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RESUMO

Na presente pesquisa, produziu-se amostras de ferro puro poroso como biomaterial
degradavel visando a aplicagdo em stents, pelo processo de moldagem por injecdo de pds
metalicos (MPI). Os efeitos da fracdo volumétrica de ferro puro na mistura de injecdo e da
temperatura de sinterizacdo na porosidade, microestrutura, propriedades mecanicas,
propriedades de superficie, de degradacdo in vitro e de biocompatibilidade, foram
investigados. Os resultados obtidos foram comparados com o ferro puro fabricado por fuséo e
com o acgo inoxidavel AISI 316-L. Encontrou-se que o grau de porosidade remanescente nas
amostras sinterizadas foi o principal fator influenciando as propriedades mecéanicas e de
superficie, influenciando indiretamente os demais resultados. O ferro puro produzido por MPI
exibiu valores de limite de escoamento entre 59 e 114 MPa e limite de resisténcia maximo de
210 MPa, com alongamento entre 10 e 50 %. A alta ductilidade é uma propriedade
especialmente requerida em materiais para potencial aplicacdo em stents. Suas taxas de
degradacdo em solucdo de Hank foram superiores as do ferro puro fabricado por fusdo. O
material fabricado com mistura de injecdo contendo fracdo de ferro de 66 % (acima da fracéo
critica) mostrou o maior alongamento e boa taxa de degradacdo, um resultado interessante,
pois segundo a literatura, valores acima da fracdo volumétrica critica ndo sdo amplamente
explorados. Os testes de biocompatibilidade mostraram excelente hemocompatibilidade do
ferro puro fabricado por MPI com as células do sangue. Todas as condi¢cbes testadas
mostraram um nivel de citotoxicidade abaixo do recomendado pela norma vigente, mas este
dependendo da concentracdo de ions de ferro empregada e do grau de porosidade. Entre todas
as condicdes de ensaio investigadas, as amostras contendo fracdo volumétrica de ferro de 62
% inicialmente na mistura de injecdo e sinterizadas a 1120 °C, apresentaram a melhor
combinacdo de propriedades para aplicacdo em stents. Concluiu-se que a MPI é um método
tecnicamente viavel como rota de producdo de tubos de parede fina precursores para
fabricacdo de stents biodegradaveis.

Palavras-Chave: Ferro puro; Moldagem de p6s por injecdo; Degradacdo In Vitro; Corroséo.



ABSTRACT

In the present research, an attempt was made to produce porous pure iron, as a metallic
degradable biomaterial potentially for stent application, via the MIM route. The effects of iron
powder loading and sintering temperature on the porosity, microstructure, mechanical
properties, surface properties and in vitro degradation behavior of MIM iron were
investigated. The results obtained were compared to those of cast iron. It was found that the
amount of porosity remained in the as-sintered specimens had a major effect on their surface
and mechanical properties. The MIM pure iron showed yield strength values between 59 and
114 MPa and maximum tensile strength of 210 MPa, with elongation values between 10 and
50 %. A high ductility is a specially required property of stent materials. Its degradation rates
in Hank’s solution were superior to the degradation rate of cast iron. The material made from
the feedstock containing 66 % of iron powder, above the critical powder loading, showed the
highest elongation and a good in vitro degradation rate. This result is interesting, once
according to the literature, powder loadings above the critical value are not well explored. The
biocompatibility tests showed excellent hemocompatibility of MIM pure iron with blood
cells. All conditions tested showed toxicity level below the values determined by current
standards, but depending of Fe ions concentration and porosity level. Between all the
conditions tested in the present investigation, the 62 % powder loading sample, sintered at
1120 °C, showed the best combination of properties for stent application. In conclusion, MIM
iIs a promising method to be developed as a new route to produce thin-wall tubes for
biodegradable stents.

Keywords: Iron; Biodegradable material; Metal injection molding; In vitro degradation;
Corrosion.
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v: Taxa de cisalhamento (1/s);

n: viscosidade (Pa.s);

0: Angulo de contato (graus);

T; Torque (N.m);

XVI
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1 INTRODUCAO

Mullins (1988) e O’Laughlin (1991) et al. descreveram pela primeira vez o conceito de
angioplastia, em combinagdo com a implantagdo de um stent em uma artéria apresentando
estenose em um paciente com quadro de defeito arterial congénito. Desde entdo, o uso de
stents fabricados em aco AISI 316-L, liga Ni-Ti com memdria de forma (Nitinol) ou ligas de
Mg e Co-Cr, tém se tornado largamente comum no tratamento de inumeras doencas
vasculares. Esses dispositivos comumente tém didmetro externo de 2,5 a 4 mm e espessura de
parede entre 0,1 e 0,25 mm, (Okubo; Benson, 2001).

Segundo Mieller et al. (2006) e Ashby (2002) et al. o crescente interesse no uso dos
stents se deve principalmente ao sucesso sem precedentes na funcdo de alargamento do
lumem arterial, reducdo da taxa de restenose e reducdo das complica¢fes isquémicas, mesmo
quando comparado com o préprio procedimento de angioplastia.

Apesar de o0s stents coronarios terem notavelmente representado um avango no
tratamento de doencas vasculares, ainda existem algumas desvantagens inerentes a sua
implantagdo, como a inflamag&o cronica, a restenose e trombose em estégio final.

Esses eventos patoldgicos se devem em parte por causa da permanéncia dos stents no
organismo (Okubo; Benson, 2001, Mueller et al. 2006). A liberacdo de ions provenientes do
metal, ou seja, os produtos da corrosdo do material implantado, podem causar alteracdes
histoldgicas do tecido local, quer por agentes tdxicos diretos ou através de reacdes de
hipersensibilidade local, uma vez que certos elementos presentes nos stents, como o niquel,
cobalto e cromo, bem como 0s seus compostos sdo elementos conhecidamente alergénicos
(Puleo et al. 1995).

Os stents liberadores de farmacos (ou Drug-Eluting Stents- DES) foram concebidos
para reduzir a taxa de restenose de stents metélicos através da liberacdo localizada de
medicamentos anti-proliferativos e anti-inflamatorios, como o sirolimus e paclitaxel. O risco
de trombose de fase tardia associada aos stents liberadores de farmacos fabricados em metal
puro (Mdeller, 2006) foi reduzido com o desenvolvimento de novos farmacos inibidores de
trombose.

Estruturas sofisticadas de superficie do stent, que permitem o carregamento e
libertacdo controlada desses farmacos, foram desenvolvidas, (Ashby et al. 2002) porém
estudos de acompanhamento de longo prazo ap6s a implantacdo mostram altos indices de

restenose associados ao uso desses dispositivos (Hofma et al. 2006).
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Nos ultimos dez anos, o desenvolvimento de implantes cardiovasculares
biodegradaveis de metal puro (cuja degradacéo ocorre no proprio meio de implantacdo), tem
sido investigado e desenvolvido como solucdo alternativa para evitar as desvantagens de
stents permanentes e dos DES (Waksman, 2007; Morajev et al. 2010). O conceito foi aplicado
aos stents coronarios fabricados com magnésio e suas ligas (Mani et al. 2007).

Verificou-se, no entanto, que as taxas de corrosdao muito altas do magnésio resultavam
no ndo preenchimento dos requisitos clinicos dos stents, como proporcionar um suporte
estrutural ao longo de um periodo de 6 a 12 meses, quando a remodelacdo arterial e cura
ocorre (Lévesque, 2008; Waksman, 2006). No implante in vivo de stents de magnésio (liga
AE21) em artéria coronaria de suinos, por exemplo, revelou que devido a uma elevada taxa de
corrosdo da liga, os stents implantados perderam a sua integridade mecénica entre 35 e 56
dias (Gu et al. 2009).

O ferro puro é um metal biodegradavel que apresenta propriedades mecéanicas
comparaveis as do aco AlISI 316-L.

Como elemento quimico, é indispensavel para uma vasta quantidade de enzimas
envolvidas em diversos processos fisiolégicos, como transporte de oxigénio, sintese de DNA
e atividades redox de enzimas. Como tal, apresenta-se como um interessante candidato para
material com aplicacdo em stents biodegradaveis. Testes in vivo com stents de ferro puro
mostraram que 0 mesmo exibe uma taxa de degradacdo mais baixa do que a taxa de
degradacéo in vitro, portanto se torna imperativo que sejam realizados estudos visando o
aumento na taxa de biodegradacéo (Morajev et, al, 2010; Mani et al. 2007).

Esse efeito pode ser alcancado modificando-se a composicdo quimica do material,
controlando-se a microestrutura (estrutura dos grdos e constituintes de fase) ou com a
introducdo de micro porosidade. Nesse sentido, ligas Fe-Mn compativeis com os testes de
ressonancia magnética (IRM) foram desenvolvidas a partir da metalurgia do p6 (MP), seguida
de conformacdo mecanica (Hermawan, et al. 2008; Morajev et al. 2011). Dessa forma, as
taxas de degradacdo obtidas nas ligas Fe-Mn foram superiores quando comparadas com o
ferro puro fabricado por fusdo, porém apresentando elevada citotoxicidade. As pesquisas
citadas tém mostrado que o controle da distribuicdo da porosidade pelo emprego da tecnologia
dos materiais particulados pode ser um fator critico para o éxito nessa aplicacdo, uma vez que
as propriedades mecanicas sdo diretamente afetadas pelo grau de porosidade.

Para o entendimento do comportamento mecanico de stents, tubos de parede fina

precursores foram fabricados a partir de barras retangulares, utilizando eletroeroséo por fio,
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corte a laser e tratamento de recozimento (Hermawan et al. 2013). Esse processo multi-
passos de fabricacdo tem como resultado irregularidades superficiais, excessiva rugosidade ou
mesmo trincas, causando drastica reducdo da ductilidade.

Tornou-se entdo evidente que a ado¢do de um processo adequado para a tecnologia de
fabricacdo de tubos precursores para aplicacdo em stents, é de critica importancia para atingir
as propriedades fisicas, mecanicas e quimicas necessarias aos stents biodegradaveis.

A presente pesquisa consiste no primeiro estudo visando empregar e desenvolver o
processo da moldagem de po6s por injecdo (MPI) somado a utilizagdo do ferro puro como
metal biodegradavel para potencial aplicacdo em stents.

Particular atencdo foi dada para o estudo da influéncia dos parametros do material e do
processo de fabricacdo MPI, como a fragdo volumétrica de p6 metalico na mistura de injecéo,
temperatura de sinterizagdo, volume de porosidade, propriedades mecanicas e de superficie e
comportamento de biodegradacdo de amostras de ferro puro obtidas por MPI em meio

corporeo simulado.

1.1 Justificativas da Pesquisa

Implantes biodegradaveis tém muitas aplicacdes potenciais. Eles podem se adaptar a
expansdo do local de implantacdo e de forma geral, ndo levam a reagdes inflamatorias em
longo periodo.

O aco AISI 316-L é o material utilizado com maior frequéncia para a fabricacdo de
stents coronarios metalicos. Porém a permanéncia do implante por um longo periodo no meio
biolégico pode resultar em complicacBes. Segundo Zhong et al. (2014) a taxa de restenose é
de 34,4 % para procedimentos de angioplastia realizados com stents definitivos, (ndo
degradaveis) em um periodo de um ano ap6s a implantacéo.

Com o objetivo de minimizar esse o problema e a necessidade de intervencdo cirurgica
para remocao do implante, alguns metais com propriedade de biodegradacdo tém sido
pesquisados para aplicacdo potencial em stents. O magnésio e suas ligas e a liga Fe-Mn tém
sido tema de inumeras pesquisas tendo como objetivo o desenvolvimento das propriedades
desses materiais (Morajev et al. 2011; 2010; Gu et al. 2009). Entretanto, as elevadas taxas de
corrosdo do magnésio resultam em perda prematura da integridade mecanica do implante
(Lévesque et al. 2008; Gu et al. 2009).
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Adicionalmente, segundo reportado por Liu - Zheng, (2011) e Hermawan et al. (2008)
as ligas Fe-Mn, apesar de apresentarem propriedade mecéanicas interessantes para essa
aplicacdo, mostraram determinados problemas associados a citotoxicidade em longo periodo,
0 que representa um grande obstaculo para a sua utilizagdo como material biodegradavel.

Peuster et al. (2006) mostraram que o ferro puro apresenta potencial para aplicacéo
como material para a obtencéo de stents biodegradaveis.

Os autores reportaram que os produtos de transformacdo do ferro puro favorecem a
inibicdo da proliferagdo excessiva de células musculares lisas, um fator critico para a ocluséo
das artérias na regido de implantacdo. Discutiu-se ainda, que esse material apresenta as
propriedades mecanicas requeridas para aplicacdo em stents, dependendo da
biocompatibilidade alcancada, apresentando porém, uma taxa de biodegradacédo
excessivamente baixa.

A moldagem de p6s por injecdo é uma técnica relativamente recente, porém ja
estabelecida, de fabricacdo de componentes e microcomponentes metalicos com propriedades
mecanicas comparaveis as obtidas em processos classicos, unindo complexidade e precisao
dimensional.

O processo atualmente empregado para a fabricagdo de tubos precursores para
aplicacdo em stents envolve a fusdo, extrusdo e corte a laser das ligas metélicas, o que
acarreta um elevado custo de producdo inerente aos mesmos, mas principalmente resulta em
perda de ductilidade do material, associada aos processos de conformacdo mecénica (Garg;
Patrick; Serruys, 2010).

Até o presente momento, o potencial da MPI como rota de manufatura para aplicacédo
em escala comercial desses dispositivos tem sido insuficientemente explorado.

Além dos fatores citados anteriormente, a moldagem de pés por injecdo ainda
possibilita o controle das propriedades mecénicas por meio do controle da microestrutura e da
porosidade inerente ao processo, bem como a possibilidade de obtencao de pecas com paredes
de cerca de 250 um. O controle da porosidade pode, portanto, ser uma etapa critica na
finalidade de se obter uma maior taxa de degradagéo in vitro quando comparada com o ferro
puro fabricado por fuséo, o que representaria um avango em relacdo aos processos atualmente
empregados.

Em adicdo, como o processo envolve temperaturas acima de 120 °C, faixa a partir da
qual o controle bacterioldgico necessario a aplicagdo em biomateriais € alcancado (Zema et al.
2012).
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Recentes pesquisas foram desenvolvidas na aplicacdo da moldagem de p6s por injecéo
para a obtencdo de componentes biomédicos principalmente no desenvolvimento de
arcaboucos utilizados como suporte para a regeneracdo de tecidos (Moleman, 2012). Segundo
esse estudo, claramente do ponto de vista geométrico, essa tecnologia é capaz de satisfazer os
requisitos da fabricacdo de tubos de parede fina para posterior aplicacdo em stents.

Esses fatores configuram um contexto de inovacdo na presente pesquisa,
representando a possibilidade futura de viabilizacdo da producdo em escala de dispositivos

biomédicos de ferro puro pela moldagem de pds por injecao.

1.2 Objetivos do Trabalho

1.2.1 Objetivo Geral

O objetivo principal deste trabalho é desenvolver e avaliar as propriedades do ferro puro
moldado por injecdo como material para producdo de tubos precursores para a fabricacdo de

stents biodegradaveis.

1.2.2 Objetivos Especificos

Para o estudo e desenvolvimento do ferro puro moldado por injecdo para aplicacdo em

dispositivo biodegradavel, foram cumpridos os objetivos listados a seguir:

1- Estudar os parametros mais adequados para a producdo de ferro puro sinterizado
poroso de parede fina, via moldagem de p6s por inje¢do;

2- Estudar o comportamento mecéanico e de biocompatibilidade do ferro puro sinterizado
pOroso;

3- Caracterizar a taxa de biodegradacdo in vitro do ferro puro poroso fabricado via
moldagem de pos por injecdo, em relacdo ao encontrado no ferro puro fabricado por

fuséo.



22

2 REVISAO BIBLIOGRAFICA

2.1 Historico das Aplicactes de Stents

Em 1964, Charles Theodore Dotter e Melvin P. Judkins descreveram a primeira
angioplastia. Treze anos depois, Andreas Griintzig realizou a primeira angioplastia coronéria
por baldo, (Griuntzig et al. 1979) um tratamento revolucionario que levou ao surgimento de
uma nova especialidade: a Cardiologia Intervencional.

A partir deste primeiro procedimento, houve grandes desenvolvimentos e avangos que
culminaram nas intervengbes coronarias percutaneas (ICP), sendo um dos mais frequentes
procedimentos médicos considerados invasivos na pratica clinica.

Stents coronarios, os quais foram inicialmente desenvolvidos na metade dos anos 80,
tém quase totalmente substituido a “angioplastia de baldo plano” (POBA), nas intervencdes
coronarias como metodo de intervencdo, devido as suas vantagens clinicas.

De acordo com (Garg; Patrick; Serruys, 2010) ndo ha duvidas de que a POBA foi um
tratamento pioneiro. Contudo seu sucesso foi interrompido por problemas de fechamento
agudo do vaso e restenose. Esses problemas levaram ao desenvolvimento de um segundo
tratamento revolucionario, a endoprotese coronaria (stent), o qual foi implantado pela
primeira vez por Stewart et al. em 1986. Esse stent metalico auto expansivel, conhecido como
“stent parede”, proporcionava o suporte contra a constricao do vaso.

Embora esses stents provassem ser efetivos como dispositivos de recuperagcdo em caso
de fechamento dos vasos, reduzindo os casos de cirurgia para tratamento com marca passo,
seu desenvolvimento foi desacelerado pelo risco de oclusdo coronaria trombonica, observada
em cerca de 18 % dos casos apds apenas duas semanas de implantacdo. Este risco levou a
necessidade de utilizacdo de anticoagulantes, os quais estdo associados com aumento do
sangramento e hospitalizacdo prolongada (Ashby et al. 2002).

Segundo Serruys et al. (1994) os stents coronarios s6 se tornaram extensamente
aceitos apos a publicacdo dos importantes estudos que resultaram no BENESTENT, (Belgian
Netherlands Stent), feito com fio de tantalo e o STRESS (Stent Restenosis Study), que
evidenciaram que a aplicacdo dos stents foi segura sem a presenca de anticoagulantes sob
determinadas condicdes de utilizag&o.

Em 1999 os stents coronarios foram implantados em 84,2 % das intervengdes

corondrias realizadas nos Estados Unidos, mas mesmo com diversas vantagens, ainda estavam
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associados a trombose aguda e hiperplasia neointimal. Esse crescimento intra-stent de cicatriz
resultava em taxas de restenose entre 20 e 30 %.

As tentativas de minimizar os casos de hiperplasia neointimal e reduzir as taxas de
revascularizacdo levaram ao desenvolvimento recente de outro tratamento: Os stents
liberadores de farmacos (DES).

Esses dispositivos tém como principal caracteristica, reentrancias superficiais capazes
de armazenar farmacos que em contato com o local do implante, serdo liberados
gradualmente, afim de reduzir os casos de reacdo adversa como a citada acima. A dramatica
reducdo nas taxas de restenose desses dispositivos comparados com os de metal puro (Stettler
et al. 2007) foi o maior motivador por tras do desenvolvimento dos mesmos.

Seguiu-se um acréscimo da confianca na utilizacdo desse tipo de stent, levando a um
aumento sem precedentes na sua utilizagdo. Nos Estados Unidos em 2005, de 80 a 90 % das
intervengdes para revascularizagéo foram realizadas utilizando os DES.

