrator. Os
dois jogos de puncgdes e insertos foram projetados, para confeccionar as duas pecas

“CONCAVA” e “CONVEXA” do conjunto implante
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Figura 45: Representacdo do ferramental de compactagdo utilizado para fabricacdo dos
implantes.
3.4.3.2. Pesagem e compactaciao da carga

Para o calculo do peso de p6 de titanio a verde, considera-se o volume do corpo do
implante calculado na ferramenta tridimensional de CAD, multiplicado pela densidade
tedrica. Assim, o po pode ser pesado com precisdo em uma balanca analitica digital.

O projeto da matriz foi definido, analisado e otimizado em ferramentas de CAD/CAE.
Ap6s a etapa virtual, sua fabricacdo foi executada e os protétipos de implantes
confeccionados. A Figura 46 de cima para baixo, um espagador este acoplado ao puncdo
superior; abaixo a cavidade (matriz) e o punc¢do inferior; abaixo da matriz esta montada uma
célula de carga de 80ton e mais dois espagadores até a base da prensa. O sistema de aquisi¢ao
de dados utilizado foi o Spider 8 da empresa HBM (Hottinger Baldwin Messtechnik) modelo
KWS/T-5 - com o software Catman Express V.3. A cavidade, bem como os puncdes foram
construidos a partir do aco 1045, ABNT D6 com dureza final de SOHRC. Posteriormente os
componentes da ferramenta foram temperados, revenidos e retificados. Dois jogos de pun¢des
e insertos foram fabricados para confeccionar as duas pecas “CONCAVA” e “CONVEXA”

do conjunto implante.
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Figura 46: Matriz montada em eqipamento para producdo dos implantes

A pressdao de compactagdo utilizada para os estudos preliminares foi de 600 MPa.
Considerando a geometria e as dimensdes da matriz, a pressdo no equipamento foi de 42,7
ton. O sistema de aquisi¢do de dados utilizado foi o Spider 8 da empresa HBM (Hottinger

Baldwin Messtechnik) modelo KWS/T-5.
3.4.3.3. Sinterizacao das pecas

Para fabricar as pecas que compde o implante, foram utilizados os mesmos
procedimentos e equipamentos adotados para a confec¢ao dos corpos de prova compactados e
sisnterizados: pressdo de compactacao (600MPa), curva de sinterizagao (3h no patamar de
1100°C), utilizacdo da camara de INOX para minimizar efeitos de contaminagdo. O principal
contaminante € o oxigénio, mas o hidrogénio e outras particulas presentes no forno também
prejudicam a sinterizacdo. Provavelmente devido hd utilizacdo do forno em trabalhos
anteriores com diferentes materiais, que acabaram por contaminar o tubo interno de mulita.
Foram compactados e sinterizados 20 protétipos.

A Unica variagdo para o processo de fabricacdo dos protétipos de implante foi a utilizacao
de outro equipamento para compactacdo, Figura 46, pois possui maior capacidade exigida
pela nova geometria, uma prensa hidraulica: marca EKA modelo PKL40; capacidade:
400.000 N; velocidade de prensagem 2,0 mm/s; Curso: 500 mm; Dimensdes tteis da mesa:

500 x 300 mm.
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4. RESULTADO E DISCUSSAO

4.1. Conceituacao para o projeto do Implante

A geometria projetada, Figura 47 também possui caracteristicas tnicas, que facilitam o
movimento angular na dire¢do frontal e dificulta o movimento angular na dire¢do lateral,
devido a secdo semi-elipticas na regido de contato entre a peca “cOncava” e “convexa” do
implante. Na busca por melhorar o desempenho em seu uso, o projeto previu o deslocamento
rotacional de aproximadamente 2° para facilitar o movimento articular do paciente, mas
restringindo quanto biomecanica. A flexdo lateral ficou em 2,9°. Esses valores sdo referéncias
devido a biomecénica da coluna (KUMAR 1999).

O conjunto implante foi projetado em software de CAD comercial, Pro-Engineer™,
utilizado normalmente para industria metal-mecéanica. Muitos estudos e projetos de proteses
utilizam desta mesma facilidade, entretanto alguns projetos necessitam de ferramentas

computacionais dedicadas (LEARDINI, et al. 2006).
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Figura 47: As seis imagens superiores sdo as vistas frontal, lateral direita e superior das pecas
“cOncava” e “convexa”’. Abaixo estdo duas imagens que representam a vista frontal e vista
lateral esquerda do conjunto implante com suas dimensdes de referéncia

4.2. Projeto do implante

O CAD 3D permitiu que fossem avaliadas caracteristicas fisicas do produto antes da

execugdo do primeiro protétipo. Dentre as caracteristicas fisicas, a massa foi calculada pelo

software considerando a densidade tedrica do titdnio Figura 48.