Segundo (Garg; Patrick; Serruys, 2010) em 2006, estudos levantaram dividas sobre a
seguranca da sua utilizacdo, associada a complicac@es alergénicas e ocorréncia de trombose
em até 30 % dos casos e ainda uma pequena taxa de mortalidade em pacientes com 2 a 3 anos
de implantacdo, levando imediatamente a queda no nimero de procedimentos empregando
esse tipo de implante.

Nos anos recentes, o desenvolvimento de stents cardiovasculares biodegradaveis de
metal puro (cuja degradacdo ocorre no proprio meio de implantacdo), tem sido considerado
como uma solucgéo alternativa para evitar os riscos apresentados pelos DES (Morajev et al.
2010).

Segundo Davis, (2003) esses materiais fazem parte do que se convencionou chamar de
“terceira geragdo” dos biomateriais, ou seja, eles ndo apenas apresentam compatibilidade com
0 meio biolégico como também desempenham uma funcdo especifica no local de implante.

Estudos mais recentes mostram a eficacia da utilizacdo de ferro puro na fabricacédo
dessas oOrteses, em virtude de seu mecanismo de degradacdo ndo estar associado a ocorréncia
de restenose ou outras complica¢Bes pos cirurgicas. (Mueller et al. 2012; Hermawan et al.
2010).



24

2.2 Moldagem De Pds Por Injecdo — MPI

Esta secdo de capitulo consistirdA em duas partes principais: a primeira, com uma
revisdo geral sobre o processo MPI e a outra contendo os fatores envolvidos na aplicagdo da
metalurgia do p6 e da moldagem por injecdo no desenvolvimento de materiais
biodegradaveis, que sdo 0 escopo da presente pesquisa.

Basicamente a técnica da MPI parte da selecdo adequada de um pd metélico com
caracteristicas bem definidas e de um material termopléstico corretamente especificado. Apos
serem misturados em proporcGes pré-determinadas, homogeneizados e devidamente
granulados, servirdo de material de alimentacdo de uma maquina injetora que tem a funcéo de
preencher, em altas pressdes, as cavidades de um molde. Em seguida o termopléstico deve ser
removido para que o componente possa ser sinterizado (German 1994; Thummler; Oberacker
1993).

A Figura 1 ilustra sequencialmente as etapas do processo de moldagem de pds por
injecéo (MPI).

O processo MPI é apropriado para a manufatura de pecas de dimensdes reduzidas e
dimensionalmente complexas, mas o processo se depara com inimeros problemas técnicos e
operacionais em cada etapa. Por exemplo, a dificuldade de preenchimento de cavidades finas
pela mistura de injecdo e a retirada da peca recém moldada por injecdo do molde (chamada
peca “verde”) que apresenta baixa resisténcia mecanica.

A Figura 2 mostra corpos de prova obtidos por pelo processo MPI por Nishiyabu
(2008). Com o emprego desta técnica de producdo, é possivel alcancar elevado grau de
complexidade geométrica e paredes finas, associado a um certo grau de porosidade, cujo

percentual pode ser controlado através dos parametros de producéo.
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Mistura Injegao Extragdo do Ligante Sinterizagdo
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Figura 1: Ilustracdo do roteiro da moldagem de pds por injecéo.
Fonte: Adaptado de Fuséo, (2007).

Uma breve descri¢do das etapas e parametros mais importantes do processo MPI sera

feita nas secOes a seqguir.

Figura 2: Detalhes dimensionais de pegas sinterizadas obtidas pelo processo de moldagem de pds
por injecdo (MPI).
Fonte: Nishiyabu (2008).

2.2.1 Caracteristicas do P6 Metalico

Os p6s empregados em MPI para fabricacdo de produtos de paredes finas precisam

apresentar determinadas caracteristicas fisicas e quimicas, que sdo discutidas a seguir.

2.2.1.1 Composicdo Quimica

Elementos de liga podem ser adicionados para aumento das propriedades mecanicas

ou resisténcia corrosdo, (Liu - Zheng, 2011).
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Quando é utilizado um metal puro ou liga para a fabricacdo de componentes, como
magnésio, titdnio ou ferro, o percentual e o tipo de impurezas tém impacto direto nas
propriedades das pecas sinterizadas.

Ao estudar as propriedades do nidbio sinterizado, Aggarwal et al. (2006) mostraram
que percentuais residuais de oxigénio no pd metalico favorecem o aumento da taxa de
oxidacdo, dificultando o processo de sinterizacdo e deteriorando as propriedades mecanicas.

O percentual de carbono presente nas particulas do pd metalico tem efeito nas
propriedades da peca sinterizada. De forma geral, a elevacdo do teor de carbono resulta no
aumento da tensdo de escoamento do componente sinterizado (Zhao, 2014). Esse efeito foi
reportado por Song et al. (2014) estudando as propriedades de amostras de ferro puro obtidas
por fusdo a laser e ainda por Zhao (2014), que pesquisou as propriedades mecanicas e
biomédicas de amostras de ligas Ti-Nb obtidas pelo processo MPI.

Em produtos sinterizados destinados a aplicacdo biomédica, o percentual de carbono
ndo deve ultrapassar certo valor. Os autores citados no paragrafo anterior reportaram ainda
gue um percentual (em massa) de carbono acima de 0,05 % eleva a citotoxicidade do material

implantado, causando reacdes alergénicas.

2.2.1.2 Tamanho de Particula.

No processo MPI, costuma-se utilizar p6s com tamanho médio de particula abaixo de
25 um. No entanto, para a obtengdo de componentes de parede fina (100- 400 um), devem
ser utilizados tamanhos de particulas médios de até 5 um, equiaxiais e predominantemente
arredondados. Nishiyabu et al. (2008) investigaram o efeito tamanho de particula na obtencéo
de amostras dimensionalmente integras. O principal resultado é mostrado na Figura 3.
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Figura 3: Efeito do tamanho médio de particula de p6 metalico na integridade dimensional de
amostras “verde” (apds a etapa de injegdo) e sinterizadas.
Fonte: Nishiyabu et al. (2008).

Os resultados evidenciam que tamanhos médios de particula acima de um valor critico,
resultam na deterioracdo da qualidade dimensional e rugosidade superficial dos espécimes “a
verde” e sinterizados. Adicionalmente, em virtude da alta energia de superficie e elevada
relacdo area de interface entre as particulas /volume, (interface de reacdo para a sinterizacao)
as particulas de tamanho da ordem de submicron podem ser sinterizadas em menores
temperaturas, para um mesmo tempo de sinterizacdo. Esses fatores levam a uma menor
contracdo volumétrica durante a sinterizacdo, o que facilita no controle dimensional,
conforme encontrado por Kim et al. (2007).

Li et al. (2007) pesquisaram o efeito da distribuicdo do tamanho de particulas na
densificacdo alcancada no aco AISI 316-L pelo processo MPI. O efeito dessa distribuicdo no
processo de sinterizacdo e na eficiéncia do processo de mistura do p6 metalico com o sistema
aglutinante também foi avaliado. Os autores encontraram que o emprego de uma curva larga
de distribuicdo de tamanho de particulas (Figura 4) tem como consequéncia uma maior
densificacdo, diminuindo a quantidade minima necessaria de aglutinantes poliméricos na

mistura de injecé&o.
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Figura 4: Distribuicdo de tamanho de particula tipica para maior
densificacdo.
Fonte: Kong; Barriere; Gelin, (2012).

Segundo Sotomayor et al. (2010) com a presenca de particulas menores, as mesmas
ocupardo espacos intersticiais entre as particulas de maior tamanho, diminuindo os espacos

vazios e aumentando a densidade média do corpo sinterizado.

2.2.2 Mistura de Injecédo

A massa ou mistura de injecdo é o resultado da combinacdo em propor¢des
previamente calculadas, entre o p6 metalico e o sistema polimérico (ligante). A eficiéncia da
mistura contribui tecnologicamente com o desempenho da mesma, que deve ser plenamente
homogénea.

Assim, das caracteristicas da mistura de injecdo, de uma adequada alimentacdo da
injetora e de cuidados subsequentes, resultardo as caracteristicas quimicas, fisicas,
microestruturais e dimensionais da pe¢a, bem como a produtividade do processo (Thiimmler,
1993). Isto torna a avaliacdo e caracterizacdo das propriedades da mistura de injecdo, uma
etapa fundamental para a obtencdo de pecas que apresentem caracteristicas mecanicas e
superficiais satisfatorias.

2.2.2.1 Caracteristicas do Sistema Ligante

O ligante tem a funcdo de facilitar o transporte do p6 até o molde durante a moldagem
e manté-lo empacotado homogeneamente na forma desejada até o inicio da sinterizacdo, mas
antes desta, deve ser eliminado completamente (Bilovol et al. 2006). Os materiais mais

comumente usados como ligantes sdo termoplasticos e ceras.
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Cadeias moleculares mais curtas sdo desejaveis pelas menores viscosidades e tempos
mais curtos de extracdo. Além destas, outras caracteristicas sdo importantes como a
molhabilidade, cujo aumento permite maior carga de sélidos no ligante e melhor efeito de
capilaridade, facilitando a extrag&o térmica.

Comumente se empregam sistemas multicomponentes com diferentes temperaturas de
fusdo e de composicdo, 0 que permite a remocao seletiva (German, 1994; Bilovol et al. 2007).

De forma geral, o sistema ligante ¢ formado por dois tipos de hidrocarbonetos:
Polimeros termoplésticos estruturais e polimeros de baixo peso molecular, normalmente do
grupo das ceras.

O polimero termoplastico tem a funcdo de dar resisténcia mecanica a peca verde e
manter a integridade dimensional da mesma durante as etapas de extracdo quimica e térmica
do sistema ligante. Entre os polimeros mais utilizados estdo o polipropileno (PP), polietileno
de alta densidade (PEAD), polimetilmetacrilato (PMMA), etileno-Vinil Acetato (EVA) entre
outros, de acordo com German (1993).

O componente de peso molecular mais baixo é removido tipicamente pela imersédo em
solventes como hexano e heptano em temperaturas entre 40 e 60 °C. O objetivo dessa etapa é
deixar canais porosos na superficie da “pega verde”, por onde o polimero estrutural sera

removido termicamente.
2.2.2.2 Proporcao Entre P6 e Ligante
A mistura de injecdo deve apresentar certa proporcdo entre o po e o ligante. Essa

proporcdo é um fator determinante para o sucesso do processo de moldagem e para as

propriedades superficiais e mecénicas da peca final, segundo Kong; Barriere; Gelin (2012).
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A formulagdo da mistura de injecdo pode ser realizada em trés situagdes, conforme
ilustrado na Figura 5: excesso de p6 metalico, (5a) uma condi¢do 6tima da fragdo volumétrica
de p6 metalico (carga critica) (5b) ou excesso de ligante (5¢). O primeiro caso pode resultar
em acréscimo de viscosidade, dificultando o preenchimento do molde. Nesta configuracéo
tem-se a formacdo de vazios, que resultardo em elevado grau de porosidade na peca

sinterizada, conforme encontrado por Li et al. (2007).

Vazio Particula

(b)

Figura 5: Relagdo po/ligante: (a) Excesso de pd, (b) teor critico e (c) excesso de ligante.
Fonte: Li et al. (2007).

(a) ()

A segunda situacdo pode causar a separacao do ligante na injecdo e heterogeneidade
de densificacdo na peca. A condicdo de fracdo metalica critica é aquela onde ocorre o
empacotamento de forma que todos 0s espacos entre as particulas sdo preenchidos por uma
fina camada do ligante. Usualmente, quando o objetivo consiste na obtencdo da maior
densidade possivel do corpo sinterizado, emprega-se uma mistura contendo uma quantidade
de pé metélico ligeiramente inferior aquela do carregamento critico (Pascoali, 2001).

2.2.2.2.1 Determinacédo da Fracdo Volumétrica Critica de P6 Metélico

A Figura 6 mostra as 3 situacGes descritas na secdo anterior, em funcgdo do volume de
particulas metalicas, para um tamanho de particula médio de 3,4 um.

No primeiro estagio, o torque se mantém constantemente baixo. No segundo estagio, o
p6 metélico ¢é adicionado até que a frag&o atinja 66 % do volume. O terceiro estagio apresenta

um aumento abrupto do torque de mistura.
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Figura 6: Influéncia do volume de particulas metalicas no torque da
mistura. Liga 316-L de tamanho de particula (d50) igual a 3,4 um.
Fonte: Adaptado de Ibrahim et al. 2009.

A andlise da variagdo do torque (medido em reémetro de torque) em funcdo do
aumento do teor de p6 metalico consiste em um método ja estabelecido para determinacédo da
fracdo volumétrica metalica critica e portanto, ja foi descrito e discutido por outros autores na

moldagem por injecdo de nidbio (Aggarwal et al. 2006), e do aco AISI 316-L (Kong;
Barriere; Gelin, 2012).

2.2.2.3 Viscosidade

Define-se viscosidade como a medida da resisténcia apresentada por um fluido sendo
deformado pela aplicacdo de tenséo cisalhante (Ahn et al. 2009).

A viscosidade determina a resisténcia interna de um fluido ao fluxo. Essa
caracteristica é de extrema importancia para a moldagem por injecdo, pois auxilia na
caracterizacdo do comportamento da mistura de injecdo, que sera levada pela rosca da
maquina para o preenchimento do molde. Esse processo envolve elevadas taxas de
cisalhamento impostas a mistura.

Além dos fluidos newtonianos, nos quais a viscosidade independe da taxa de
cisalhamento, existem fluidos nos quais a viscosidade aumenta em funcdo do cisalhamento.
Esses fluidos séo classificados como dilatantes (Fuséo, 2007).

Quando a viscosidade diminui a medida que a taxa cisalhamento aumenta, o fluido é

denominado pseudoplastico, de acordo com Ahn et al. (2009). A grande maioria dos
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polimeros comerciais apresenta esse tipo de comportamento. A Figura 7 ilustra o
comportamento da viscosidade (n) destes trés tipos de materiais em funcdo da taxa de
cisalhamento, (y) relacionando ainda, a taxa de cisalhamento com valores adotados em

processos comuns de processamento de polimeros.

77 (Pas)

Fluido newtoniano

pseudoplastico

Viscosidade

= calandragem . S
compressiao extrusio injecdo

l

1 10 100 1000 10000

Taxa de Cisalhamento 7 [.s‘eg -]]

Figura 7: Comportamento da viscosidade de materiais
em funcéo da taxa de cisalhamento normalmente
encontrada em processos convencionais.

Fonte: Adaptado de Resende, (2001).

Inimeras equacdes foram propostas ao longo dos anos para descrever o fluxo de
fluidos pseudoplasticos (Ahn et al. 2009). O modelo proposto por Carreau—Yasuda é um dos
mais aceitos para a descricdo da viscosidade aparente, sendo base para softwares utilizados
em reologia capilar, um dos tipos utilizados na presente pesquisa. A Equacdo 1 descreve o

comportamento de um fluido ndo-newtoniano sob determinada taxa de cisalhamento:
1 (Pa.s) = noo + (7o — yoo) [1 + (1. y) 3 ™V Equacéo 1.

Onde:
Nneo € a viscosidade em uma tensdo de cisalhamento tendendo ao infinito, mo é a
viscosidade quando a taxa de cisalhamento € zero, A’ é o coeficiente de mudanca de fase, y €

a taxa de cisalhamento, a é a constante de Yasuda e n é o coeficiente de tensao.
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A viscosidade é a mais importante das propriedades da mistura de injecdo e é
fortemente influenciada pela proporcéao entre o pé e o ligante segundo Aggarwal et al. (2006).

Segundo Li et al. (2007) a mistura de injecdo deve proporcionar alta resisténcia a
verde, combinada com baixa viscosidade, facilitando o preenchimento completo do molde,
bem como uma retencdo homogénea da forma. Quinard et al (2009) estudaram o efeito da
variacdo da viscosidade em funcdo da taxa de cisalhamento em uma mistura de injecédo
preparada a partir de p6 metalico do aco 316-L, utilizando diferentes misturas de polimeros
como ligante. Esse aco é amplamente utilizado em aplicagbes biomédicas. O resultado é
mostrado na Figura 8.

As misturas foram feitas com sistema ligante formado por polietileno/acido estearico
(agente de molhabilidade), (formulacdo 1) polipropileno/cera de parafina, (formulagédo 2) e
100 % polipropileno, (formulagdo 3). Entre as formulacdes estudadas, a formulagcdo 2
apresentou menor viscosidade em funcéo da taxa de cisalhamento aplicada, medida em funcéo
do torque (Figura 8a) e da viscosidade medida em reébmetro capilar (Figura 8b).

No caso estudado, todas as composicbes apresentaram queda na viscosidade com o

aumento da taxa de cisalhamento aplicada, ou seja, comportamento pseudoplastico.
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Figura 8: Variacdo do toque com o tempo de mistura (a) e Influéncia da taxa de cisalhamento na
viscosidade aparente (b) de uma mistura a partir de pé metélico de aco inoxidavel 316-L.
Fonte: Quinard et al (2009).

Este € um dos fatores criticos para a etapa de moldagem, pois ao ser transportado pela
maquina injetora, o material é submetido a taxas de cisalhamento crescentes. Essas tensdes
alteram o comportamento de fluxo do material com caracteristicas pseudoplasticas, fator que
ird determinar a efetividade do preenchimento do molde pela mistura de injecéo.

Exemplificando, de acordo com os valores observados, os autores concluiram que a
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formulacdo 2 é a mais adequada para a moldagem de amostras com complexidade

dimensional ou paredes finas.

2.2.3 A Extragéo do Sistema Ligante

O sistema polimérico ligante deve ser extraido totalmente da peca apos a moldagem.
A ineficiéncia dessa etapa podera resultar em distor¢cdes dimensionais e deterioracdo das
propriedades mecénicas. Entre as técnicas mais empregadas estdo a extracdo térmica e a

técnica de remocao por solvente.

2.2.4 Sinterizacdo

A sinterizacdo consiste no transporte por difusdo, de material termicamente ativado
por uma massa porosa. A forca motriz para a sinterizacdo € a diminuicdo da superficie
especifica das particulas e tem como resultado, o crescimento do contato entre as mesmas,
retragcdo do volume dos poros e arredondamento dos mesmos (German, 1994).

A sinterizagdo em MPI é acompanhada pela densificagdo do material sinterizado. E o
tratamento térmico que confere a resisténcia mecanica aos componentes e a etapa que resulta
nas dimensdes finais. As ligacBes entre as particulas crescem pela difusdo dos atomos na
matéria sélida. Em alguns casos pode haver também presenca de fase liquida.

A intensidade da difusdo aumenta com a temperatura, entdo para induzir uma
sinterizacdo rapida em MPI, essa etapa € realizada em temperaturas proximas a de fusdo do
material a ser sinterizado (Takekawa, 2007). Por esta razdo, os agcos sdo frequentemente
sinterizados em temperaturas préximas de 1250 °C. A sinterizacdo confere a massa de po
caracteristicas como a dureza, resisténcia e outras propriedades de engenharia, incluindo
ductilidade, condutividade elétrica, permeabilidade magnética e resisténcia a corrosao.

Entretanto, estas propriedades sdo afetadas também pelo tempo em que o material é
mantido em altas temperaturas, desta forma o cuidado com a elaboragcdo dos ciclos é de
extrema importéancia para a obtencao de um produto final com as propriedades desejadas.

Em MPI1 é comum a eficiéncia da sinterizacdo ser avaliada em funcéo da densidade do
componente, a qual aumentara a medida que os poros sdo eliminados. Logo, para uma
amostra sinterizada, o volume de porosidade presente esta diretamente ligado as propriedades

mecanicas e superficiais, como a rugosidade.
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De acordo com Ahn et al. (2009) a difusdo atdmica para a regido dos poros resulta em
retracdo linear e volumétrica do corpo, as quais s30 inerentes ao processo MPI. E necessario
que essa retracdo seja homogénea para obter a precisdao dimensional e propriedades fisicas

finais.

2.2.4.1 Mecanismos Basicos de Sinterizacdo

A sinterizacdo pode ocorrer tanto no estado solido quanto no estado liquido e como ja
foi anteriormente sugerido, é altamente dependente de processos difusivos. Devido ao
tamanho reduzido das particulas metalicas empregadas, o valor da superficie especifica das
mesmas é alto, o que esta associado a uma grande forca motriz para a sinteriza¢do no inicio
do processo, que vai reduzindo a medida que o processo evolui. Durante a sinterizacdo,
diferentes mecanismos de movimentacdo atdmica atuam no material.

- Difuséo Superficial: Os &tomos movem-se ao longo da superficie das particulas.

- Difusdo em contorno de grao: os &tomos movimentam-se ao longo dos contornos de
grdos. A quantidade de energia de ativacdo requerida nesse caso tem valor intermediario entre
a energia de difuséo superficial e a da difusdo volumétrica. Como séo regides de alta energia
livre, os contornos de grdo sdo caminhos para a difusdo, sendo importantes para a retracdo

dos poros durante a sinterizacao (German, 1996).

Farticula

Figura 9: Representagdo esquematica dos
mecanismos de Difusdo. CG: Difuséo em
contorno de grdo, DV: difusdo volumétrica,
DS: difusdo superficial.

Fonte: Adaptado de Pavanati (2005).

Segundo Aggawal et al. (2006) a difusdo em contorno de grao tem papel fundamental

para a etapa de sinterizacdo, pois o0 crescimento de grdos é um inconveniente na sinterizacdo
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nos casos em que se deseja alta resisténcia mecanica. Assim, durante a sinterizacdo é
desejavel que os contornos de grdo fiquem ancorados nos poros.

- Difusdo Volumétrica: Os atomos deslocam-se dentro do reticulado. A difusdo
volumétrica por vacancias € dominante nesse mecanismo, que apresenta alta energia de
ativagdo. Os principais mecanismos de transporte de massa na sinterizagdo estéo

representados esquematicamente na Figura 9.

2.2.4.2 Efeito da Temperatura de Sinterizagdo

Como nestas ligas, a sinterizacdo das presentes ligas € um processo controlado
predominantemente por difusdo, dependente fortemente da temperatura. O aumento da
temperatura de sinterizagdo resulta em maior energia livre para os mecanismos de difuséo
(Choi et al. 2014), vistos na se¢édo anterior.

Shongwe et al. (2015) realizaram um estudo da influéncia da temperatura de
sinterizacdo na porosidade da liga Fe-Ni, que encontra larga aplicacdo como biomaterial. A

Figura 10 mostra as microestruturas obtidas.

Figura 10: Efeito da temperatura de sinterizacdo na estrutura de poros da liga Fe-Ni, a) 950 °C, b) 1100
°C, ) 1200 °C e d) 1230 °C.
Fonte: Shongwe et al. (2015).
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Claramente 0 aumento na temperatura de sinterizacdo resultou na gradual diminuicéo
do volume de porosidade e no aumento do tamanho médio de gréos. Esses processos sdo
altamente dependentes da intensidade de difusdo alcancada e consequentemente da

temperatura.

2.3 Biomateriais

De acordo com Ratner; Horbett, (2004) biomateriais, ou materiais para implantagéo
elou utilizagdo em sistemas bioldgicos, devem apresentar de forma geral, certas
caracteristicas:

i) Nao apresentar toxicidade ou outras reacdes adversas ao meio bioldgico; ii) Ser capaz de
resistir a tenses varidveis e ciclicas no meio altamente corrosivo do corpo humano; iii) Deve
apresentar possibilidade de fabricacdo em formas e tamanhos varidveis e complexos;

Segundo Davis, (2003) antes do desenvolvimento de materiais com funcbes
especificas no local do implante, a definicdo mais utilizada para biocompatibilidade era:
“qualidade de nao apresentar efeitos toxicos ou nocivos em sistemas bioldgicos".

Com um maior desenvolvimento dos biomateriais, a definicdo foi alterada para
“habilidade de um material de gerar uma resposta especifica do meio de implantacdo em uma
aplicacdo especifica”.

Se tratando de um material para aplicacdo em stents biodegradaveis, a segunda
defini¢do é mais adequada.

A segunda definicdo se aplica aos materiais aos quais se convencionou chamar de
“terceira geragdo dos biomateriais”, nos quais se observa ndo apenas a auséncia de efeitos
nocivos no meio hospedeiro, mas também o desempenho de fungdes especificas durante e
apos a sua implantacéo.

Nesse contexto, o projeto de um biomaterial ainda deve considerar a liberacéo de ions
de diferentes naturezas pelo meio bioldgico e ainda a interacdo entre 0s mesmos e a superficie

do material implantado (Hench, 1998).
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2.3.1 Biomateriais e Suas Defini¢des

A presente pesquisa esta essencialmente voltada ao processo de fabricacdo envolvendo
biomateriais, mas esta entremeada de termos comuns a biomedicina, portanto, torna-se

necessario definir alguns termos incomuns ao campo das ciéncias dos materiais e processos.

Aterosclerose: € uma patologia inflamatoria vascular que desenvolve uma sedimentacéo
fibrotico-gordurosa potencialmente com partes calcificadas, na parede de um vaso sanguineo.
(De Beule, 2008).

A aterosclerose é de forma resumida, causada por uma disfungdo orgénica que resulta no
acumulo celular na regido, causando a drastica diminuicdo na area de abertura do vaso. Essa

diminuicdo é denominada estenose. A ocorréncia de estenose € ilustrada na Figura 11.
Restenose: E a recorréncia de estenose.

Células endoteliais: sao células epiteliais poligonais em sua forma. Elas formam a camada de
tecido que recobre a parede interna dos vasos sanguineos. Sdo ativadas para a formacao de
tecido conectivo e a formacao do endotélio, que tem papel critico no processo de cobrimento
de corpos estranhos ao organismo e, portanto, atua no processo inflamatério/ regenerativo
(Alberts et al. 2002).

Camada de
Normal Estrias de gordura Plaquetas Estenose

Células do sangue Colesterol

Figura 11: Vaso com formagéo estendtica.
Fonte: Adaptado de Alberts et al. (2002).

Reac0Oes Neutrofilicas: Conforme Pober; Cotran, (1990) em uma pessoa sadia, os neutrofilos
sdo as células mais numerosas dentre o grupo dos leucdécitos ou glébulos brancos do sangue.

S&o produzidos na medula e liberados no sangue onde circulam durante algum tempo e
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eventualmente saem dos vasos, penetrando no tecido conjuntivo. Segundo 0S mesmos
autores, sinais quimicos podem estimular sua saida dos vasos e provocar seu acumulo em
locais especificos do tecido conjuntivo onde estejam ocorrendo processos inflamatorios que
podem ser ativados por um corpo estranho. Os neutréfilos sdo células fagocitarias e
costumam ser o primeiro grupo de células ativado em caso de infec¢des, corpos estranhos ao

organismo (como implantes) e principalmente bactérias.

Eritrocitos (ou glébulos vermelhos): Séo células sanguineas especializadas em transporte de
oxigénio e dioxido de carbono. Tem funcgdo de transportar oxigénio dos pulmdes até os tecidos
e levar o didxido de carbono no sentido oposto. Devido a esses fatores, a biocompatibilidade de
um material implantado é frequentemente avaliada analisando-se o nivel de hemolise, ou seja, 0
nivel de danos que o material implantado causa as membranas dos eritrocitos do plasma

sanguineo. (Zhang et al. 2010).

Formacao neointima e hiperplasia neointimal: Ocorre em um percentual expressivo entre
pacientes que passaram pelo procedimento de angioplastia. Segundo Alberts et al. (2002) a
formacdo neointima consiste na formacdo de uma parede ou camada de células do tipo
musculares lisas. O crescimento dessa formacdo é denominado hiperplasia neointimal. O

crescimento ndo controlado dessa camada pode resultar em estenose.

Lumen ou luz arterial: Espaco intra-arterial por onde é possivel a passagem de sangue,

oxigénio e ions do meio bioldgico. Pode ser entendido como diametro Util da artéria.

Trombose: Foi definida por Witte et al. (2013) como a formacéao ou presenca de um coagulo
de sangue em vaso sanguineo. Tromboses coronarias sdo comuns apds determinadas

intervencdes como a agioplastia.

Endotélio: Camada formada pelas células endoteliais, responsavel pelo isolamento do local

da leséo (ou do implante).
Endotelializacao: Formag&o do endotélio.

Fibroblastos: S&o as células predominantes na formacdo de tecido conjuntivo.
Desempenham papel de formac&o de fibrose, que por sua vez esta associada a ocorréncia de
aterosclerose e consequentemente restenose (Pober; Cotran, 1990). A citotoxicidade de um

biomaterial é frequentemente medida em funcéo dos danos causados a esse tipo de celula.

Hemocompatibilidade: Segundo Pober; Cotran, (1990). Pode ser definida como a

compatibilidade de um material implantado com o sangue. Esse termo leva em consideracéo
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a ativacdo da coagulacdo do sangue na interface com o material e a resposta do sistema
imunoldgico do organismo ao contato com o mesmo. E comumente medida avaliando-se o

dano causado pelo material a membrana de eritrocitos.
Resposta corporal ao implante (FBR).

Imediatamente apds a implantacdo, uma interface tecido/implante é criada e ha
inducdo a adsorcéo de proteinas fluidas do sangue e tecidos. De acordo com Ratner; Horbett
(2010), o grau da resposta do corpo ao implante depende de certas caracteristicas do mesmo,
a saber: a) composicdo, b) duracdo do contato, c) taxa de degradacdo, d) morfologia, €)
porosidade, f) rugosidade, g) formato, h) tamanho, i) quimica de superficie.

A lesdo tecidual causada pela implantacdo do dispositivo ativa uma sequéncia de
inflamacédo e cicatrizacdo, tipicas da FBR. A resposta inflamatoria esta dividida em duas
fases: fase aguda e fase cronica. A fase aguda dura entre horas e dias e se caracteriza pela
migracdo de fluidos e proteinas para o local, bem como pelas reagdes neutrofilicas.

A fase aguda é predominantemente responsavel pela formacdo provisoria de uma
matriz e pela limpeza do local atingido (nesse caso, da interface formada entre o implante e o
meio bioldgico. Vasos se dilatam e o fluxo de sangue na regido aumenta. Segundo Ratner;
Horbett (2010) numerosas proteinas do tecido vizinho e do sangue s&o liberadas e o0s
neutréfilos se infiltram na interface formada. Os mondcitos aderem ao local e se
transformam em macrofagos, que por sua vez realizardo o processo de fagocitose
(englobamento e eliminagdo do corpo ou substancia estranha) (Pober; Cotran, 1990). Com a
continuidade do processo, a proliferacdo de tecido conectivo (no qual fibroblastos estdo
presentes) ira reestruturar a area afetada. O estagio final do processo da FBR se d& com o
envolvimento do corpo estranho ou implante por uma cépsula vascular que apresenta entre
50 e 200 um de espessura) (Pierce et al. 1991). Essa capsula ira prevenir a interagcdo posterior

do implante com o tecido vizinho.

Transferrina: Proteina regulatdria responséavel pelo transporte de ions de ferro no organismo
humano (Ratner; Horbett, 2010).

2.3.2 Angioplastia

A angioplastia € um procedimento que visa diminuir o estreitamento e a obstrucéo

das artérias. Como consequéncia, tem-se um maior fluxo de sangue, oxigénio e outros
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compostos do meio bioldgico pelas mesmas. O procedimento basico estd esquematizado na

Figura 12.

Arteria —

. Placa

expandido

Figura 12: Sequéncia da técnica de angioplastia.
Fonte: Adaptado de Empowered Medical (2010) ®.

Neste tipo de intervencdo, um catéter-baldo é levado através de uma artéria,
normalmente da virilha ou braco, até o vaso obstruido. O baldo é entdo expandido e o vaso

coronario toma a forma e o diametro do stent inserido (Grintzig et al. 1979).

2.3.3 Tipos de drteses Endovasculares (Stents)

Conforme pesquisa publicada por Peuster et al. (2001) a restenose ocorre em cerca de
30 a 40 % dos tratamentos de lesdo em artérias coronarias ap6s um periodo de 6 meses. A
restenose é o fator mais critico para o insucesso dos procedimentos de angioplastia

O mecanismo béasico da ocorréncia de restenose estd associado a proliferacdo de
células neointimais seguida de expansdo extracelular. Entretanto, a biologia basica envolvida

ainda é objeto de pesquisas.

Como resultado das inadequagdes encontradas pelos stents metalicos ndo revestidos,
diferentes tipos de materiais, morfologias e técnicas tém sido exploradas para a fabricacao e

o implante de stents.

Os stents coronarios desenvolvidos até o presente momento podem ser divididos em

quatro categorias, segundo Morajev; Mantovani, (2011).

e Metalicos;
e Metalicos Revestidos;

e Biodegradaveis;
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- Metélicos;
- Poliméricos;

e Cobertos com Farmacos;

Devido a proximidade entre as propriedades com o material biodegradavel dessa
pesquisa (ferro puro) apenas os stents metélicos fabricados a partir de aco inoxidavel e do

magnésio e suas ligas, serdo brevemente abordados nesta revisao.

2.3.3.1 Materiais Metalicos Aplicados na Fabricacdo de Stents

Este trabalho aborda os stents expansiveis por baldo, que devem possuir a
caracteristica de sofrer deformacdo plastica e entdo manter a dimensdo uma vez imposta.
Segundo (Garg; Patrick; Serruys, 2010) de forma geral, esses dispositivos devem apresentar:

1- Boarazdo de expansdo: uma vez que a oOrtese é implantada e o baldo é inflado,
deve expandir com relativa facilidade, se conformando de acordo com a parede do
vaso. Para o atendimento dessa caracteristica, elevada ductilidade é essencial, sendo
que a deformacéo plastica imposta pela expanséo do baldo é superior a 40 % em pontos
criticos do stent.

2-  Suficiente resisténcia radial e retracdo minima, para resistir a tensdo imposta
pela parede do vaso aterosclerético sem romper ou ceder excessivamente;

3- Suficiente flexibilidade, para facilitar seu deslocamento através das artérias
até a implantacao;

4-  Adequada radiopacidade;

5-  Biocompatibilidade;

6- Capacidade de dopagem com medicacdo (no caso dos stents cobertos com

farmacos);

Os materiais comumente utilizados para fabricacdo de drteses endovasculares sdo:
aco AISI 316-L, Ligas Cr-Co, Ti, Ni-Ti, PLA, Co-Polimero PLA-PGA, ferro puro e as ligas

de magnésio.
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2.3.3.2 Ago Inoxidavel AISI 316-L

Podendo ser coberto ou ndo com polimeros biodegradaveis, o aco inoxidavel AlSI
316-L é o metal mais frequentemente utilizado para a fabricacdo de stents. Esse material
apresenta propriedades mecanicas ligeiramente superiores em comparagao com o ferro puro,
porém ndo € biodegradavel, exigindo intervencdo cirdrgica para sua remocdo. Suas
propriedades mecanicas sdo mostradas na Tabela 1 (pagina 63).
Segundo Huang et al. (2014) a utilizacdo de tantalo como elemento de liga resultou na
melhora das propriedades mecénicas. Esse aspecto permitiu a diminuicdo da espessura, que
por sua vez resultou em menores taxas de restenose e trombose ativada pelo emprego do stent.

Gulsoy et al. (2015) estudaram a biocompatibilidade do aco 316-L moldado por
injecdo. Segundo os autores, pode-se esperar contaminagdo por carbono proveniente dos
componentes poliméricos da mistura de injecdo, como o PP e cera de parafina, porém os
mesmos reportaram que mesmo com quantidades residuais de carbono e oxigénio na liga, o

material sinterizado ndo apresentou toxicidade as células fibroblastos.

Contudo, as limitagOes clinicas do uso do 316-L s&o sua natureza ferromagnética e
baixa densidade. Essas propriedades fazem do 316-L um material pouco compativel com as
técnicas eletronicas de diagnostico (Park, 1997).

Ligas com teor de niquel de cerca de 10,5 a 12 % (massa) e 0,4 % Ti, se mostraram
promissoras em garantir propriedades mecénicas e magnéticas adequadas (Stetler et al.
2007).

Segundo o0s autores citados acima, das oito Orteses endovasculares coronarias
aprovadas pela Administracdo Americana de Drogas e Comida (FDA) até o ano de 2006,
sete eram de aco inoxidavel AISI 316-L.

Outra limitacdo do aco AISI 316-L como biomaterial para stents consiste nos ions dos
elementos de liga do aco 316-L, como cromo e especialmente o niquel. Esses ions sao
liberados, causando toxicidade ao meio biolégico em longo prazo, deteriorando a
biocompatibilidade desse material pelo aumento da hipersensibilidade do local do implante
(Gristina, 2003; Yibin et al. 2005; Yang et al. 2007).

Segundo Zhong et al. (2014) uma pesquisa realizada em 2012, mostrou uma taxa de
restenose de 34,4 % para procedimentos de angioplastia realizados com stents definitivos,

(ndo degradaveis) um ano apods a implantacéo.
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Esses fatores representam limitacdes para o crescimento do uso desse aco inoxidavel
como material para stents, uma vez que esses elementos e seus produtos de reacdo, sao

alergénicos conhecidos.

2.3.4 Stents Liberadores de Farmacos

Esse tipo de stent, geralmente fabricado em aco AISI 316-L, foi desenvolvido para
liberar gradualmente drogas anti-proliferativas no local do implante, com o objetivo de inibir
as reag0es alergénicas e consequentemente a ocorréncia de restenose. Contudo, esse tipo de
stent tem levantado inimeras questdes em relacdo a sua utilizacdo clinica, pois 0s mesmos
foram associados com o risco de trombose ap06s grandes periodos de implantacdo (Mdieller et
al. 2006).

Varios materiais poliméricos foram estudados como recobrimento para o 316-L,
como o poliacido latico (PLLA), e o acido poliglicélico/polilatico. Esses estudos foram
realizados principalmente buscando-se contornar os problemas de opacidade radioldgica e
buscando o aumento da biocompatibilidade, prevenindo a liberacdo de ions pela superficie
metélica (Kyriacos et al. 1998).