VOLUME = 23442279¢+00 CM™3

SURFACE AREA = 19051387401 CM"2

DENSITY = 4.50773240+00 GRAM / CM*3

MASS = 1 3271791 e+01 GRAM = ~13,3g

- ~10,7g

DENSITY = £ SOF7 X200 GRLAM /CH ™3
MASS - 1. 363GI04e-01 GRAM

Figura 48: Modelos em CAD 3D dos componentes do implante para calculo de massa

Os modelos desenvolvidos em CAD dos componentes do implante para célculo da

massa: pega superior “concava” 13,2¢g e peca inferior “convexa” com aproximadamente 19,7g
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4.3. Analise e Otimizacao em CAE

P . .. . T™™

Na andlise realizada em elementos finitos, com o software de CAE Pro/Mechanica ™,
o estudo considerou que as pecas do implante possuiam propriedades mecéanicas 10%
inferiores ao descrito na norma ASTM - F36, pois o software utilizado ndo possui a
capacidade de identificar um material poroso. Entretanto, Shen e Brinson realizaram um
estudo para prever através da técnica de elementos finitos as possiveis deformagdes em
materiais porosos, € avaliaram que a resisténcia a compressdao pode aumentar dependendo da
distribui¢do de porosidade. Assim, com a diminuicao das propriedades mecanicas inseridas no
software, foi aumentada a seguranca para que o implante ndo falhe (SHENA e BRINSON
2007).

A andlise foi executada com base nos carregamentos sugeridos pela literatura, 3400N,
e propriedades fisicas do titdnio, Tabela 2. Em um primeiro momento, fez-se uma andélise de
todo o conjunto do implante, onde se avaliou o comportamento mecanico.

Na Figura 49 destaque para a distribuicdo de cores, com os valores numéricos
representados na escala numérica do canto superior direito da figura. Esta escala estéd dividida
entre as cores azul forte (menor intensidade), passando pela cor verde (intensidade média) até
a cor vermelha (maior intensidade), existindo a possibilidade de ocorrer escalas intermedidrias
conforme o padrio de cores escolhido.
5.527=+@1
4.914=+@1
4.30P=+01
2. EE8Te+H1
2.A7T4e+01
Z.46@e+01
1.847e+@1

1.234=+0B1
&.28%e+8006

Unidade: MPa

Figura 49: Resultados da andlise em CAE, com carregamentos na face posterior da
peca “convexa’.
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Uma alternativa utilizada para avaliar a resisténcia estrutural do conjunto implante foi
criar um grafico da tensdo resultante em relacio ao comprimento da borda externa do
implante Figura 50. A variacdo das tensdes esta caracterizada por picos e vales ao longo do
comprimento da aresta. Em uma primeira andlise, hd uma intensa variacdo de tensdes ao
longo do comprimento, o que poderia comprometer este implante e sua durabilidade.
Entretanto, estas tensdes sdo bastante reduzidas se comparadas as tensdes que o titdnio

comercialmente puro pode suportar, que esta acima de 100MPa .

1080
10,00 ]
0 A TR SRR TOPR. SO SN N R— ' —— S—— SPE—

G.00_{

850

Tensao Yaon Mises (MWMPa)

800

750

T
0,00 10,00 20,00 30,00 4000 BOLE0 0,00 70,00 80,00 80,00 100,00
Perimetro externo implante (mm)

Figura 50: Gréfico da tensdo resultante em relagdo ao comprimento da borda externa
do implante.

A avaliacdo continuou até a localizacdo da regido de maior tensdo resultante na
protese. Esta regido estd entre a interface das duas pecas do implante. As tensdes resultantes
na interface entre a peca “concava” e “convexa’” esta demonstrada na Figura 51.

Similar ao realizado para toda a protese foi avaliada a resisténcia estrutural do
implante a partir de um grafico da tensdo resultante em relacdo ao comprimento da borda
externa da elipse. A drea em vermelho da Figura 51 representa a zona de maior tensdo
resultante, representada pelo maior pico do gréfico da Figura 52.