2.3.5 Stents Biodegradaveis

Nos Ultimos anos, o estudo dos materiais biodegradaveis tém sido um dos mais
revolucionarios topicos de pesquisa no campo dos biomateriais. Durante a Gltima década,
houve um grande aumento no numero de publicacdes envolvendo biomateriais degradaveis,
tanto em periddicos cientificos quanto em registro de patentes. Essa classe especifica de
biomateriais € concebida para implantes com uma funcdo temporéria, tal como os stents
biodegradaveis (Garg; Patrick; Serruys, 2010).

Stents fabricados com materiais biodegradaveis (como polimeros, ferro puro,
magnésio e suas ligas) representam uma inovacdo tecnoldgica do ponto de vista do
entendimento recente sobre os eventos clinicos possiveis na parede do vaso arterial, durante e
apos a implantacdo do stent. Como se sabe, espera-se que o dispositivo produza certo grau de
abertura do vaso obstruido até que 0 mesmo se remodele e entdo se degrade progressivamente

apos esse evento.
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A presenca continua do stent torna-se desnecessaria apos certo periodo, uma vez que o
tecido arterial encontra novamente o equilibrio, apds ser tensionado pelo emprego do mesmo.

De um ponto de vista tedrico, com a degradacdo do implante, o resultado devera ser
apenas a recuperacdo do vaso arterial. Portanto, problemas clinicos de longo
prazo enfrentados pela tecnologia atual dos stents, como trombose tardia e a necessidade
e terapia antiplaquetaria prolongada, poderiam ser eliminados (Zhu et al. 2009).

De acordo com Hermawan; Mantovani (2011), um stent biodegradavel ideal deve ser
capaz de comprometer sua integridade mecéanica de forma gradual durante o periodo de
implantacdo. Idealmente, a degradagdo deve ter inicio a uma taxa extremamente lenta durante
0 processo de remodelamento do vaso arterial. Consequentemente, enquanto a integridade
mecanica diminui, o processo de degradacdo ocorre a uma taxa determinada sem causar a
formacdo de uma quantidade intoleravel de acimulo de produtos da degradacdo na area do
implante.

Um periodo total de 6 a 12 meses ap6s a implantacdo é considerado normal para a
total degradacdo. Esses parametros dependerao fortemente do tipo de material do stent e das
condigdes do local de implantacdo. Como consequéncia, o estudo da interacdo do stent
biodegradavel com o meio de implantagdo se torna necessario para que se definam os
materiais mais indicados (Peuster et al. 2001).

Mueller, (2012) cita que o desenvolvimento do material € um ponto chave para o
sucesso desses dispositivos. Alguns dos avangos recentes estdo relacionados ao uso dos stents
biodegradaveis utilizando materiais puros para tratamento de doencas congénitas do coracao e
para tratamento de casos de isquemia do miocardio e evidentemente em casos de estenose

(Hermawan; Mantovani, 2013).

2.3.5.1 Efeito da Qualidade Superficial

Embora o uso de stents tenha representado um avango no tratamento de doencas
cardiovasculares, a alta taxa de ocorréncia de restenose ainda persiste como 0 maior problema
para o sucesso da utilizacdo dos mesmos. Varias pesquisas apontam que a ocorréncia de
restenose pode ser inibida, aumentando a qualidade superficial do implante e
consequentemente acelerando o processo de endotelializacdo (Zhong et al. 2014; Tang et al.
2010).
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Por sua vez, uma répida endotelializagdo é predominantemente dependente da
rugosidade superficial do implante e da sua energia livre superficial (Bouer et al. 2013).
A influéncia da hidrofobicidade das superficies na interacdo com diferentes tipos de células e
proteinas do sangue foi estudada por varios autores, como Tang et al. (2010) e Shen et al.
(2009).

Os estudos indicam que as celulas tendem a aderir melhor a superficies hidrofilicas do

que a superficies hidrofébicas. Essa tendéncia é mostrada na Figura 13.
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Figura 13: Efeito de diferentes cobrimentos da superficie no
angulo de contato e nimero de células aderidas na superficie
de amostra da liga Ni-Ti.
Fonte: Shen et al. (2009).
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2.3.6 Materiais Biodegradaveis Aplicados em Stents

2.3.6.1 Magnésio e Suas Ligas

Segundo Zheng et al. (2011) o magnésio e suas ligas foram inicialmente aplicados em
implantes ortopédicos biodegradaveis como substitutos temporarios de cartilagem de certos
0ss0s ou ainda na engenharia de tecidos. Contudo, esses materiais tém encontrado nova
aplicacdo nos stents coronarios (Kim et al. 2007).

Certos fatores colocam em discussédo a aplicacdo clinica desses materiais, como a sua
répida degradacdo no ambiente altamente rico em ions CI- do meio biologico. (Gopinath et al.
2007). Adicionalmente, os elementos de liga comumente utilizados para aumento das
propriedades mecanicas do magnésio estdo ligados a diversas reagcdes adversas do organismo

em longo prazo. Por exemplo: no tratamento de recém-nascidos com disfungdes cardiacas, foi
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reportado que o emprego de terras raras em stents de base magnésio ndo foi biologicamente
tolerado (Huan et al. 2012).

A aplicacdo recente do magnésio e suas ligas como materiais para aplicacdo em stents
se deve basicamente a satisfatoria biocompatibilidade em curto periodo, aliada a resisténcia
mecanica, que é relativamente baixa em comparagdo com o ferro puro e o aco AISI 316, mas
ainda assim compativel com a aplicacédo coronéria.

As ligas AE21, contendo Al (2 %) e terras raras (1 %) e WE43, contendo itrio, (4 %)
terras raras, (3,4 %) e zirconio, (0,6 %) sdo duas das principais ligas de base magnésio
reportadas na literatura para a fabricacdo de stents como o exemplar mostrado na Figura 15.
(Erbel et al. 2007).

Figura 14: Stent biodegradavel da liga de magnésio
WE43.
Fonte: (Erbel et al. 2007).

Para as ligas de magnésio aplicadas em stents, a reducdo da espessura das barras dos
mesmos resulta em inibicdo da ocorréncia de formacgdo neointima. Esse resultado indica que

estudos na direcdo da melhoria das propriedades mecéanicas sao ainda necessarios.

2.3.6.1.1 Corrosdo e Degradacdo in vitro do Magnésio e suas Ligas

Conforme os resultados da pesquisa de Zeng et al. (2008) a alta taxa de corrosdo das
ligas de magnésio pode ser 0 mecanismo predominante na degradacdo das mesmas.

A microestrutura da liga Mg-Al é caracterizada por uma matriz o e particulas
intermetalicas B (Mg17Al12) e essas particulas frequentemente sdo pontos de nucleagdo para o
mecanismo de corrosdo por pites.

Ainda durante a aplicacdo de tensbes na etapa de expansdo por baldo, micro trincas

podem ser geradas, o que pode resultar na fratura prematura da estrutura. Witte et al. (2006)
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mostraram que enquanto a liga AZ91 (9 % Al, 1 % Zn, 0.3 % Mn) e a liga LAE442
apresentaram corrosao por pites em ensaio in vitro, a liga LAE-442 (4.0 % Li, 3.9 % Al, 2.2
% Se, 0.2 % Mn) apresentou corrosdo por ataque uniforme e, portanto, com menor taxa de
corrosao.

Bowen et al. (2013) investigaram a taxa de corrosdo in vivo do magnésio
comercialmente puro em murinos, (ratos) durante um periodo de 29 dias. A Figura 15 ilustra
a crescente deterioracdo do alongamento até a fratura e demais propriedades mecanicas do
magnésio implantado in vivo nesse periodo. A deformacdo maxima até a fratura (3) do

magnésio como recebido foi de aproximadamente 13 %.

250 T T T T T T

Como recebida ")

200

0
=

Tensao oy (MPa)

% 002 004 006 008 o1 012
Deformacdo & (d1/10) (mm,/mm)

Figura 15: Curva tensdo x deformacdo do magnésio in vivo.
Fonte: Bowen et al. (2013).

Varios estudos nos anos recentes atuaram no sentido de aumentar a resisténcia a
corrosdao do magneésio e suas ligas para aplicacdo potencial em stents. Li et al. (2012),
estudaram o efeito de elementos de liga no aumento da resisténcia a corrosao in vitro de ligas
de magnésio. As ligas estudadas foram ZK60, (5.86 % Zn-0.42 % Zr) WE (0.006 % Zn- 0.42
% Zr -0.011 % Fe) e ZK30 (3.15 % Zn- 0.43 % Zr -0.007 % Fe). Os efeitos do tempo de
imersdo na corrosao s@o mostrados na Figura 16.

Fica claro que a adi¢do de zinco, zirconio e ferro nas proporcdes citadas, levaram ao
aumento da resisténcia a corrosdo e a amostra manteve sua integridade dimensional,

enquanto a liga ZK 60 foi totalmente degradada apds o periodo de 12 semanas.
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Figura 16: Macromorfologias da liga de magnésio WE (a, b e c) da liga ZK
60 (d e e) e da liga ZK 30 (f, g e h).
Fonte: Li et al. (2012).

Outro importante parametro a ser levado em consideracdo € o processamento deste
material, que ndo deve ser demasiadamente complexo, em virtude da ductilidade
relativamente baixa, o que dificulta tanto a avaliacdo in vivo, quanto a posterior melhoria da

eficiéncia do processo.
2.3.6.2 Ferro Puro

O ferro puro apresenta algumas propriedades mecanicas similares as do aco AISI 316-
L. E um cofator essencial para inimeras enzimas envolvidas em diversos processos
fisiologicos, tais como ligacdo de oxigénio atdbmico, sintese de DNA e atividades redox de
enzimas. Por essas razdes, vem encontrando cada vez mais aplica¢cdes no campo biomédico,
sendo tema de pesquisas recentes que visam o0 desenvolvimento de suas propriedades
(Purnama et al. 2010).

A concentracdo media de ferro no corpo humano é de aproximadamente 35 a 45
mg/kg em um adulto do sexo feminino e masculino respectivamente. (Moleman, 2012).

Assim como o magnésio, o ferro puro também é degradavel em meio salino. Os
resultados encontrados por Zhu et al. (2009) mostram que o ferro corr6i uniformemente no
meio corporeo simulado (SBF) sem a ocorréncia de pites de corrosdo, fendmeno que poderia

levar & falha mecanica do implante.
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Peuster et al. (2001) investigaram a degradacdo de um stent de ferro puro in vivo e
reportaram que a taxa de degradacdo nessa condicdo € muito menor do que a prevista em
testes in vitro, podendo ultrapassar consideravelmente o periodo entre 6 a 12 meses. Esse é 0
periodo necessario para que a fungdo de um stent esteja completa no local do implante.

Os autores acima citados concluiram que estudos adicionais sdo necessarios no sentido
de aumentar a taxa de degradacdo deste material, 0 que teoricamente pode ser alcancado
modificando-se a composi¢cdo quimica, controlando a microestrutura ou ainda com a

introdugdo de micro porosidade.

2.3.6.2.1 Corrosao do Ferro Puro

Em um meio aquoso neutro, o ferro degrada pela ativacao das seguintes reacoes:

Few — Fe' @y +2€ (Equacéo 2)
O + 2H20(p+ 4&° — 4 OH () (Equacio 3)
Fe?* @) + 20H @ — Fe (OH)2 (Equacéo 4)

Um inadequado suprimento de oxigénio devido ao Fe(OH). depositado, ativa a
formacdo de Fe3O4 na superficie do metal, desacelerando a difusdo do oxigénio e inibindo a
corrosdo posterior, um efeito de passivagdo. Esse mecanismo foi reportado na corrosao do
ferro puro (Fagali et al. 2015) e das ligas de magnésio (Gu et al 2009; Capek; Vojitéch, 2014).
Meio fisioldgico

Além dessas reac6es, uma alta concentracdo de ions Cl- (como a encontrada no meio
fisiol6gico) pode ser encontrada na vizinhanca da superficie metalica, podendo desempenhar
papel ativo no mecanismo de degradagdo. Os ions do metal poderdo reagir com o Cl- de

acordo com a reacao:

Fe* + 2ClI- — FeClz (Equagio 5)

O cloreto metalico formado é subsequentemente hidrolisado pela agua, gerando &cido
livre segundo a Equacdo 6 e causando ataque corrosivo localizado (Fagali et al. 2015).

2 (H20) — Fe(OH)2 +2H" + CI” (Equacéo 6)
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A presenca de radicais fosfatos no meio bioldgico, somada aos ions metélicos

liberados via reacdo 2, gera fosfato ferroso, Fe3(PO4)2 segundo a reacao:

2 (PO4) + 3Fe2++ 8 H20 — Fe3(POa4)2. 8H20 (Equacéo 7)

De acordo com Moleman, (2012) a presenca de uma camada desse fosfato explica a
diminuicdo da taxa de corrosdao ap6s certo periodo de implantacdo, somando-se ao efeito de
passivacdo anteriormente citado e contribuindo para a lenta degradacéo do ferro puro quando

comparado por exemplo, ao magnésio e suas ligas.

2.3.6.2.2 Degradacdo IN VITRO

Como o ferro € essencial ao corpo humano, 0 mesmo ndo dispde de um mecanismo
fisioldgico especifico para a sua eliminacdo. Portanto, segundo Mueller et al. (2006) um
implante biodegradavel de ferro puro ndo deve apresentar uma degradacdo demasiadamente
alta no organismo hospedeiro, prevenindo a ocorréncia de saturacdo, o que poderia acarretar
risco de toxicidade. Por outro lado, uma taxa de degradacéo excessivamente lenta anularia a
funcdo de biodegradabilidade do stent implantado, podendo resultar no excesso de
proliferacdo de células do tecido conjuntivo em longo periodo e consequente formacdo de
fibrose local (Morais, et al. 2010). A pior consequéncia podera ser a necessidade de
intervencdo cirdrgica ndo programada (Waksman et al. 2006).

Os mecanismos de transporte, absorcdo e armazenamento do ferro pelo organismo sao
amplamente conhecidos, sendo esse um dos fatores que o torna um metal utilizavel em
implantes biodegradaveis (Morajev et al. 2010).

Um estudo sobre a biodegradabilidade do ferro comercialmente puro (99,9 % Fe), foi
realizado por Moleman, (2012) com a finalidade de investigar a taxa de degradacdo em fluido
corporeo simulado (SBF) do ferro puro para utilizacdo potencial em arcaboucos
biodegradaveis. O estudo utilizou amostras retiradas de barras de ferro puro obtido por fuséo,
seguida de conformacdo mecanica.

A Figura 17 mostra o corpo de prova apos ensaio pelo periodo de 33 dias (17a) e a

amostra de referéncia (17b).
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Figura 17: Degradacdo em meio corpéreo simulado (SBF). a- amostra
ensaiada por 33 dias e b- amostra de referéncia.
Fonte: Moleman, 2012.

Os ensaios realizados em amostras contendo vazios tridimensionais, simulando alta
superficie especifica, (Figura 17a) apresentam elevada taxa de biodegradacédo (4 mg/dia).

O estudo identificou ainda uma variacdo pouco significativa das propriedades
mecanicas em amostras cilindricas isentas de vazios, evidenciando a influéncia da superficie
especifica na taxa de degradacdo in vitro.

Morajev et al. (2010) estudaram os mecanismos de degradacdo in vitro de filmes de
ferro puro (99,95 % Fe) obtidos por eletrodeposicédo seguida de laminacdo e recozimento. No
estudo, verificou-se que nas amostras obtidas por fusdo e com alta densificacdo, a degradagéo
por corrosdo € o mecanismo predominante em SBF. O mecanismo segundo os autores, é
caracterizado pela sequéncia de reacGes descritas anteriormente.

A Figura 18 mostra o perfil transversal da amostra antes e depois da imersdo em SBF

por um periodo de 14 dias.

Figura 18: Degradac&o do ferro puro em meio corporeo simulado (SBF).
Fonte: Morajev et al. (2010).
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Ainda no estudo citado anteriormente, a taxa de degradacao foi calculada utilizando-se
a Equacao 8.

TD =8,76 x10*. (Equacdo 8)

At.p

Onde: W= Perda de massa (Q);
A= Area inicial;
t=tempo de exposicéo (dias);

p= densidade (g/cm?);

Como resultado, os autores obtiveram uma taxa de degradacdo de 0,46 mm/ano.
Comparado com o ferro puro obtido por fusdo, (0,22 a 0,24 mm/ano, obtida por Peuster;
Brugmann, 2001) representa um ganho significativo na taxa de degradacéo alcangada.

Zhang; Shen, (2010) estudaram a taxa de degradacdo in vitro do ferro puro, também
isento de poros. A degradacdo em funcdo do tempo em SBF é mostrada na Figura 19.
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Figura 19: Perda de massa em fungdo do tempo de imersdo em
fluido corpéreo simulado (SBF).
Fonte: (Zhang- Shen, 2010).

A taxa de degradacdo maxima obtida foi de cerca de 10,7 g/cm?/dia. Para efeito de
comparacdo, essa taxa € de uma ordem de grandeza menor do que a do magnesio puro e

algumas de suas ligas, ainda segundo Zhang; Shen, (2010). Apds o periodo de imersdo de 21
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dias a taxa de degradacdo apresenta uma queda significativa apds um periodo de
estabilizacéo.

A queda na taxa de degradacdo encontrada entre 21 e 28 dias & explicada pela
formagdo de uma fina camada de Oxidos e fosfatos passivantes, conforme discutido
anteriormente.

Morajev et al. (2010) encontraram uma taxa de degradacao estimada de 0,16 mm/ano
para o ferro puro em teste similar.

As diferentes unidades utilizadas como referéncia pelos autores citados, torna
imprecisa uma comparacao quantitativa entre a taxa de degradacdo do magnésio (Bowen et al.
(2013), do ferro puro obtido por fusdo (Moleman, 2012 e Zhang; Sheng, 2010) e do ferro puro
obtido por eletrodeposicao seguido de laminacao (Morajev et al. 2010). No entanto é possivel

estimar as diferencas entre 0s mesmos.

2.3.6.2.3 Degradacdo do Ferro Puro IN VIVO

Mdeller et al. (2012), investigaram o perfil de degradagédo in vivo de um tubo de ferro
puro com parede de 200 um e 5 mm de comprimento em murinos. Essas dimensdes se
aproximam das dimens0es utilizadas em stents encontrados comercialmente.

A Figura 20 mostra a degradacdo do tubo de ferro puro apés 3 e 9 meses de

implantacdo (Figura 20-a e 20 b, respectivamente).

Figura 20: Degradacgéo do tubo de ferro puro
apos a-3 e b- 9 meses de implantacéo
Fonte: Mueller et al. (2012).
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Segundo os autores, a amostra implantada durante 3 meses (a) apresenta pites e
pequenos orificios, evidenciando o inicio da corrosdo, enquanto a amostra retirada apos 9
meses apresenta-se completamente degradada, restando somente material granular.

Os autores encontraram que os produtos de transformacéo do ferro séo absorvidos pelo
corpo, ndo sendo encontrados em 6rgdos vitais em quantidades potencialmente toxicas. Esses
produtos ainda causaram limitada interacdo com o tecido em contato com o implante. Foi
encontrado por Hermawan et al. (2013) que em materiais com elevada energia superficial, a
maior taxa de degradacdo do ferro puro in vitro é favorecida. A lenta cinética de degradagédo
é um dos fatores que limitam a utilizacdo deste material em implantes biodegradaveis.