O grafico da curva de tensao resultante ao longo da aresta junto a “borda” entre a parte
curva e plana do implante resultou em um pico de maior tensdo de aproximadamente 60N.
Devido a forma da geometria do implante, os carregamentos se dissipam razoavelmente bem
em tensdes resultantes, pouco afetando o conjunto do implante, pois o limite de elasticidade

do Titanio puro € superior a 140MPa, segundo a norma ASTM F-67. Entretanto, pecas
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porosas fabricadas por metalurgia do pé podem ter sua resisténcia mecanica diferenciada aos

valores pré-estabelecidos por norma, devido a diversos fatores de producdo e morfologia do

7

po.
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Figura 52: Grafico da tensdo resultante em relacdo ao comprimento da borda externa
da elipse

O resultado da andlise mecanica executada nos corpos de prova indicou uma
resisténcia mecanica superior a S00MPa e o valor de referéncia da norma ASTM-F67 ¢ de

140MPa. Estes valores em comparacdo aos resultantes obtidos a partir da andlise do protétipo
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do implante nos célculos em elementos finitos ndo ultrapassaram de 65MPa. Entdo nao foi
necessario executar 0s ensaios mecanicos nos protétipos implantes.

Para avaliacdo da deformagdo no conjunto do implante se utilizou uma sistemética
similar aos ensaios de tensdes resultantes. Foram avaliadas as deformacdes nas bordas
externas do implante e na superficie de interface entre as parte cOncava e convexa do
implante, Figura 53.

Fica evidenciado que a regido de maior deformacéo esta na extremidade da peca, neste
caso na peca “convexa’. A grandeza desta deformacao € de 2,49.10 mm.

Vale ressaltar que existe um espacamento a entre as duas pecas de 2,9°, o que permite o grau
de liberdade necessdrio a esta “deformacdo”. Adicionalmente, foi realizada uma avaliacdo da
deformacdo em um grafico ao longo do comprimento da borda externa, tornando mais fécil a

leitura dos dados, Figura 54.

. 2EPe-A3
BBEBe-B3
e = B
SPEe-E3
coBe-B3
. ARRe-A3
EAPe-R4g
. BBER=-R4
L SEBe-R4

A R AV

Unidade: mm

Figura 53: Implante completo simulado sua deformacao.

A curva que demonstra a deformacao ao longo da superficie de interface entre

as duas pecas da prétese, esta demonstrada na Figura 54.
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Figura 54: Curva de deformacdo ao longo do comprimento da borda externa do

conjunto implante.

O grafico da Figura 55 demonstra o deslocamento da regido de interface entre as duas

pecas que compdes o implante. A zona mais externa, destacada em vermelho, indica onde

. . e 3
ocorre 0 maior deslocamento nesta regido 2,15.10"mm.

[N S T 1 I e S S S S Y

. PBPe-B3
. BBPe-B3
EBPe-B3
APPRe-E3
.COPe-B3
o v o P i
. PPPe-04g
. BPRe-04
. BBRe—-A4

Unidade: mm

Figura 55: Deformacao ao longo da superficie de interface entre as duas partes do

implante.
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O grafico que representa a deformacao na aresta eliptica de interface entre as

partes “concavas” e “convexas”, esta demonstrada na Figura 56.
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Figura 56: gréifico que representa a deformacgao na aresta eliptica de interface entre as
partes “cOncavas” e “convexas

Os resultados médios, obtido com as andlises realizadas em CAE/FEM dos implantes
modelados virtualmente no software ProMechanica™, estdo consolidados e apresentados na
Tabela 11. As cargas de 800N e 2400N utilizadas para simulagdo estdo baseadas nos estudos
de (BARONI 2005) e de 3400N (COUTO 1995).

Tabela 11: Resultados do CAE/FEM, considerando ensaios de Compressao sobre os

componentes.
Carga Tensdo Resultante [MPa] Deslocamento [mm]
800 N 14,4 56107
2400 N 433 1,7107
3400 N 61,4 2,6 107

A maior deformagdo ocorreu com a aplicacdo da carga de 3400N, préximo a borda
externa do implante com pouco mais de 2,60.10°mm desde sua posic¢do inicial, ilustrado no
maior pico na curva do grafico Figura 54. Essa deformacao foi considerada insignificante para

este estudo, pois ndo afeta os movimentos da coluna vertebral.