Segundo Peuster et al. (2006) e Hentze et al. (2004) as reacGes inflamatorias do ferro
puro observadas em testes in vivo, se devem em maior parte ao processo de dano/cura, nao
sendo observado efeito pronunciado de reacdes alergénicas causadas pelos ions do ferro.

AvaliacGes histoldgicas indicam que células responsaveis pela fagocitose englobam os
produtos da degradacdo do ferro no tecido da regido proxima ao implante e entdo migram
contendo esses produtos através do corpo pela circulacdo sanguinea.

A acumulacgdo de ferro em 6rgédos foi detectada apenas em poucas células e néo foi
associada a processos inflamatorios.

Mdeller et al. (2006) encontraram que os ions do ferro podem moderar a proliferacéo
de células musculares, o que pode determinar a inibicdo da ocorréncia de restenose in vivo.

Contudo, a concentracgdo critica de ions de ferro na corrente sanguinea ainda necessita

de estudos posteriores, segundo 0s mesmos autores.

2.3.6.2.4 Ligas com base Ferro.

O principio de se considerar metais como materiais degradaveis para aplicacdo
biomédica data de 1938, quando o magnésio foi utilizado para fixacdo de fraturas dsseas
(McBride, 1938). A partir desta data, muito tem sido feito para desenvolver as caracteristicas
de biocompatibilidade e mecanicas dos biomateriais.

Hermawan et al. (2010) desenvolveram uma nova liga ferrosa obtida pela rota da
metalurgia do p6 com prensagem unidimensional. Nessa pesquisa, o ferro foi ligado ao
manganés com a finalidade de se obter fase austenitica, com maior taxa de degradagéo. A liga

apresentou propriedades mecénicas comparaveis as do aco inoxidavel AISI 316-L,
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apresentando taxa de degradacdo mais elevada (0,44 mm/ano) em comparagdo com o ferro
puro.

A Figura 21 mostra o efeito de diferentes percentuais de manganés em ligas ferrosas,
na toxicidade em relacdo a células fibroblastos (citotoxicidade).
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Figura 21: Citotoxicidade para células fibroblastos
em funcdo do teor de manganés em liga ferrosa obtida
pelo processo M/P.

Fonte: (Hermawan et al. (2010).

As ligas desenvolvidas ndo apresentaram inibicao significativa da proliferacdo celular,
mostrando que a liga Fe-Mn apresentou baixa toxicidade.

Os mesmos autores, entretanto, mostraram que a toxicidade apresentada pelo
manganés nao ligado € alta e que, portanto, ainda sdo necessarios estudos da toxicidade dessa
liga em longo periodo, pois os produtos da degradacdo da liga Fe-Mn poderdo liberar ions
toxicos ao meio biologico.

A taxa de degradacdo in vitro do ferro puro também foi confirmada por Zhu et al.
(2009).

Os autores reportaram que os produtos de degradacdo do ferro, quando em
concentragdes abaixo de 50 ug/mL, podem ser benéficos a proliferacdo de células endoteliais,

enguanto concentracdes maiores causam toxicidade as células do sangue as células endoteliais
e fibroblastos.
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2.3.7 Aplicagdo do Processo MPI em Materiais Biodegradaveis

2.3.7.1 Magnésio

A alta taxa de corrosdo apresentada pelo magnésio e a maioria de suas ligas e seu
papel como elemento essencial no sistema bioldgico, faz do mesmo um potencial candidato
para a aplicacio como material biodegraddvel. Como citado anteriormente, sua
biocompatibilidade ja foi estudada, porém fatores inerentes ao processo de produgdo de
componentes biomédicos (como a extrusdo) podem causar problemas relativos a perda de
ductilidade e deterioracdo das propriedades mecanicas apos sua implantacao. (O’Brien et al.
2009).

Em decorréncia das menores tensdes associadas ao processo de moldagem por inje¢éo
e a ja estabelecida caracteristica de obtencdo de pecas de parede fina, 0 processo se mostra
potencialmente promissor para o desenvolvimento de materiais biocorrosiveis.

Em decorréncia dos fatores citados acima, entre outros, o processo MPI ja foi tema de
pesquisas para a aplicacdo do magnésio como material para implantes (Wolff et al. 2014).

Schaper et al. (2014) avaliaram a microestrutura do magnésio puro obtido pelo
processo MPI. A microestrutura obtida ap6s um ciclo total de sinterizacdo de 64 h e

temperatura de sinterizacdo de 630 °C, é mostrada na Figura 22.

Figura 22: (a) Microestrutura porosa do magnésio obtido pelo processo MPI e (b) em maior aumento.
Fonte: Schaper et al. (2014).

As amostras apresentaram percentual de porosidade de 28 % e modulo de elasticidade
de 19,4 GPa.
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A sinterizacdo do magnésio apresenta certos fatores que necessitam melhor
entendimento para 0 sucesso desta etapa.

Os autores reportaram que o processamento do magnésio pela tecnologia do pé é
altamente influenciado pela afinidade do mesmo com o oxigénio e pelo fato de que a sua
microestrutura, (ao contrario de outros biomateriais como o titdnio) ndo apresenta
solubilidade para os atomos desse elemento. Com isso, durante a sinterizacdo, o oxigénio
promovera a formacdo de uma camada termodinamicamente estavel de MgO e Mg2(OH) na
superficie das particulas de p6. Essa camada estavel inibe drasticamente o processo de
difuséo, essencial para a sinterizacao.

Contudo, a pesquisa acima citada obteve sucesso no processo de sinterizacdo do
magnésio com a adicdo de 0,9 % de célcio, obtendo certo percentual de fase liquida na
sinterizacdo.

Apesar do sucesso do processo de sinterizacdo e de que as propriedades mecanicas
obtidas se mostraram superiores as dos polimeros utilizados como material biodegradavel,
(Kyriacos et al. 2008) o alongamento até a ruptura obtido, (6,8 %) estd abaixo dos valores
requeridos para implantacéo de stent por baldo, os quais situam-se entre 30 e 50 %. Esse grau
de alongamento foi encontrado também por Witkowski, et al. (2000).

2.3.7.2 Ferro Puro- O Estado da Arte

Os estudos envolvendo a MPI com o emprego do ferro puro com aplicacdo biomédica
sdo escassos. Gongalves, (2012) e Imgrund et al. (2013) estudaram as propriedades de ligas
ferrosas partindo de uma mistura de injecdo contendo fracdo volumétrica metalica de 60 % e
25 % de parafina, com 5 % de surfactante. Os autores utilizaram ferro puro como componente
metélico.

Goncalves (2012) reportou gque os valores encontrados situaram-se entre 100 e 109
MPa para o limite de escoamento (Re) e entre 231 e 253 MPa para o limite de resisténcia
mecénica (Rm), dependendo da temperatura de sinterizacdo, entre 915 e 1300°C (S4 € Se)
(Figura 23b e Tabela 1). Os autores reportaram um alongamento (5) entre 50 e 55 % para o
ferro puro e de 20 % para a liga Fe-35 % Mn. Esses valores foram encontrados a partir de

uma microestrutura altamente densificada, (98 %) como mostra a Figura 23a.
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Flgura 23 Microestrutura (a) e propriedades mecanicas (b) do ferro puro moldado por injecéo.
Fonte: Goncalves, 2012 e Imgrund et al (2013).

Observa-se que a temperatura de sinterizacdo ndo teve influéncia significativa nas
propriedades mecanicas do ferro puro moldado por injecdo. Em ambos os estudos, o ferro

puro apresentou adequada biocompatibilidade.
2.3.8 Efeito da Porosidade

Embora sabidamente ocorra a deterioracdo das propriedades mecénicas com o
aumento do volume de poros em um material sinterizado, um certo grau de porosidade em um
implante biodegradavel é benéfico para a vascularizacdo e consequentemente para a
biocompatibilidade (Wolff et al. 2014). A Figura 24 relaciona o efeito do percentual de
porosidade no modulo de elasticidade.

3

Modulo de Young E (GPa)
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Figura 24: Efeito da porosidade no modulo de elasticidade
da liga Mg-0,9 Ca obtida via MPI.
Fonte: Wolff et al. 2014.

Com o aumento na fragdo de porosidade, os poros tendem a ser interconectados, 0 que
causa aumento na deformacédo localizada em menores regides sinterizadas. Por outro lado,

porosidade isolada resulta em uma deformagéo mais homogénea.
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N&o é incomum que a distribuicdo da porosidade seja heterogénea. Nesse caso a
deformacéo localizada ocorrera preferencialmente em regibes com concentracdo pontual de
poros.

Sob carga, os poros reduzem a area da secdo resistente efetiva e agem como locais de
concentragédo de tenséo para deformacéo localizada, diminuindo tanto a resisténcia mecanica
quanto a ductilidade Hadrboletz-Weiss, (1997).

2.3.9 Efeito da Morfologia dos Poros

Deng et. al, (2008) mostraram que a geometria dos poros tem influéncia direta nas
propriedades mecéanicas dos metais moldados por injecéo e sinterizados. A Figura 25a mostra
a morfologia de poros angulares e irregulares, enquanto a figura 25b mostra poros com
morfologia regular e esférica.

De acordo com os mesmos autores, de forma geral, o aumento fracdo de porosidade
resulta em poros mais irregulares. Com maior grau de interconectividade e acimulo de poros

em pequenas regides pontuais.
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Figura 25: Diferentes morfologias de poros em agos sinterizados: (a) poros angulares (b) poros esféricos
Fonte: Deng et. al, 2008.

Segundo Chawla-Deng, (2005) com frequéncia o formato dos poros é caracterizado
qualitativamente utilizando-se a Equacéo 9, que determina um fator de forma F para um poro.

Fo 4. m A (Equacéo 9)
=2
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Onde A ¢ a area medida do poro em m?e P é o perimetro do mesmo em metros. Segundo a
equacdo, um fator de forma F igual a um, denota um poro perfeitamente esfeérico,
enquanto fatores proximos a zero indicam poros angulares.

A morfologia dos poros tem influéncia direta sobre as propriedades mecanicas. Ao
estudar uma liga Ni-Ti, Hosseini et al. (2013) reportaram que poros angulares e irregulares
agem como concentradores de tensdo e como locais preferenciais para nucleacdo de trincas.

Como resultado, esse tipo de morfologia resultou na diminuicdo da tensdo de

escoamento e na resisténcia a fadiga da liga Ni-Ti.

2.3.10 Propriedades Mecanicas

A escolha do material para a fabricacdo de um stent deve levar em consideragéo as
propriedades mecanicas adequadas a essa aplicagéo.

Por exemplo, o Ti puro e suas ligas, apresentam ductilidade moderada e baixo médulo
elastico, sendo opcao pouco viavel para aplicacdes em drteses expansivel por baldo do ponto
de vista mecénico por ndo ter a elasticidade requerida (Demangel et al. 2012).

Materiais para aplicacdo em stents devem apresentar propriedades intermediarias entre
boa resisténcia mecanica para suportar as tensées geradas pelo vaso sanguineo e suficiente
ductilidade, possibilitando sua expansdo por baldo. (Li et al. 2012; Garg; Patrick; Serruys,
2010).

Segundo Witkowski, et al. (2000) as pressdes aplicadas ao baldo-cateter para a
expansdo do stent situam-se entre 5 e 7 atm (0,6 MPa) com forcas radiais podendo chegar a
valores entre 18 e 21 N, (Nogueira, 2011; Hermawan; Mantovani, 2013) alcancando-se
expansdo no didametro do stent entre 30 % (liga de Mg) e 110 % (Ago AISI 316-L). Essas
cargas e deformacbes no stent, requerem que o material apresente entre 30 e 50 % de
alongamento até a fratura na curva tensdo x deformacdo, segundo Hermawan-Mantovani
(2013).

As propriedades mecanicas tipicas dos principais materiais utilizados na fabricacdo de

stents sdo mostradas na Tabela 1.
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Tabela 1: Propriedades Mecénicas dos principais materiais utilizados para fabricagdo de stents.

Material Yo'\ljlr?guElo(glia) Esclalgv:fsen?c? Re Re;_igzglr:(e:igeRm Aloggz;:)ento Dureza
(MPa) (MPa)
Ago Inoxidavel 189-205 250 620-695 40-52  |320-350 HB
(316-L)
Liga de Ti 55-117 700-950 758-1200 10-33  |241-375HB
Liga Mg 41-45 162 65-258 313 5769 HV
 Polimero (PLA) 1,6-2,4 - 60-82 8,5:9,3 1719 HV
Fe Puro (fusio) 205 150 280 50 80HB
Fe Puro (MPI) 150 100-109 231-253 50-55 -

Fontes: (Garg; Patrick; Serruys, 2010), Mantovani et al. (2008), Imgrund et al (2013), ASTM- F2081-06.

O Ferro tem grande resisténcia radial devido ao seu alto modulo elastico.

2.3.11 Método Atual de Fabricacdo de Stents

Essa

caracteristica o torna uma op¢do mecanicamente vidvel para a obtencdo de estruturas com
paredes de pequena dimensdo (100 a 300 um), de acordo com Hermawan; Mantovani,
(2013).

A tecnologia para a fabricacdo de stents encontra-se em desenvolvimento. O mesmo

<
<

{ Extrusdo *

E

Tratamento
Superficial

Revestimento **

*%* Nio utilizado em alguns casos

stents a partir de metais e ligas fundidas esta esquematizada na Figura 26.

processo para a fabricacdo de stents de materiais bioinertes pode ser aplicada aos materiais
biodegradaveis, especialmente para os stents metalicos. A sequéncia tipica de fabricacdo de

‘ Corte a Laser J: { Recozimento ’

Figura 26: Sequéncia da fabricacdo de um stent metélico.
Fonte: O’ Brien et al. (2011).
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Essa tecnologia vem sendo empregada para a fabricagdo, por exemplo, de stents de
aco inoxidavel AlISI 316-L, liga Nitinol, ligas Co-Cr e principalmente para 0 magneésio e suas
ligas.

O’ Brien et al. (2011) fabricaram um tubo precursor para potencial utilizacdo como
stent, seguindo as etapas e caracteristicas descritas abaixo:

» Extruséo (tubo de 2,11 mm de diametro externo, comprimento de 16 mm, 127 um de
parede, coluna de 81 um);

« Corte a laser, remocdo de rebarbas e eletropolimento;

o Expansdo para 3 mm. (deformacéo de 42 %).

O processo de extrusdo resulta em um acréscimo na resisténcia mecanica e
diminuicédo drastica de tenacidade. Por este motivo, um tratamento térmico de recozimento

posterior ao processo de usinagem a laser € comumente realizado.

2.3.11.1 Corte a Laser

Um método tipico para a fabricacdo de stents é por corte a laser de um pequeno tubo
metalico de parede fina, obtido conforme as etapas descritas anteriormente, seguido de
recozimento, decapagem, polimento e enxague. Esse processo tem sido utilizado para
fabricacdo dos stents ndo recobertos fabricados com materiais resistentes a corrosdo, tais
como aco inoxidavel 316-L, liga NiTi, e ligas Co-Cr e Mg, segundo Aciai; Hall (2003).

A Figura 27 mostra um tubo precursor da liga Fe-Mn cortado a laser obtido por
Hermawan; Mantovani (2013). Os autores utilizaram a rota descrita na se¢do anterior, porém
a partir de uma barra metélica obtida por metalurgia do pé (M/P), com compactacdo uniaxial

precedendo a sinterizacéao.

Figura 27: Tubo da liga Fe-Mn cortado a laser.
Fonte: Hermawan; Mantovani (2013).
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Segundo Lévesque et al. (2008) e (O’Brien et al. 2011), os processos descritos acima
envolvem etapas de elevado custo energético e de baixa taxa de producao, além de o processo
ciclico de conformacdo resultar, como ja citado, na drastica diminuicdo da ductilidade,
podendo resultar em colapso do material j& implantado.

A Figura 27 mostra que o processo resulta em falhas de acabamento superficial como
rebarbas, (seta) que podem gerar complicacdes ap0s a implantacdo, necessitando de uma

etapa adicional no processo de fabricacdo para remocdo desses defeitos.
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3 MATERIAIS E METODOS

O desenvolvimento de materiais biodegradaveis deve seguir determinados
procedimentos além daqueles previstos na producdo de um componente metélico comum
obtido pelo processo MPI.

Para a obtencéo de amostras de ferro puro biodegradavel, devem ser avaliadas também
a biocompatibilidade e 0 comportamento de degradacdo em meio corpdreo simulado, além
das caracteristicas superficiais do material. Com o objetivo de estudar a viabilidade técnica da
moldagem de pés por injecdo como processo potencialmente aplicdvel em tubos precursores
para stents biodegradaveis, adotou-se a sequéncia de procedimentos a seguir.

A presente pesquisa teve seus resultados obtidos em duas diferentes instituicdes:
Universidade Federal do Rio Grande do Sul- UFRGS, Porto Alegre- Brasil e Universidade
Tecnoldgica de Delft- TU Delft, Delft, Holanda. Por esse motivo, alguns dos resultados e
corpos de prova foram obtidos de forma similar, porém em equipamentos distintos, tomando-

se a precaucdo de empregar parametros iguais ou suficientemente aproximados nos testes.

3.1 Caracterizacdo do P6 Metélico

A morfologia do pé de ferro puro foi caracterizada utilizando microscépio eletronico
de varredura, modelo JEOL® 6060, empregando-se tensdo de 20 kV.

A determinacdo da distribuicdo granulométrica foi realizada utilizando-se
granuldémetro por difracdo de laser Malvern Mastersizer X em meio aquoso. O ferro puro foi
fornecido pela fabricante Sintez ®. O grau maximo de impurezas no p6 de ferro utilizado,

conforme analise feita pelo fabricante é de 0,02 % C e 0,26% O.

3.2 Preparacdo da Mistura de Injecéo

A mistura de injecdo foi preparada manualmente, em um sistema projetado
especificamente para esta pesquisa.

A Figura 28 mostra a representacdo esquematica do sistema montado para a execucao
da mistura. Utilizando-se esse sistema, 0s polimeros sdo previamente misturados e colocados
em um baldo volumétrico modificado para formar a camara de mistura. A camara de mistura

foi entdo colocada em contato com uma manta térmica equipada com controle de temperatura.
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Um pirdmetro e um termopar foram utilizados para a medi¢do da temperatura. Uma
haste com aba helicoidal € montada em uma parafusadeira manual, formando o dispositivo
misturador.

O aparato é utilizado no interior de uma camara anaerdbica (glove box) em atmosfera
de baixo vécuo, (concentracdo de carbono menor do que 0,05 p.p.m) onde é realizada a

mistura.

Parafusadeira Manual Cémara Anaerdbica

Baixo vacuo

P4 Misturadora

Mistura Manta Térmica

Figura 28: Representacdo esquematica do sistema montado
para a etapa de mistura.

A velocidade de rotacdo da haste misturadora foi aferida com cronémetro, fixando-se
em 40 rpm. O tempo total de mistura para cada composicdo foi de 60 minutos, tempo
necessario para que se obtenha uma mistura completamente homogénea.

A razdo para o projeto e utilizacdo do sistema descrito acima, consiste no cuidado
necessario com contaminacdes e oxidacdo da mistura. Por se tratar de amostras que serao
testadas em relacdo a sua biocompatibilidade, a contaminacdo por éxidos ou carbono
elementar no p6 metalico da mistura pode levar a anomalias nos testes de biocompatibilidade

e ainda resultar na ineficiéncia da etapa de sinterizacao.

3.3 Caracterizagdo da Mistura de Injecéo

3.3.1 Determinacgdo do VVolume Metalico Critico

O volume metalico critico foi determinado utilizando-se um redmetro de torque de

acordo com o procedimento descrito por Kong; Barriere; Gelin (2012). Um reémetro Haake

Rheomix 3000P® com rotores de pa equipado com um mddulo Rheocord Haake 252, foi
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utilizado para o ensaio. A temperatura de ensaio foi de 175 °C com a rotagdo constante de 40
rpm. Adicionou-se 0 po6 metalico a mistura em etapas, na quantidade de 1 % (volume) para
cada etapa, a partir de 60 % até 63%. As alteracdes no torque com o tempo foram

monitoradas durante todo o ensaio.

3.3.2 DSC /ITGA (Calorimetria Exploratoria Diferencial)

O ensaio de calorimetria exploratdria diferencial (DSC) foi realizado com o principal
objetivo de caracterizar as misturas de injecdo em relacdo a temperatura de fusdo e
homogeneidade. Utilizou-se um aparelho TA Instruments®, modelo Q-600 com atmosfera
protetora de argonio, com fluxo constante de 50 mL/min. A massa das amostras situou-se
entre 5,8 e 7,2 mg.

A taxa de aquecimento utilizada no ensaio foi de 10°C/min e a temperatura final foi
de 850 °C. Essa faixa de temperatura compreende as temperaturas das transformacdes de

fusdo e degradacédo dos polimeros das misturas de injecdo analisadas.

3.3.3 Ensaio Reoldgico

Para o sucesso da etapa de moldagem por injecao, é necessario caracterizar o efeito da
taxa de cisalhamento na viscosidade da mistura de injecdo em determinada temperatura.

O comportamento reolégico das misturas de injecdo estudadas foi determinado
utilizando-se um reémetro capilar de bancada, modelo Ceast Smart Rheo 2000®, de acordo
com a norma ASTM D3835.

A viscosidade aparente em fungdo da taxa de cisalhamento foi automaticamente
calculada pelo programa do equipamento, de acordo com a Equagéo 1.

Uma composicdo comercial utilizando p6 de aco AISI 8620 foi utilizada como
amostra de controle, pois sabe-se que essa composicao tem como caracteristica, a elevada
gueda na viscosidade com o aumento da taxa de cisalhamento, ou seja, elevada

pseudoplasticidade.
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3.3.4 Determinacdo da Composicao Ideal da Mistura de Injecdo

A determinacdo da composicdo ideal da mistura de injecéo utilizada para a fabricacao
dos corpos de prova para ensaio de tracéo, foi realizada em duas etapas. A primeira teve como
objetivo avaliar o efeito dos diferentes componentes poliméricos constituintes do sistema
ligante no preenchimento de um molde-teste. As composi¢cGes das misturas de injecéo

avaliadas nesta etapa sdo dadas na Tabela 2.

Tabela 2: ComposicBes das diferentes misturas de inje¢cdo
utilizadas no teste reologico.

% Volumétrico

Componente 1 2 3 4 Comercial
P6 Metalico 62 | 62 | 62 | 62 ~61-63
PP 17,4 - - - -
PEBD - - 210 | 17 -
PEAD - 20,5 - -
Cera Carnauba - - 13.3 - -
Cera de Parafina | 19,3 | 16,5 | 2,5 | 19,5 ~12-17
PMMA - - - - ~15-20
Ac. Estearico | 1,3 | 10 | 1,2 | 15 ~1.5

Com o objetivo de comparacédo entre os graus de homogeneizagdo obtidos, a mistura
de numero 4 foi realizada em redmetro de torque, enquanto as demais foram realizadas
utilizando-se o sistema manual descrito na se¢éo 5.2.

A segunda etapa, com a melhor composicdo da mistura j& determinada, procurou
avaliar o efeito do aumento da fracdo volumétrica de p6 metélico nas propriedades finais
estudadas ao longo da presente pesquisa. As composicdes utilizadas nesta etapa sdo mostradas
na Tabela 3.

Tabela 3: Composicéo das misturas de injecdo das amostras produzidas.

Componente Volume (%)

Ferro puro 54 58 62 66
Polipropileno (PP) 19,7 18,7 17,7 16,9
Cera de parafina 19,3 18,5 18,0 17,5
Acido estearico 3,0 2,8 2,3 1,9




3.3.5 Teste de Preenchimento do Molde.
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Com o objetivo de caracterizar 0 comportamento das misturas injetaveis durante a

etapa de moldagem por injecéo, principalmente a capacidade de preenchimento do molde para

diferentes misturas, foi utilizado um molde conforme esquema mostrado na Figura 29.

52,0

Figura 29: Esquema dimensional do corpo de prova para
avaliacdo do preenchimento do molde. Medidas em

milimetros.

Fonte: (Wright; Hughes; Gressel, 1994).

Esta geometria de corpo de prova ndo é descrita em normas oficiais, porém seu

emprego para estudo do preenchimento do molde ja foi descrito anteriormente (Wright;

Hughes; Gressel, 1994). O total preenchimento do molde-teste, permite prever que a mistura

de injecdo apresenta viscosidade suficientemente baixa para preencher cavidades da ordem de

250 um, (Figura 29) ou seja, a espessura de parede aproximada de um tubo para aplicacdo em

stents (Hermawan; Mantovani, 2013).

A moldagem dos corpos de prova para este ensaio foi realizada empregando-se 0s

parametros mostrados na Tabela 4. Esses parametros também foram utilizados em etapas

posteriores para a moldagem por injecdo dos demais corpos de prova utilizados em ensaios

subsequentes.

Tabela 4: Pardmetros utilizados na moldagem por

injecao.

Pressdo de Inje¢do

60 MPa

Pressdo de Recalque

40 MPa

Velocidade de Injecao

17 mmd/s

Temperatura de Injecdo

165 °C

Temperatura do Molde

70°C
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3.4 Moldagem, Remocao do Sistema Ligante e Sinterizagio

A moldagem por injecdo foi realizada utilizando-se uma injetora Arburg 170S, com
capacidade de fechamento de 170 kN, e Battenfeld 300, essa com 300 kN de capacidade de
fechamento. Utilizou-se os pardmetros de injecéo listados na Tabela 4.

Os corpos de prova obtidos por injecdo tém o formato "dog bone™, (Figura 37, pagina
83) com um comprimento nominal de 95 mm e sec¢do de teste de 15,6 mm?2. A extra¢io do
sistema ligante foi realizada com etapa de extracao térmica precedida de extracdo quimica por
imersdo em hexano. O tempo de imersdo em hexano foi de 4h em temperatura de 60°C. A
etapa de extracdo térmica teve aguecimento lento para evitar defeitos provenientes da
migracao do hidrocarboneto em sua forma gasosa para a superficie do material.

A sinterizagdo de todos os corpos de prova foi realizada em atmosfera redutora
consistindo em uma mistura de gases composta por Hz (2 %) e Ar (98 %). O ciclo de
sinterizacao esta representado esquematicamente na Figura 30. A taxa de aquecimento foi de
0,5 °C/min até a temperatura de 450 °C para a extracdo térmica do ligante e pré-sinterizagéo.
Essa taxa é consideravelmente mais baixa do que as empregadas na extracao térmica de pecas
de acgo inoxidavel AISI 316-L (Choi et al. 2015) com o objetivo de minimizar a retencdo de
material organico nas amostras sinterizadas. O tempo de permanéncia na temperatura de 450
°C foi de 60 min.

Uma taxa de aquecimento de 5°C/min foi utilizada até a temperatura de sinterizacao,
seguida de resfriamento a 10°C/min em atmosfera redutora até a temperatura ambiente. Foram
empregadas trés diferentes temperaturas de sinterizacdo: 1040, 1080 e 1120 °C, visando
avaliar o efeito da temperatura de sinterizacdo nas propriedades do material sinterizado. O
patamar de temperatura maxima foi mantido por 30 min.

Para cada fracdo volumétrica de pé metélico utilizada (54, 58, 62 e 66 % vol.) tem-se
3 temperaturas de sinterizacdo. Para facilitar o entendimento, a partir desta etapa, as amostras
contendo fracdo volumétrica de p6 metélico igual a 54 % e sinterizadas a 1040 °C foram

identificadas no decorrer do texto como “54/1040” e assim sucessivamente para as demais.
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Figura 30: Temperatura em funcéo do tempo para a sinterizagéo do ferro puro.

3.5 Propriedades Fisicas e Mecanicas
3.5.1 Porosidade

A densidade dos corpos de prova sinterizados foi determinada usando-se o método de
imersdo (Principio de Arquimedes), de acordo com a norma ASTM B-311. Esse método
também foi utilizado para medicdo da densidade de biomateriais com percentuais de
porosidade entre 4 (Kafkas; Ebel, 2014) e 30 % (Chen; Cao, 2013). Cinco amostras de cada

condicdo estudada foram utilizadas para assegurar a confiabilidade dos resultados.
3.5.2 Microestrutura

Para o ensaio metalografico, amostras foram cortadas dos corpos de prova de tracdo
em prismas quadrados de dimensdes 0,8 x 4 x 4 mm. Posteriormente as amostras foram
lixadas e polidas até um acabamento superficial de 0,3 um. O ataque quimico foi feito com
acido nitrico diluido (3 %) para metalografia e a caracterizacédo foi realizada com microscopio
optico (Leica DFC-320).
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3.5.3 Rugosidade Superficial

Determinou-se a rugosidade superficial (Ra) das amostras sinterizadas utilizando-se
um rugosimetro Taylor—-Hobson Surtronic 3. A rugosidade superficial média, Ra, é definida
como a média aritmética dos desvios entre saliéncias e vales a partir da linha média mostrada
em um perfil rugoso. Trés amostras de cada grupo foram medidas, fazendo-se trés repetictes
em cada amostra. Os resultados sdo mostrados como valores médios, com o respectivo desvio

padréo.

3.5.4 Energia Livre de Superficie

Determinou-se 0s angulos de contato de avanco dindmico utilizando-se um analisador
de perfil de gota Kriiss DSA 100. Os liquidos utilizados como parametro foram agua destilada
e di-iodometano, conforme norma ASTM D-7490. Por meio de uma seringa, uma quantidade
de 10 pL de liquido de teste foi colocada sobre a superficie da amostra. Uma vez em contato
com a superficie, o perfil foi medido em um intervalo entre 1 e 33 s. Para cada amostra,
medicdes triplicadas foram realizadas com cada um dos liquidos de parametro. A energia livre
de superficie (ELS) foi calculada aplicando-se a teoria de Fowke. A anélise estatistica foi
realizada utilizando-se o "teste t" por meio do programa Minitab®.

3.5.5 Propriedades Mecanicas

As propriedades mecanicas foram medidas utilizando-se uma maquina universal de
ensaios Zwick Z-100 com velocidade do cabecote igual a 1 mm/min. Cinco amostras de cada
condicgéo foram ensaiadas. Os resultados foram expostos com a deformacéo de engenharia (5)

em funcéo da tensd@o de engenharia (oy), calculadas de acordo com as equagdes 10 e 11.

oy (MPa) = F/Ao Equacéo 10

Onde: F= Forga Aplicada (N)

Aq= Area inicial da seco de testes (m?)
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o (mm/mm) % = Al/lo x100 Equacéo 11

Onde: Al = variagdo no comprimento (m)

lo= comprimento inicial (m)
3.5.6 Teste de Imersdo

O teste dinamico de imersdo foi realizado com fluxo da solugdo de Hank, ou fluido
corporeo simulado, (SBF) conforme a norma ASTM-G31-72.

A Tabela 5 mostra a composicao da solugdo. As amostras foram imersas na solucao
sob fluxo constante e temperatura de 37 °C e analisadas ap6s um periodo de 5 dias, até 20
dias. A cada intervalo, as amostras foram cuidadosamente enxaguadas com agua destilada e
alcool etilico e imediatamente secas. As amostras foram posteriormente limpas utilizando-se
uma solucdo de 595g/I de &cido hidroclérico e 3,5 g de hexametileno tetramina para remocao

de camada de produtos de corroséo.

Fez-se novo enxague e secagem e entdo as amostras foram pesadas para o calculo da
perda de massa pela Equagéo 12

W = (mo — m1)/Ao Equacédo 12

Onde: W= perda de massa em funcéo da area;
mo= massa antes da imers&o;
mz1 massa depois da secagem;

Ao = area superficial inicial;

A taxa de corrosdo foi calculada segundo a Equacédo 8, também utilizada pelos autores
citados na Tabela 8.

TD =8,76 x10*. Equacéo 8

Atp

As massas foram medidas em uma balanca com 0,1 mg de precisdo. A morfologia e
microestrutura das amostras apos o ensaio de imersdo foram caracterizadas utilizando-se um
microscopio eletrénico de varredura (JEOL, JSSM6335F).
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Tabela 5: Composicdo do fluido corpéreo simulado ou solugdo de Hank (SBF).

MgCl; | Mg SOs- :
Componente | CaCl, | KCI | KH2PO4 6H,0 7H,0 NaCl | NaHCOs; | Na;HPO, | Glicose
Concentragdo | 1, | 549 | 0,06 0,10 0,10 8,0 0,35 0,05 1
(mg/l)

Fonte: (Sigma Aldrich).

3.5.7 Testes de Biocompatibilidade

3.5.7.1 Teste de Hemocompatibilidade

Utilizou-se para esse teste, sangue de murinos Wistar machos, diluido em uma solugéo
contendo citrato de sédio (3,8 % em massa) e PBS em uma proporc¢do de 9:1 (1 ml de sangue
para 9 ml de PBS). O PBS é uma solucdo salina utilizada para diluicdo e borrifamento de
limpeza em testes bioldgicos. O sangue foi obtido por meio de puncédo da aorta abdominal.

As amostras foram enxaguadas 3 vezes com agua deionizada e PBS e entdo imersas
em um tubo de ensaio contendo 800ml de PBS, previamente encubado a 37°C, por 30
minutos. Entdo, 200ml de sangue diluido foi adicionado ao tubo e o sistema foi encubado a
37°C por 60 min. A solucdo de PBS e uma amostra de aco inoxidavel AISI 316-L foram
utilizados como controle positivo e Triton-X 0,2 % como controle negativo. Posteriormente
0s tubos foram centrifugados a 1000 g por 10 min e os sobrenadantes foram medidos
utilizando-se um leitor de enzimoimunoensaio, (ELISA) com comprimento de onda de
545nm. O percentual de hemolise foi calculado utilizando-se a relacdo: (absorbancia da
amostra/absorbancia do Triton-X) x 100. Esse método se baseia na medi¢do do dano causado

na membrana de eritrécitos (hemolise) pelo contato com a amostra.

3.5.7.2 Teste de Citotoxicidade (MTT)

O ensaio de MTT baseia-se na reducéo celular de MTT [3-(4,5-dimethylthiazol, 2-yl)-
2,5-diphenyl-212 tetrazolium bromide] de acordo com (Mosman, 1983). Ap6s reducédo, 0
MTT forma cristais de formazan, de cor azul, que ao serem dissolvidos absorvem
comprimentos de onda na faixa visivel, podendo desta forma ser quantificados por
espectrofotometria. Para este ensaio, células foram culturadas em meio Dulbecco modificado
Eagle’s (DMEM) com 10 % de soro fetal bovino (Gibco), 100 U/mL de penicilina, e

100 pg/mL de streptomicina em uma atmosfera umidificada de 5 % CO; a 37°C.
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A toxicidade foi medida por contato indireto (ISO 10993-5 e 10993-12). As ceélulas
utilizadas foram fibroblastos murino L929, obtidos do banco de células do Rio de Janeiro
(BCRJ).

Neste método foram utilizados os extratos das amostras diluidos com o meio de
cultura em 25 e 50 %. Solugdes com a linhagem celular (10° células/ 100 uL de meio) foram
condicionadas em microplacas e encubadas por 24 h a 37 °C em estufa Umida com 5 % de
CO. para a formagdo da monocamada celular. A raz&o entre a &rea total das amostras e o
volume do meio de extracio é de 3 cm?/ml).

Uma amostra polida de aco inoxidavel AISI 316-L foi utilizada como controle
negativo, (atoxico as células) de acordo com Zhang et al. (2010). O meio foi entdo substituido
por novos extratos depois de incubacéo por 24h.

Os meios entdo foram descartados e substituidos por dimetilsulfoxido (DMSO). Apos
suave agitacdo, a densidade d&tica foi determinada utilizando-se um leitor de
enzimoimunoensaio, (ELISA) com comprimento de onda de 545nm. O procedimento foi
realizado 3 vezes em cada grupo de amostras, sendo que o resultado representa a média

aritmética de cada grupo, com respectivo desvio padrao.

3.5.8 Testes Estatisticos

Os resultados dos testes mecanicos foram analisados utilizando-se o Teste-t para
amostras pareadas. O nivel de significancia foi estabelecido em p<0,05. Os ensaios de
citotoxicidade foram analisados utilizando-se o teste One-Way ANOVA, empregando o
programa Minitab 17®. O Teste-t para amostras pareadas dos resultados de energia livre de

superficie estdo no Apéndice A.
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4 RESULTADOS

Considerac0es Iniciais

O desenvolvimento dos experimentos realizados neste trabalho seguiu a sequéncia abaixo:

Caracterizacéo do p6 de ferro;

Determinacdo da composicéo do sistema ligante com melhor desempenho reologico e
térmico;

Caracterizacdo da composicéo escolhida;

Injecdo e sinterizacdo dos corpos de prova;

Caracterizacdo fisica, mecénica e superficial dos mesmos;

Testes de Biocompatibilidade;

A discussdo dos resultados foi realizada no capitulo 5.

4.1 Caracterizacdo do P6 de Ferro Puro

4.1.1 Morfologia do P6 de Ferro

A morfologia do p6 de ferro utilizado para a obtencéo dos corpos de prova é mostrada

na Figura 31. As particulas apresentam morfologia esférica regular, consideradas ideais para

0 processo MPI. Os modelamentos teéricos para caracterizar 0s mecanismos de mistura e

sinterizagdo sdo calculados levando-se em consideragdo o formato predominantemente

esférico das particulas.

25KV 5,00KX 10um KYKY-EM3200 SN:0367

Figura 31: Morfologia do p6 de ferro utilizado (MEV).
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4.1.2 Distribuicdo Granulométrica

A distribuicdo granulométrica das particulas de po de ferro puro é mostrada na Figura
32.

A amostra apresenta distribuicdo ampla de tamanhos de particula e de forma
monomodal. Segundo German (1993), essa distribuicdo monomodal ndo € a que contribui
para 0 maior empacotamento entre as particulas do pé metalico, resultando em menor
densificagdo do material sinterizado quando comparado com distribui¢cfes bimodais. O
didmetro médio de particula encontrado (dso) foi de 3,48 um. No presente trabalho, o objetivo
é a obtencdo de certo grau de porosidade que possa favorecer a biodegradabilidade do ferro
puro em meio corpéreo simulado e portanto, utilizou-se uma distribuicdo granulométrica

ampla.
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Figura 32: Distribuicdo do tamanho de particulas de Fe puro.