4.4. Estudos preliminares em MPC
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4.4.1. Analise de densidade e porosidade
O resultado para os valores de massa especifica tedrica (pt) de trés corpos de prova a

verde estd apresentado na Tabela 12.

Tabela 12: Massa especifica dos corpos de prova verdes.

MASSA ESPECIFICA TEORICA DAS PECAS COMPACTADAS VERDES
Peca h[mm] | d [mm] | Van [cm3] Ms [g] pt [g/cm3]
1 18,74 13,04 2,50 8,031 3,21
2 18,56 13,04 2,48 8,000 3,23
3 18,26 13,04 2,44 8,013 3,29

Os resultados empiricos por Arquimedes da massa especifica (p) dos corpos de prova

compactados a verde estdo apresentados na

Tabela 13.

Tabela 13: Resultados das andlises de densidade por Arquimedes e porosidade corpos de

prova compactados a verde.

PECAS COMPACTADAS VERDES
Peca | Ms|[g] | Mu[g] | Me[g] | Milg] | plg/em3] | Po[%]
1 8,031 8,708 | 2,493 6,215 3,16 27,16
2 8,000 | 8,673 | 2478 6,195 3,17 27,16
3 8,013 8,646 | 2,434 6,212 3,23 26,01

O valor de aproximadamente 30% de porosidade apresentado nos corpos de prova da
Tabela 13, sdo similares ao apresentado na literatura (Ik-HYUN, et al. 2003).A Tabela 14
apresenta uma comparacao dos valores das massas especificas tedricas (pt) obtidas através de

dados geométricos e da massa especifica obtida empiricamente por Arquimedes (p).

Tabela 14: Diferenca percentual entre a massa especifica tedrica e a medida das pecas
compactadas verdes.
DIFERENCA PERCENTUAL ENTRE A
MASSA ESPECIFICA GEOMETRICA E A
MEDIDA DAS PECAS COMPACTADAS
VERDES (ARQUIMEDES.)

pt [g/cm3] p [g/cm3] | Diferenca [%]
3,21 3,16 1,56
3,23 3,17 1,86
3,29 3,23 1,82
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O resultado dos valores tedricos comparado aos resultados obtidos empiricamente por
Arquimedes, a maior diferencga percentual nao ultrapassou 1,86%.
As andlises das densidades e porosidades obtidas por Arquimedes dos corpos de prova

compactadas apds a sinterizacao estdo apresentadas na Tabela 15.

Tabela 15: Resultados das andlises de densidade por Arquimedes e porosidade dos corpos de
prova compactados apds sinterizacao 3h.

PECAS COMPACTADAS SINTERIZADAS

Peca | Ms[g] | Mu[g] | Me[g] | Mil[g] | plg/em3] | Po[%]
1 8,035 | 8,062 | 1,949 | 6,113 4,04 13,9
2 8,006 | 8,029 | 1,935 | 6,094 4,06 11,9
3 8,024 | 8,041 | 1,930 | 6,111 4,08 8,8

Para exemplificar, o resultado de dois corpos de prova apds sinterizacdo dentro da

camara de INOX, estd demonstrado na Figura 57.

Figura 57: Corpos de prova apds sinterizagao.

Ap6s a sinterizacdo, foi realizada uma avaliacdo visual e dimensional com paquimetro
nos corpos de prova obtidos através da MPC.

Todos os corpos de prova apresentaram contaminagao por oxidacdo em sua superficie,
mesmo com a utilizagdo da camara de Inox e com aplicacdo de pressdo positiva de Argonio.
Entretanto, a contaminacdo poderia ser evitada com a utiliza¢do de vdcuo ou mesmo o argdnio
a pressoes com maior controle (GERLING, et al. 2006).

Geometricamente, os corpos de prova apresentaram boa estabilidade dimensional,
entretanto ficaram suas extremidades deformaram. Houve uma variacdo no didmetro, de
0,02mm em uma extremidade e 0,03mm na extremidade oposta. A possivel causa para esta

deformacdo ¢ a maior densificacdo nas extremidades dos corpos de prova. Como a prensa
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utilizada neste estudo € de simples efeito, somente o pun¢do superior se move. Assim, 0O
puncdo superior acaba por pressionar com maior intensidade o pé internamente a matriz, € por
conseqiiéncia a densificacdo € ainda maior na por¢do superior do que na por¢do inferior do
corpo de prova. Outra possivel causa que contribuiu para a deformacgdo, é que durante a
sinterizacdo ocorre uma difusdo de adtomos e o consequente efeito de rotacdo de particulas
promove uma retragdo no corpo de prova. Este efeito é decorrente da producdo de tensdes
atrativas que se concentram nas regides periféricas dos poros, promovendo maior
continuidade de matéria nesta regido e o conseqiiente aumento no tamanho do poro, causando
muitas vezes esta variacao dimensional.