4.2 Caracterizagdo das Misturas de Injecao.

4.2.1 Andlise Térmica

As curvas calorimétricas referentes as diferentes misturas de injecédo, cujas composicdes

foram mostradas na Tabela 2, s&o mostradas na Figura 33.
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Figura 33: Curva calorimétrica das misturas estudadas.

Na figura, sdo mostradas as temperaturas referentes a fusdo (entre 120,7 e 154,7 °C) e
degradacéo (entre 459,7 e 484,1 °C) dos polimeros constituintes.

Os picos endotérmicos caracterizam a fusdo da cera de parafina em cada mistura, a
faixa de temperaturas de fusdo do polimero estrutural e ainda o pico relativo a degradacgdo da
cera de parafina e de degradacdo do polimero estrutural de cada composicao.

Entretanto, a mistura 3 (Tabela 2) apresentou picos endotérmicos pouco definidos, o
gue pode ser associado a heterogeneidades provenientes de baixa eficiéncia de mistura (Supati
et al. 2000). A mistura 1 apresentou picos endotérmicos bem definidos, indicando alta

homogeneidade alcangada durante a etapa de mistura.
4.2.2 Propriedades Reoldgicas

A Figura 34 mostra a influéncia da taxa de cisalhamento y (1/s) na viscosidade

aparente (Pa.s), medida em rebmetro capilar.
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Figura 34: Influéncia da taxa de cisalhamento, (1/s) na viscosidade aparente
(Pa.s) das composicBes das misturas injetaveis estudadas. A temperatura de
ensaio foi de 160 °C.

Todas as diferentes misturas mostram queda da viscosidade aparente com o aumento
da taxa de cisalhamento aplicada, principalmente até 250 1/s, ou seja, 0 comportamento de
fluido ndo newtoniano do tipo pseudoplastico.

A mistura 2 apresentou comportamento andmalo para o valor de 500 [1/s], o que
possivelmente se deve a micro heterogeneidades na mistura de injecéo.

Conforme esperado, a composicdo comercial apresentou patamares de maior

viscosidade em func¢édo da taxa de cisalhamento em comparacdo com as demais composicoes.

4.2.3 Ensaio de Preenchimento do Molde.

Os corpos de prova moldados segundo os parametros de injecdo da Tabela 4, sdo
mostrados na Figura 35.

As misturas de nimeros 2 e 3 apresentaram preenchimento insuficiente do molde
(setas). Os parametros de injecdo como pressdo e temperatura foram mantidos constantes para
as quatro diferentes misturas estudadas.

Esse defeito no preenchimento do molde é explicado com base nos resultados de
calorimetria e propriedades reoldgicas (Figuras 33 e 34). As misturas 2 e 3 sdo as que
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apresentaram maior viscosidade aparente e maior heterogeneidade de mistura,
respectivamente.

A Figura 35 mostra os corpos de prova apés a etapa de moldagem (pecas verdes). Os
corpos de prova fabricados a partir da mistura 4 apresentaram deformacdo dimensional na
extremidade de menor espessura.

Este fenbmeno ndo esta associado a defeitos da etapa de moldagem por injecdo, mas,

ao resfriamento rapido a partir da extracdo do molde, cuja temperatura se manteve em 70°C.

1 2 3 4

Figura 35: Corpos de prova moldados para
avaliacdo do preenchimento do molde.

Do ponto de vista do adequado preenchimento do molde, a mistura 1, cujo polimero
termoplastico é o polipropileno, (Tabela 2) apresentou melhor desempenho quando
comparada com as demais. Essa composicdo apresentou a melhor combinacdo de
propriedades (Figuras 33, 34 e 35) para a moldagem por injecéo de pecas de parede fina e foi
selecionada para continuidade do processo de fabricacdo de amostras de ferro puro para os

testes posteriores.
4.2.4 Volume Metalico Critico

A Figura 36 mostra o torque de mistura em funcdo do tempo para varias fracoes
volumétricas, utilizando-se como base os polimeros da mistura 1. Em cada ponto onde o p6
foi adicionado a mistura, o torque mostrou um sobressalto e entdo o alcance de um estado de

estabilidade relativa, associado com a homogeneizagdo da mesma. Como descrito



81

anteriormente po Kong; Barriere; Gelin, (2012) uma vez que o volume metalico critico é
excedido, o carregamento excessivo faz com que a mistura apresente instabilidade.

Nesse teste 0 volume metalico critico foi de 63 %, ja que esse percentual resultou na
maior magnitude entre as variagdes no torque. Conforme German (1993) e Li et al. (2007)
para se alcancar elevada densificagdo nas pecgas sinterizadas, deve-se utilizar um volume
metalico ligeiramente inferior ao volume critico. Por esse motivo, umas das composicdes

avaliadas neste estudo apresenta fracdo volumétrica de p6 metalico de 62 % (Tabela 3).

4.3 Moldagem por Injecdo dos Corpos de Prova

Com a melhor composicdo definida entre as misturas avaliadas, a etapa posterior foi a
de injecdo dos corpos de prova que foram utilizados para os testes mecanicos, fisicos,
superficiais e de biocompatibilidade. A Figura 37 mostra os corpos de prova moldados, com
observacdo do comprimento dos mesmos. Os corpos de prova ndo apresentaram defeitos
provenientes da etapa de injecdo, mistura ou da extracdo dos polimeros e sdo ainda isentos de
rebarbas e distor¢des dimensionais em um percentual significativo. Esses fatores atestam até

aqui, a eficacia dos parametros utilizados na etapa mistura e injecdo e das etapas precedentes.

12 -
63% vol. —

62% vol.

N

61% vol.

\

60% vol.

\

Torque T (N.m)

T S T > T 5, T - T » T X T

o 5 10 15 20 25 30 35
Tempo (min)

Figura 36: Torque de mistura em funcéo do tempo para fracbes

volumétricas de ferro puro iguais a 60, 61, 62 e 63 %.
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Figura 37: Corpos de prova no estado “verde”,
Mostrando a escala dimensional.

4.4 Analise Fractogréfica

A superficie de fratura do corpo de prova obtido a partir da mistura 1 e injetado com
pressao de 60 MPa (Tabela 3), ¢ mostrada na Figura 38.

As particulas estdo completamente envoltas pelo sistema polimérico ligante, que se
mostra homogeneamente distribuido. Essa homogeneidade atesta a eficacia do sistema manual
de mistura desenvolvido para a presente pesquisa. De acordo com Barriere et al. (2011) e Li et
al. (2007) a homogeneidade de mistura € um aspecto critico para a obtencdo de pecas isentas

de defeitos pelo processo MPI.

Figura 38: Superficie de fratura de um corpo de prova
injetado sob pressdo de 60 MPa, (MEV).
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4.5 Sinterizacéo

A Figura 39 mostra as amostras no estado “verde” e sinterizado. As amostras nédo
apresentam defeitos provenientes da etapa de sinterizagdo, como distor¢des dimensionais ou
oxidacéo superficial.

Amostras sinterizadas

Figura 39: Amostras no estado “verde” e sinterizado, mostrando o a contragéo
volumétrica causada pela sinterizagdo.

A perda de massa durante a extracdo quimica do sistema ligante € mostrada na Tabela
6. Com a diminuicdo da fracdo volumétrica dos polimeros aglutinantes, a perda de massa
diminui. Nas amostras contendo uma fragdo volumétrica metalica de 66 % na mistura de
injecdo, a perda de massa aumenta em relagdo as amostras contendo fracdo volumétrica de po
igual a 62 %, que sugere uma maior retencdo do sistema ligante apds a extracdo quimica

nessas amostras.

Tabela 6: Perda de massa durante a extragao quimica para as
diferentes fragdes volumétricas de pé.

Fragéofvolumétrica de Perda de massa Desvio padrio
erro (%) (%)

54 2,61 0,17

58 2,47 0,22

62 1,83 0,08

66 2,21 0,19

A Figura 40 mostra a densidade relativa (em percentual) em funcdo da fracdo
volumeétrica de p6 metalico utilizada na mistura de injecdo. Para os resultados mostrados

nessa figura, utilizou-se a temperatura de sinterizacao de 1080 °C.
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Observa-se que 0 aumento da fracdo volumétrica de p6 metélico leva ao aumento da
densificacdo das amostras até o valor de 62 % da fracdo metélica. Além disso, as amostras
apresentaram diminuicdo da contracdo volumétrica com o aumento da fracdo de pé metalico

até o valor de 62 %, correspondendo ao aumento na densificacéo.

- Densificagzo (%) ]
I Contracio vol. (%)

Densificacdo (%)

54 58 62 66

Fracdo volumétrica de pd métalico (%)

Figura 40: Densificacdo e retracdo volumétrica em funcéao
da fragdo volumétrica de p6 de ferro puro.

A densidade no estado sinterizado das amostras com fracdo volumeétrica de ferro igual
a 62 %, é de aproximadamente 95 % da densidade tedrica, a qual apresentou a maior
densificacdo entre todas as amostras estudadas. As amostras contendo 66 % de pé metélico na

mistura de injecdo mostraram densificacdo menor em relacdo aquelas contendo 62 %.

4.6 Caracterizacdo do Ferro Puro Sinterizado

4.6.1 Microestrutura

4.6.1.1 Efeito da Fracdo Volumétrica de P6 de Ferro

A estrutura porosa das amostras de ferro preparadas a partir das misturas de injegédo
contendo fracdo volumétrica de p6 metalico entre 54 e 66 %, é mostrada na Figura 41. A
temperatura de sinterizacdo para essas amostras foi de 1080 °C, tendo-se como objetivo
avaliar isoladamente o efeito da variagdo da fracdo metélica. Para comparacéo, a Figura 41e
mostra a microestrutura porosa da amostra de ferro puro obtido por fusdo, que contém poros

finos homogeneamente distribuidos.
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Enquanto a amostra 54/1080, (Figura 41a) mostrou uma distribuicdo irregular de
tamanhos de poros e alto grau de porosidade, as amostras 66/1120, (Figura 41d) apresenta em
média maior tamanho de poros, uma distribuicdo mais regular de tamanhos dos mesmos e
uma regido entre poros maior e mais densificada. As demais amostras apresentaram
microestruturas intermedidrias.

A amostra contendo 62 % de po metalico (Figura 41c) apresentou 0S menores
tamanhos de poros entre as amostras obtidas por MPI e grandes regides entre poros,
confirmando os valores de densificacdo apresentados na Figura 40. Essa estrutura foi
alcancada devido ao valor de 62 % ser proximo a fracdo volumétrica critica (63 %) para as
amostras estudadas.

Enquanto as amostras contendo 62 % de fracdo metalica apresentaram poros menores,
as amostras contendo 66 % tém poros coalescidos e maior espago entre poros.

As amostras contendo 66 % de fragdo metélica mostram poros de morfologia irregular
guando comparada as demais, particularmente quando comparada a amostra contendo 62 %,
mostrando ainda certa quantidade de poros angulares.

A amostra contendo 54 % de p6 de ferro possui maior grau de porosidade do que a
amostra contendo 66 %.

4.6.1.2 Efeito da Temperatura de Sinterizacao

As microestruturas das amostras de ferro preparadas a partir das misturas de injecao
contendo fracdo volumétrica de p6 metélico de 54 % e sinterizadas a 1040, 1080 e 1120 °C,
sdo mostradas na A Figura 42.

As amostras com a menor fracdo volumétrica foram escolhidas devido ao nivel
relativamente alto de porosidade, permitindo indicar especificamente o efeito da temperatura
de sinterizacdo na estrutura de poros. Conforme esperado, 0 aumento da temperatura de
sinterizacdo leva a diminuicdo do grau de porosidade e reducdo do tamanho dos mesmos.

Enquanto a amostra sinterizada a 1040 °C apresenta uma distribuicdo irregular do
tamanho de poros, as amostras sinterizadas a 1080 e 1120 °C apresentam um grande ndmero

de pequenos poros, com poros maiores distribuidos e uma regido entre poros maior.



Figura 41: Ferro puro sinterizado contendo fragdo volumétrica (inicialmente na mistura de injegdo) de (a) 54,
(b) 58, (c) 62, (d) 66 %, sinterizado a 1080 °C e (e) ferro puro fabricado por fuséo.
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500 pm

Figura 42: Ferro puro sinterizado contendo fracdo volumétrica (inicialmente na mistura de injecao) de 54 % e
sinterizadas a (a) 1040, (b) 1080 e (c) 1120 °C.

4.6.1.3 Tamanho de Grao

A Figura 43 mostra a microestrutura das amostras sinterizadas a 1080 °C e com fra¢édo
volumeétrica de p6 metélico entre 54 e 66 %. O ferro puro obtido por fusdo foi utilizado para
comparacédo (Figura 43e).
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Figura 43: Microestrutura das amostras sinterizadas a 1080 °C e com fracdo volumétrica de p6 de ferro
puro entre (a) 54%, (b) 58%, (c) 62% , (d) 66 % e (e) ferro puro fabricado por fusdo.

A amostra contendo 66 % de p6 metélico inicialmente na mistura de injecdo mostrou
tamanho de gréo superior em comparagdo com as demais amostras.

As micrografias das amostras com fragdo volumétrica metélica igual a 54, e 58 e 66 %
mostram que o preparo superficial das amostras foi pouco eficiente, resultando em
micrografias ligeiramente desfocadas e com grande quantidade de riscos. Porém os contornos

de grdo sdo visiveis. N&o h4 diferenca significativa entre os tamanhos médios de gréo entre as
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amostras contendo 54, 58 e 62 % de pé metalico. Também nédo h& diferenca significativa

comparando-se com a amostra obtida por fuséo.

4.6.2 Propriedades Mecanicas

A Figura 44 mostra o diagrama tensdo-deformacéo de engenharia (Al/lo x100) do ferro
puro sinterizado com diferentes fracdes volumétricas metalicas, sinterizadas a 1120 °C
(Figura 43a) e contendo 66 % em volume de ferro puro, sinterizadas em diferentes
temperaturas (Figura 44b). As propriedades mecanicas sdo mostradas na Tabela 7.

De forma geral, o aumento da fragdo volumétrica de ferro puro, como esperado,
resulta no aumento no limite maximo de resisténcia mecanica. Com a diminuicéo da fracéo
volumétrica metalica, o alongamento até a fratura reduz drasticamente.

O comportamento mecanico das amostras foi expressivamente consistente com a
variacao das estruturas de poros mostradas na Figura 41. O volume de poros diminuiu com 0
aumento da fracdo volumétrica de pé entre 54 e 62 % e entdo aumentou. Como a porosidade
teve influéncia direta na resisténcia mecanica, o limite de escoamento aumentou de 59 MPa
(54 %) para 87 MPa (62 %) e o limite de resisténcia da amostra contendo 62 % de po de ferro
alcancou o valor méximo, pois a resisténcia a deformacdo aumentou com a diminui¢cdo da
porosidade.

O aumento da fracdo volumétrica de po de ferro de 62 para 66 %, resultou em
diminuicdo no limite de resisténcia, (Figura 44a).

O modulo de elasticidade, ou médulo de Young das amostras de ferro puro estudadas,
assim como outras propriedades mecéanicas, sdo mostrados na Tabela 7.

Comparando-se 0 comportamento mecanico dessas duas amostras, a amostra com 66
% mostrou um maior alongamento até a fratura (50 %) do que a amostra com 62 % (41 %).

A Figura 44b mostra o comportamento mecanico das amostras contendo 66 % da

fracdo volumétrica em pdé de ferro puro e sinterizadas em diferentes temperaturas.
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Tabela 7: Propriedades mecanicas das amostras com diferentes fragbes volumétricas de p6 metalico e
diferentes temperaturas de sinterizacéo.

Condigédo Esclz)la:?r:faen?cf Re MédLIJEIo(GdE;;oung Aloréggz\)ento
(MPa)
54 %/1040 °C 59+5 90 13
54 %/1080 °C - - -
54 %/1120 °C 86 £3 101 17.3
58 %/1040 °C 73 +4 95 10
58 %/1080 °C 84 £3 100 245
58 %/1120 °C 85 +2 105 22.2
62 %/1040 °C 96 +5 91 12
62 %/1080 °C 139 45 165 16
62 %/1120 °C 87 4 178 40.8
66 %/1040 °C 128 £5 110 26.4
66 %/1080 °C 100 +4 128 42.5
66 %/1120 °C 114 +3 110 50
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Figura 44: Curvas tensdo x deformacéo das amostras (a) com diferentes fracfes volumétricas de pd metélico

e sinterizadas a 1120 °C e (b) com fracdo de 66 % e sinterizadas em diferentes temperaturas.

De forma geral, com maiores temperaturas de sinterizacdo, a quantidade de poros

diminuiu, sendo necessaria uma maior quantidade de energia para a deformacdo eléstica. Para

fim de comparacdo, Song et al. (2014) encontraram um mdédulo de Young igual a 205 GPa

para o ferro puro fabricado por fusdo e 190 GPa para 0 ago inoxidavel 316-L. Banerjee et al.

(2013) encontraram 110 GPa para o titanio e Bowen et al. (2013) reportaram um modulo de

Young de 44 GPa com deformacéo até a fratura de 13 % para uma liga de magnésio com

aplicacdo potencial para stent biodegradavel.
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4.6.3 Rugosidade Superficial

A rugosidade das amostras obtidas por MPI em funcdo da fracdo volumétrica de ferro
puro e da temperatura de sinterizacdo, € mostrada na Figura 45. A amostra com maior
volume de poros (54/1040) correspondeu a maior rugosidade superficial, enquanto a amostra
com maior densificacdo (62/1120) correspondeu a menor rugosidade.

Né&o foi observada diferenca significativa de rugosidade entre as demais condicdes.

0,7
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0,6 I 1080°C
I 1120°C

0,5

04 -
0,3 -
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0,1 —

1 1 1

Rugosidade (Ra) pm

|
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©

54% 58% 62% 66%

Fragdo volumétrica de ferro (%)

Figura 45: Valores de rugosidade (Ra) das amostras contendo
inicialmente 54, 58, 62 e 66 % de fracdo volumétrica de pé de
ferro na mistura de inje¢&o e sinterizadas em diferentes
temperaturas.

Para as amostras contendo 54 % de p6 metalico, o aumento da temperatura levou a
diminuicdo da rugosidade. A rugosidade superficial média (Ra) encontrada na amostra

54/1040 (~ 0,7 Ra) é extremamente proxima aquela encontrada por Demangel et al. (2012).

4.6.4 Energia de Superficie

Os angulos de contato e a energia de superficie calculada a partir dos mesmos sao
mostrados na Figura 46. As duas Ultimas barras em cada figura comparam os valores relativos

as temperaturas de 1040 e 1120 °C.
Um alto grau de porosidade corresponde a uma maior energia de superficie. A figura

também mostra que o aumento da temperatura de sinterizacao leva a diminuicéo da energia de

superficie.
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Basicamente, é a energia livre de superficie que determina o angulo de contato.
Diminuindo-se a area especifica pela diminuicdo do volume de poros na superficie, obtém-se
uma diminuicdo da energia livre de superficie.

Pelos resultados, observa-se que o volume de poros na superficie é o fator

predominante para a variagcdo da energia livre, enquanto a temperatura de sinterizagdo tem
efeito pouco pronunciado.