Alternativamente aos ensaios de Arquimedes, foi realizada uma avaliacdo da
porosidade com imagens obtidas em MEV. A avaliacdo foi dimensional, em trés regides dos
corpos de prova indicadas na Figura 58. A porosidade pode variar sensivelmente ao longo de
pecas obtidas por MPC, o que torna a avaliagdo da porosidade por imagem vélida apenas para
a regido caracterizada. Assim, a regido 3 € a regido de maior interesse para a producdo de
implantes, pois € a regido de contato com o osso. Quatro imagens de dois corpos de prova na
Regido 3, estdo demonstradas na Figura 59.

Regiao 3 @ =10mm
Regiao 2
Regiao 1

Figura 58: Secdo transversal do corpo de prova, indicando as regides onde foi obtida

imagens em MEV.

As imagens da Figura 59 representam dois corpos de prova compactadas de Ti
comercialmente puro, sem ataque e com ataque. A diferenca entre eles esta em um dos
parametros durante processo, ou seja, no tempo de permanéncia no patamar de sinterizacdo a
1100°C. As imagens (al) e (a2) representam um corpo de prova sinterizado durante 2h no
patamar de 1100°C, sem ataque e com ataque respectivamente. As imagens da (bl) e (b2)
representam outro corpo de prova sinterizado durante 3h no patamar de 1100°C, sem ataque e

com ataque respectivamente.
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Os poros do corpo de prova (b1/b2) da Figura 59 possuem dimensdes menores que
100pm em sua maioria, analisado pelo software Image J. Os poros nesta faixa de tamanho
permitem que células penetrem e proliferem dentro do arcabougo e isso gera uma maior
interacdo do biomaterial com o osso. Mas no caso da regeneragdo éssea, alguns autores
defendem que o crescimento do tecido ésseo € atingido com tamanho do poro na faixa de
100pum a 150um (MAQUET, et al. 2004), outros na faixa de 100um a 350um (MICHAEL,
YOSHIMOTO e VACANTI 2004), mais compativeis com os poros obtidos no corpo de
prova (al/a2). Esse resultado demonstra que a sinterizacdo por 2h produz poros maiores se

comparados aos poros sinterizados por 3h.
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Figura 59: Imagens obtidas em MEV de dois corpos de prova compactadas de Ti: corpo de
prova sinterizado por 2h, imagem (al) sem ataque e (a2) com ataque. Corpo de prova

sinterizado por 3h, imagem (b1) sem ataque, (b2) com ataque.
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No entanto poros de didmetro pequeno sao preferiveis por terem uma alta drea de
superficie por volume, contando que o maior poro seja maior que o didmetro da célula,
normalmente entre 10um e 15um, no caso de células osteobldstica (GOMES 2004). Em
ambos os tempos utilizados para o patamar superior durante a sinterizacdo os corpos de prova
obtidos, possuiam poros maiores que as células. Entretanto o maior tamanho em porosidade
do corpo de prova (al/a2) sugere uma menor resisténcia mecinica (MACEDO, et al. 2008). A
Tabela 16 demonstra o resultado médio de porosidade obtida nos corpos de prova em trés

regides distintas

Tabela 16: Resultado da anélise de porosidade dos corpos de prova no software ImagelJ.
Corpo de Prova | Regido 3 (%) | Regidao 2 (%) | Regido 1 (%)
2h 2,7 *(b1/b2) 2,1 2,5
3h 0,2 * (b1/b2) 0,7 1

4.4.2. Ensaio de compressao

Na Figura 60, imagens que mostram o resultado de dois corpos de prova apds o ensaio

de compressao.

Figura 60: a) a esquerda, corpo de prova (sinterizado 3h) b) a direita, corpo de prova
(sinterizado 2h).

No corpo de prova (a), sinterizada durante 3h houve uma ruptura fragil enquanto que
no corpo de prova (b), sinterizada por 2h houve uma deformacao pléstica acentuada apds os
ensaios de compressdo. Os resultados sugerem que o corpo de prova (a) possui maior
resisténcia mecanica e menor porosidade em comparagdo a corpo de prova (b) que possui
menor resisténcia mecanica e maior porosidade. Mesmo quando ha uma pequena variagao de
porosidade, as propriedades mecédnicas do material sdo afetadas contribuindo para falha

(MAMALIS, PETROSSIAN e MANOLAKOS 2000). Ha uma correlacdo proporcional entre
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as propriedades mecanica encontradas nos corpos de prova € o grau e “colagem” entre as
particulas, ou seja, nimero de pescocos formados na sinterizagdo (FELTON 2009).

Esteban e Ruiz (ESTEBAN e RUIZ 2008) analisaram as propriedades mecanicas de
uma série de ligas de titdnio inclusive do titanio puro produzidas por metalurgia do pé
convencional com pds obtidos por HDH. Os parametros do processo foram similares a este
estudo: tamanho do pds de até 300um, cerca de S00MPa de pressdo na compactagdo e 1300°C
no patamar de sinterizagdo. Como resultados, a curva de tensdo/deformacdo aponta uma Gegc
de aproximadamente 600MPa.

Entretanto, alguns pesquisadores (BRAM, et al. 2005) avaliaram as propriedades
mecanicas em relacdo ao tamanho dos poros de corpo de provas de Ti

Para o ensaio de compressdo, a determinagdo da curva de escoamento € importante
para o melhor conhecimento do processo de compactacdo e seus parametros. Em

contrapartida para o “produto” implante, o que importa é conhecer a Tensdo Limite de
Escoamento (Ge). Conhecendo a O foi possivel estimar a resisténcia mecénica do produto e

utilizar este dados para interpretar os valores calculados de resisténcia do material, necessario

no método dos elementos finitos (FEM). A Tabela 17 traz uma comparagdo dos resultados

aproximados da Geg. obtidos nos ensaios, com a literatura e dados normatizados.

Tabela 17: Comparagdo de valores para Oeg.

Material Obtencao Oesc (MPa)
Ti Ensaios > 600
Ti (BRAM, et al. 2005) > 100
Ti (ESTEBAN e RUIZ 2008) > 400
Ti (normatizado) ASTM F-67/ISSO 5832-2 > 140

Os valores para 6.5 que estdo consolidados da Tabela 17, demonstram que nenhum
dos valores encontrados foi inferior a 100MPa, em outras palavras o protétipo do implante

pode sofrer esforcos com essa magnitude que ndo seria comprometido estruturalmente.

4.5. Estudos preliminares em MIM

Trinta corpos de prova foram fabricadas utilizando a MIM, mas a maior parte
apresentou falhas, Figura 61. Dentre os provdveis causas estdo: a rugosidade superficial
acentuada da ferramenta; falta de alinhamento entre as matrizes; tipo de extrator (por pinos),
ndo € adequado para aglutinantes muito frageis, ocorrendo quebras na extracdo.

Diversas tentativas foram realizadas para executar o ciclo completo para MIM,

entretanto ndo foram obtidos corpos de prova com boa estabilidade dimensional,
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principalmente apds a extracdo térmica Figura 62. As possiveis causas estdo relacionadas a
fragilidade do aglutinante, alta rugosidade da matriz de inje¢do e ao procedimento para
extracdo das pecas (através de pinos).

Os corpos de prova que foram fabricadas pela MIM, apresentaram falta de estabilidade
dimensional e grande contaminacdo, amplamente discutidas pela literatura (GERMAN e
BOSE 1997). Dentre elas se destacam a contaminagdo dentro do forno (forno utilizado para
diversos fins e com diversos materiais), ndo utilizacdo de vicuo e a falta de controle da
temperatura durante o ciclo completo (automacdo do forno deficiente). Ainda os problemas
relacionados ao ferramental de inje¢do, que nao sdo adequados para injecao de titanio, devido
a sua alta rugosidade superficial (peca verde bastante fragil) e sistema de extracdo baseado em

pinos que eventualmente quebram a peca na hora da extragao.

45678 9 1011 12 131ﬂ

Figura 61: Corpos de prova “verdes” produzidas com diferentes parametros de injecao.

EXTRACAO QUIMICA
EXTRAGAO TERMICA 2
I SINTERIZAGCAO

Figura 62: Corpo de prova apds a extragdo quimica, extragdo térmica e sinterizadas
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Outro fator de dificuldade € o alto teor de polimero utilizado no “binder”, cerca de
40% o que necessitaria de um processo mais controlado, principalmente na fase de extragdo
térmica. Este percentual foi obtido através estudos empiricos realizados em equipamentos
similares ao do presente estudo (GALIO, MULLER e SCHAEFFER 2003) (SCHAEFFER,
et al. 2008). Alguns estudos da literatura indicam uma cargas de 35% a 50% de volume de
s6lidos para ligas de titdnio (WEIL, NYBERG e SIMMONS 2006) (NYBERG, et al. 2005).

Devido as estes resultados preliminares dos corpo de provas, ou seja, a dificuldade em
se obter boas pecas através da MIM optou-se por encerrar os ensaios devido a limitacdo de
matéria-prima disponivel para estudo.

Assim as etapas correspondentes aos ensaios de tra¢do, metalografia e finalmente a

andlise porosidade ndo foram realizadas para MIM.

4.6. Fabricacao do Implantes por MPC

Dentre os dois processos estudados, a MPC e MIM, o processo selecionado para a
producdo dos protétipos de implantes foi a MPC. Os motivos que levaram a esta escolha ndo
estdo somente relacionados a dificuldade de obtencdo de corpos de prova com estabilidade
dimensional com MIM. Como o implante que foi projetado para este estudo ndo apresenta
uma geometria complexa, facilmente uma ferramenta de compactacao pode ser desenvolvida.
O processo de MIM possui maior quantidade de etapas, o que encarece O Processo,
necessitando uma grande quantidade de pecas a serem produzidas para viabilizar
economicamente o produto. O investimento inicial para produzir os implantes por MPC ¢é
substancialmente menor. Além de todas as vantagens econdmicas descritas, as propriedades
fisicas relacionadas a densidade, porosidade e resisténcia mecanica obtidas pela MPC durante
os ensaios preliminares com a fabricacdo dos corpos de prova atende perfeitamente os
requisitos necessdrios para a producdo de implantes.

Foram compactados cinco protétipos do conjunto implante. Na Figura 63, acima estao
as pecas ap0s a sinterizacao e abaixo as pecas verdes. Fica evidenciada a reducdo no volume
que ocorreu durante o processo de sinterizacdo, nas pecas “CONCAVA” e “CONVEXA”.
Entretanto esta reducdo ndo influencia a aplicagdo do implante no paciente, pois as dimensodes
de referéncia foram mantidas, Figura 47. Um detalhe que fica evidenciado, esta em forma de
“quadrado” ocasionado pelo inserto de extracdo do pungao.

A Figura 64 demonstra os protétipos de implantes fabricados, comparando as pecgas
verdes com as pecas sinterizadas. O valor da densidade das pegas verdes esta descrita na

Tabela 18.
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Assim como nos corpo de provas compactadas (“billets), as pecas que constituem o
implante apresentaram pouca deformacdo, Figura 65. Esta alteracio na geometria ocorre
provavelmente devido a diferenca de densidade no momento da compactacdo, sendo uma
caracteristica em virtude do projeto da ferramenta e do equipamento utilizado para a
compactagdo. Uma alternativa para melhorar a precisdo dimensional é executar uma nova
compactagdo, chamada recompactacio. Posteriormente algum tratamento térmico para alivio
de tensdes, como recozimento, poderia ser executado. Entretanto, este projeto ndo necessita

de dimensdes tao precisas.

R 5
ek ¥

Figura 64: Na parte inferior, as pecas “verdes”. Na parte superior, as pecas apos a sinteriza¢ao
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Figura 65: Vista lateral das partes do implante apds a sinterizagao.

Os protétipos de implantes apresentaram menor contamina¢do visual do que os corpos
de prova. Mesmo sem um controle rigido da vazdo de gds argdnio durante a sinterizacdo e
com apoio da camara de INOX, ndo foi possivel evitar a contamina¢do de forma completa,
principalmente pelo oxigénio. Essa contaminacdo inviabiliza a implantacdo do protdtipo em
seres vivos, mas com um controle mais efetivo da atmosfera interna do forno de sinterizagao,
ou mesmo, a utilizacio de vicuo poderia contribuir para que este fendbmeno nio ocorresse.
Uma das dificuldades apresentadas na fabricacdo do implante foi conseguir extrair a peca da
matriz sem danificar um relevo criado em projeto, para Figura 66(b). Outra dificuldade foi as
marcas deixadas pelos insertos de extracdo das pecas, que apds a sinterizagdo ficam mais

evidentes Figura 66(a).

Figura 66: (a) Relevo para facilitar osseointegracdo (b) marca causada pelo inserto da matriz.

4.6.1. Analise de densidade e porosidade
A densidade a verde obtida pelo método de Arquimedes para quatro protétipos de
implantes, com procedimentos experimentais idénticos aos corpos de prova esta demonstrada

na Tabela 18.
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Tabela 18: Densidade pecas verdes "CONCAVA" e "CONVEXA"

DENSIDADE PROTOTIPOS MPC VERDES
Peca CONCAVA p [g/cm3] CONVEXA p [g/cm3]
Protétipo de implante 1 3,10 3,11
Protétipo de implante 2 3,09 3,13
Protétipo de implante 3 3,12 3,13
Protétipo de implante 4 3,10 3,15

Os valores das densidades, entre os corpos de prova e o protétipo de implante,
apresentaram valores muito similares, Tabela 13 e Tabela 18.

O resultado em densidade apds a sinterizacdo, obtido pelo método de Arquimedes,
para quatro prototipos de implantes e com procedimentos experimentais idénticos aos corpos

de prova esta demonstrada na Tabela 19.

Tabela 19: Densidade pecas sinterizadas "CONCAVA” e “COVEXA”

DENSIDADE PROTOTIPOS MPC SINTERIZADOS
Peca CONCAVA p [g/cm3] CONVEXA p [g/cm3]
Protétipo de implante 1 4,04 4,08
Protétipo de implante 2 4,02 4,06
Protétipo de implante 3 4.03 4,06
Protétipo de implante 4 4,03 4,05

A densidade normatizada para o Ti comercialmente apresentada na Tabela 2 ¢ de
4,5g/cm3 e o menor valor obtido nos protétipos foi de 4,02g/cm3, diferenca de
aproximadamente 10%.

A distorcdo dimensional que ocorreu apds a sinterizacao, foi similar entre os corpos de
prova Figura 57, e no protétipo de implante Figura 64, onde ocorreram deformacgdes em suas
extremidades.

A partir destes resultados, ndo foi necessdrio recorrer ao MEV para avaliacdo da
porosidade do implante, dada a distorcio dimensional ao longo da peca, que resulta em
imprecisdo no resultado destas andlises por este método. Adicionalmente, os valores das
densidades obtidas por Arquimedes dos corpos de prova sdo muito proximos aos resultados

obtidos nos protétipos dos implantes, o que sugere que possuem caracteristicas similares.
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CONCLUSOES

Foi possivel desenvolver uma nova prétese de disco para a coluna vertebral lombossacara,
utilizando todas as modernas técnicas computacionais CAD/CAE, onde o projeto previu o
restabelecimento da mobilidade perdido pelos pacientes;

A producio através da metalurgia do pé conferiu ao implante caracteristicas tinicas, como
porosidade controlada, que se diferencia das tradicionais técnicas de fabricacao;

A porosidade média por Arquimedes dos corpos de prova obtidos por MPC foi de
aproximadamente 11,5%, compativel ao encontrado na literatura, o que demonstra que 0s
procedimentos de para a fabrica¢ao forma satisfatorios.

As densidades médias obtida por Arquimedes nos protétipos de implante produzidos por
MPC foi de 4,03 g/cm3 para as pecas “concavas” e de 4,06 g/cm3 para as pecgas convexas,
sendo a densidade muito préxima a densidade tedrica do titanio;

O valor mais elevado em tensdes simulado, 60MPa indica que o implante resiste com
folgas ao carregamento de 3400N, mesmo sem o auxilio de outros elementos fisioldgicos
que contribuem para a sustentacdo e distribui¢do das for¢as envolvidas no estudo.

Os ensaios virtuais realizados em CAD/CAE podem ser utilizados para projeto de
implantes, contribuindo para a redu¢do do tempo de projeto, e para aumentar a
confiabilidade dos mesmos. O método apresentado mostrou-se versatil, podendo ser

aplicado para outros tipos de implantes de coluna.
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