1040 °C 1120 °C
1 70 -
70 1040 °C 1120°C 1040/1120 °C
| 1040/1120°C . 60
60 9
1 % 50
] Py
8 9 40
° ¢
g a
g 2 30
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2 £ 20
: g
Z ©
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=]
s8]
0 0
54 58 62 66 54 58 62 66 54 58 62 66 54 58 62 66 54
Fragdo volumétrica de Ferro (%) by Fragdo volumétrica de ferro (%)

Figura 46: Efeito da fragdo volumétrica de p6 metalico e da temperatura de sinterizacdo no (a)
angulo de contato e (b) energia livre de superficie.

A partir dos resultados mostrados na Figura 46, pode-se afirmar que a porosidade tem
influéncia predominante na energia livre de superficie.

4.6.5 Degradagéo In Vitro

A Figura 47 mostra os resultados dos testes de imersdao para avaliacdo do
comportamento de degradacdo das amostras obtidas por MPI. Das medi¢cfes da perda de
massa das amostras degradadas entre 10 e 20 dias, pode ser visto que a amostra 58/1080 teve
a maior perda de massa (0,047 g/Ao), seguida da amostra 66/1120 (0,042 g/Ao) e da amostra
54/1040 (0,040 g/Ao). A diferenca de perdas de massa entre 0s grupos de amostras é pouco
significativa até o periodo de 5 dias de imersdo.

Uma maior perda de massa pode ser atribuida a um maior volume de porosidade

presente na amostra, 0 que pode ser comparado entre as figuras 41a, b e c.
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Figura 47: Perda de massa entre O e 20 dias de imersdo em fluido corporeo
simulado (solucdo de Hank).

A amostra 62/120 exibiu a menor degradacdo entre as amostras testadas (0,0228 g/Ao),
sendo inferior a degradacgéo do ferro fabricado por fusdo. Esse resultado confirma o efeito da
porosidade na corrosdo de materiais fabricados por MPI como reportado anteriormente por
Demangel et al. (2012).

O aumento da temperatura de sinterizacdo leva a um menor volume de porosidade e
menores tamanhos de poros, o que diminui a area superficial especifica, causando uma menor
perda de massa por corrosao.

Entretanto, um aumento consideravel na perda de massa foi observado na amostra
66/1120 até 10 dias de imersdo. Embora essas amostras tenham apresentado os maiores
espacos entre poros dentre as amostras testadas, também foi encontrado que o aumento de
area livre dos poros nessas amostras resultou em elevada degradacao.

A Tabela 8 mostra a taxa de corrosdo em mm/ano das amostras estudadas no presente
trabalho, em comparacdo com os resultados obtidos por outros autores.

Como a taxa de corroséo é calculada a partir dos dados de perda de massa, os dados da Tabela
8 mostram a mesma tendéncia ilustrada na Figura 47. Os valores foram calculados

empregando-se a Equacéo 8.



94

Tabela 8: Taxas de corroso in vitro do ferro puro obtido por MPI e de
outros materiais biodegradaveis.

Material/ Processo Tax(an(]jrerz]g;]rg?sao Referéncia

Fe (fuséo) 0,25 O autor

54/1040 (MPI) 0,86 O autor

58/1080 (MPI) 0,76 O autor

62/1120 (MPI) 0,39 O autor

66/1120 (MPI) 0,91 O autor

Fe (Fuséo) 0,24 Peuster (2006)
Fe-35Mn (Fuséo) 0,44 Hermawan (2010)
Fe (eletro-formado) 0,46 Morajev (2010)
Liga Mg-4Zn (Fusdo) 2,70 Gu (2009)

A taxa de corrosdo € fortemente influenciada pelo grau de porosidade do material, uma
vez que as amostras 54/1040 apresentaram taxa de degradacdo 2,2 vezes maior do que as
amostras 62/1120.

4.6.6 Mecanismos de Corrosdo

A Figura 48 mostra a morfologia da amostra 62/1120 degradada apds 20 dias em fluxo
continuo de SBF.

A superficie aparenta ter sofrido ataque corrosivo do tipo uniforme, sem mostrar
evidéncia de corrosdo por pites em quantidade significativa. Esse comportamento pode ser

atribuido a alta densificacdo da amostra 62/1120.

TU Delft SEI 15.0kV X700 WD 6.1mm 10um

Figura 48: Superficie corroida da amostra 62/1120
sinterizada.
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A morfologia da amostra 54/1040 é mostrada na Figura 49. Nessa amostra 0
mecanismo de corroséo por pites foi predominante.

TU Delft S| 15.0kV X1000 WD®6.7mm 10um TU Delft SEI 15.0kV X400 WD 6.7mm 10um

Figura 49: Superficie corroida da amostra 54/1040 sinterizada, tendo pites como
principal mecanismo de corrosdo (a) visao geral e (b) em detalhe pontual.

4.6.7 Caracterizagdo da Biocompatibilidade

4.6.7.1 Hemocompatibilidade

A Figura 50 mostra a hemocompatibilidade das amostras em diferentes condicdes de
porosidade encontradas no presente trabalho.

O efeito destrutivo de um material ou substancia para a membrana de eritrdcitos é
quantificado pela taxa de hemolise. Por este teste, quanto maior o nivel de hemdlise, maior
toxicidade determinado material mostra em contato com as células do sangue.

As maiores taxas de hemdlise encontradas entre as amostras testadas foram nas
amostras 58/1080 e 54/1040.

Devido ao elevado desvio padrdo encontrado para a segunda, ndo é possivel afirmar
que ha diferenca significativa entre as mesmas. As maiores taxas de hemolise foram
verificadas entre as amostras sinterizadas em menor temperatura e com menor volume
metalico na mistura de injecdo. Desta forma, o aumento no grau de porosidade e
consequentemente maior interface de reacdo, estd associado ao aumento da taxa de hemdlise

e, portanto, na diminuigdo da biocompatibilidade das amostras testadas.
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Figura 50: Percentual de hemélise em eritrécitos relativo as principais
condic@es de porosidade estudadas.

Os resultados encontrados em estudos anteriores mostram grande variacdo nos valores
do percentual de hemdlise em biomateriais tipicos. Enquanto Zhang et al. (2010) reportaram
2,44 % para o ferro puro obtido por fuséo (utilizou-se sangue de coelho), (Liu; Zheng, 2011)
encontraram 1,14 % para o ferro puro e 0,3 % para o0 aco inoxidavel 316-L (utilizando sangue
humano).

Os resultados parecem ser fortemente afetados pelas condi¢Ges de ensaio, de forma

que a comparagdo quantitativa direta com outros estudos se torna pouco viavel.
4.6.7.2 Citotoxicidade do Ferro Puro Fabricado por MPI

O teste de citotoxicidade foi realizado através da avaliacdo da viabilidade celular.
Diferentes concentracdes do produto da degradacdo das amostras de ferro puro (ions) foram
utilizadas. A Figura 51 ilustra a viabilidade celular das amostras encubadas por 24 h em
extratos de concentracfes iguais a 100, 50 e 25 %. Para a maioria das condi¢bes, ocorre
reducdo da viabilidade celular (aumento da citotoxicidade) com o aumento da concentracéo
de ions férricos em contato com as células fibroblastos.

Segundo a norma ISO 10993-5, apenas é considerado toxico para aplicacdo biomeédica
0 biomaterial que resulta em viabilidade celular abaixo da linha T¢ critica, destacada na figura,

que representa toxicidade para 50 % das células do meio de teste.
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Figura 51: Viabilidade celular relativa as principais condi¢des de
porosidade estudadas.

Para todas condicOes testadas, as amostras apresentaram certo grau de toxicidade,
quando comparadas com o controle negativo e com o0 aco inoxidavel 316-L.

A amostra 62/1120 ndo apresentou toxicidade significativa para nenhuma das
concentracgdes utilizadas.

O aco AISI 316-L, utilizado como amostra metalica de controle apresentou baixa
toxicidade devido principalmente ao seu comportamento relativamente inerte, conferido a

esse material pela sua camada passivante de 6xido de cromo (Cr203).



98

5 DISCUSSAO DOS RESULTADOS

5.1 Caracterizacdo das Misturas de Injecéo

As curvas calorimétricas mostradas na Figura 33 delimitam a temperatura a partir da
qual a mistura pode ser injetada e também a faixa de temperatura a ser empregada para a
extracdo térmica do ligante, que para as misturas aqui estudadas, corresponde a faixa entre
459, 7 e 484,1 °C.

Esses resultados determinardo além da homogeneidade de cada mistura, os valores das
isotermas que serdo empregadas para a sinterizagao das amostras.

As misturas 3 e 4 sdo as que podem ser moldadas utilizando-se as menores

temperaturas, representando uma vantagem para a injecao de componentes de parede fina.

5.1.1 Validagéo do Sistema de Mistura Manual

A comparacao das curvas na Figura 33 permite estimar que, considerando que apenas
a mistura 4 foi realizada com o emprego do método automético de mistura em escala
laboratorial (rebmetro de torque), as misturas obtidas pelo método manual apresentam o
mesmo perfil de homogeneidade, com excec¢do da mistura 3.

A comparacao entre misturas com diferentes graus de homogeneidade utilizando-se
calorimetria exploratéria, normalmente resulta em curvas ndo similares. (Loh et al. 2000).

Para a validacdo final do método manual de mistura em cdmara anaerdbica, ainda se
torna necessaria a analise fractografica das “pecas verdes” e da microestrutura das amostras

sinterizadas obtidas a partir desse método.

5.1.2 Propriedades Reoldgicas

A composigdo 2 apresentou comportamento andmalo, pois ao contrério das demais,
apresentou aumento na viscosidade aparente entre 250 e 500 [1/s] (Figura 34), o que
possivelmente se deve a heterogeneidades pontuais na mistura de injecdo. Esse
comportamento é indesejado, pois pode gerar defeitos na peca final e corpos de prova
moldados, como distorgdes e assimetria dimensional (Quinard et al. 2011).
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O maior patamar de viscosidade em funcéo da taxa de cisalhamento apresentado pela
composicdo comercial € explicado pelo polimero estrutural de maior ponto de fusdo (POM)
em relacdo aos demais.

O melhor desempenho reoldgico foi apresentado pelas composi¢fes 1 e 3, devido a
elevada pseudoplasticidade apresentada por essas misturas até 250 1/s. Essas misturas sdo as
que contém em sua formulacdo os polimeros de menor peso molecular (PP e PEBD,
respectivamente) e consequentemente menor ponto de fuséo. Esta propriedade explica a maior
pseudoplasticidade dessas misturas em relagdo as demais. Este efeito ja foi reportado por
Quinard et al. (2011).

Essa caracteristica é indispensavel para que se obtenha sucesso na etapa de moldagem
de pecas de parede delgada como no caso de um tubo precursor para stent, (parede de cerca de
250 um) onde as tensdes cisalhantes séo elevadas.

Menores viscosidades tornam possivel o emprego de menores temperaturas e pressdes
nas etapas do processo de moldagem, evitando a degradacdo excessiva da cera de parafina nas
etapas de moldagem e extracdo térmica, o que resultaria em defeitos dimensionais e
fragilidade da peca no estado “verde”.

Quando sobrepostos os resultados de calorimetria, comportamento reolégico e de
preenchimento do molde, (Figuras 33, 34 e 35) entre as misturas estudadas, a mistura 1
apresentou a melhor combinacdo de propriedades, como baixa viscosidade aparente, baixas
temperaturas de fusdo de mistura e adequado preenchimento do molde.

Resultados reportados por outros pesquisadores a partir de misturas contendo 0s
mesmos componentes, porém em proporc¢des diferentes, mostraram a eficicia da utilizacdo do
sistema ligante a base de polipropileno, cera de parafina e &cido estearico (surfactante)
(Santos et al. 2005).

Os resultados de viscosidade, calorimetria, preenchimento do molde-teste e de
fractografia da amostra no estado “verde,” (Figura 38) permitem concluir que o sistema
manual de mistura empregado nesta pesquisa foi eficaz, principalmente garantindo
homogeneidade e impedindo a oxidacdo dos polimeros de baixo ponto de fusdo durante a

etapa de mistura.
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5.2 Densificagdo das Amostras no Estado Sinterizado

A maior densificacdo das amostras com fracdo de 62 % (Figura 40) se deve a este valor
estar proximo a fracdo volumétrica metalica critica (63 %, segundo os resultados da Figura
36).

Com o posterior aumento na fracdo metalica para 66 %, a densificacdo diminui.
Claramente esse resultado esta relacionado a fracdo volumétrica metélica critica utilizada
nesta pesquisa e também a temperatura de sinterizagdo. Esses dois fatores serdo discutidos na

préxima secdo, abordando a microestrutura das amostras sinterizadas.

5.3 Microestrutura

As amostras contendo fracdo volumétrica metélica inicialmente na mistura de injecdo
de 66 % (acima do valor critico de 63 %) apresentaram poros coalescidos e maior espaco
entre poros. Caracteristicas semelhantes foram encontradas por Chen et al. (2009) em ligas
biomédicas de titanio obtidas por metalurgia do po.

Como os poros em materiais sinterizados atuam como concentradores de tenséo,
espera-se que as propriedades mecanicas das amostras com maior volume de poros, sejam
inferiores (Li et al. 2007).

Excedendo-se a fracdo volumétrica critica de pé metalico (63 %), tem-se como
resultado uma distribuicdo mais irregular de tamanho de poros com maior tamanho médio,
guando comparado com a amostra de fracdo volumétrica metalica préxima ao valor critico
(Figura 41c). Li et al. (2007), reportaram que quando a fracdo volumétrica de pd metalico
excede o valor critico, a quantidade de aglutinante polimérico ndo € suficiente para preencher
0 espaco entre todas as particulas. Como resultado, vazios poderdo se formar na mistura de
injecao.

Isso explica a estrutura coalescida de poros mostrada na Figura 41d. A observacao da
porosidade nas microestruturas esta de acordo com os resultados de densificacdo mostrados

na Figura 40.
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5.3.1 Efeito da Temperatura de Sinterizacéo

A temperatura de sinterizacdo afeta a distribuicdo do tamanho de poros similarmente
ao efeito da fragdo volumétrica de pd metélico (Figura 41) e é bem documentado na literatura
da MPI. Como encontrado para a sinterizacao do nidbio moldado por injecdo (Aggarwal, et al.
2007) e do ferro puro (Choi et al. 2014, Gongalves, 2012), um aumento da temperatura de
sinterizacdo leva ao aumento da densidade e da contracdo volumétrica como resultado da
maior taxa de difusdo nos contornos de gréo e da difusdo volumetrica, os quais promovem o
fechamento de poros. Essa influéncia também foi verificada por Capek-Vojtéch, (2014) na
sinterizacdo do magnésio.

No caso da sinterizacdo do niébio em atmosfera a vacuo, foi encontrado que o
aumento da temperatura de sinterizacdo ainda resulta na maior remocéo de oxigénio do pd
metélico e da atmosfera de sinterizagdo, contribuindo para a densificagdo (Aggarwal, et al.
2007).

5.3.2 Tamanho de Gréao

As micrografias das amostras com fracdo volumétrica metalica igual a 54, e 58 e 66 %
mostram que o, resultando em micrografias ligeiramente desfocadas e com grande quantidade
de riscos. Porém os contornos de grao sao visiveis.

O preparo superficial pouco eficiente na preparacdo das amostras € explicado pela
presenca de uma grande quantidade de poros. Pequenas particulas que se alojam nos poros
posteriormente danificardo a superficie da amostra durante o polimento. Essa caracteristica foi
anteriormente citada por Shongwe et al. (2015) que estudaram uma liga Fe-Ni porosa obtida
por sinterizacdo a plasma.

A amostra contendo 66 % (Figura 43d) apresentou tamanho médio de gréo superior as
demais. Os grdos coalescidos podem ser explicados observando a Figura 41d. Admitindo-se
que os poros agem como elementos de ancoragem ao crescimento de grao, (Capek-Vojtéch,
2014) as amostras com maior regido entre poros (66 %) apresentam grdos maiores quando
comparadas as demais.

Pode-se estimar que o ferro puro fabricado por MPI contendo fragdo volumétrica de
po de ferro igual a 66 % apresentara maior ductilidade do que as amostras das outras

composicdes, porém com menor tensdo de escoamento.
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5.4 Propriedades Mecéanicas

O aumento da fracdo volumétrica de po de ferro de 62 para 66 %, resultou em
diminuicdo no limite de resisténcia, (Figura 44a) indicando que a porosidade foi um fator
predominante para a resisténcia mecanica das amostras de ferro puro obtidas por MPI.

A tensdo praticamente constante observada entre 15 e 40 % de alongamento mostrada
pelas amostras contendo fracdo metalica de 62 e 66 % estd associada ao processo ciclico de
estriccdo, escoamento e ruptura das paredes dos poros, como ja descrito anteriormente na
fratura de ligas Fe-30 %Ni (Shongwe et al. 2015).

Comparando-se 0 comportamento mecanico dessas duas amostras, a amostras com 66
% mostrou um maior alongamento até a fratura (50 %) do que a amostra com 62 % (41 %).

Isso sugere que uma menor quantidade de poros com poros coalescidos mostrados pela
amostra com 66 %, corresponde a uma maior ductilidade, quando comparado com a estrutura
de poros mais finos e bem distribuidos da amostra com 62 %. Adicionalmente, poros de
menor didmetro possuem menor raio de curvatura e concentram maiores tensdes, levando ao
aumento da resisténcia mecénica, de acordo com Suri et al. (2005).

O desempenho da amostra com 66 % pode ser explicado pela menor quantidade de
locais para nucleacdo de trincas e maior livre caminho médio para propagacdo de trincas
durante a aplicacdo do esfor¢o (Figura 41d).

Outro fator para a alta ductilidade dessas amostras é o maior tamanho médio de gréo,
(Figura 43d) uma vez que o aumento do tamanho de gréo leva a reducdo da resisténcia
mecénica e ao aumento da ductilidade.

A alta ductilidade é uma propriedade particularmente determinante para um material
aplicavel em stents coronarios, pois 0s mesmos sdo sujeitos a altas deformacdes plasticas
durante a sua implantacdo (até 20 % nas partes mais criticas) (Migliavacca, et al. 2005).

Como reportado anteriormente por Choi et al. (2014) e Aggarwal, et al (2007), com o
aumento da temperatura de sinterizacdo, tanto a difusdo volumétrica quanto nos contornos de
gréo, aumentam. Como resultado, tem-se uma maior densificacdo, conforme verificado na
Figura 42.

A deformacdo maxima (8) até a fratura também sofreu aumento de 26,4 para 50 %,
conforme a temperatura de sinterizacdo aumentou de 1040 para 1120 °C (Figura 44b). Isso

pode ser explicado pela diminuigdo do nimero, densidade e tamanho dos poros na amostra de
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1120 °C, com menos locais para nucleacdo de trincas e maior livre caminho médio para
propagagdo das mesmas.

Claramente, 0 aumento da temperatura de sinterizacdo leva ao aumento no limite de
resisténcia. Isso pode ser explicado pela maior densificacdo das amostras. O aumento na
densificagéo resultou no aumento no limite de resisténcia. A deformagdo maxima até a fratura
também sofreu aumento de 26,4 para 50 %, conforme a temperatura de sinterizacdo aumentou
de 1040 para 1120 °C (Figura 44b).

O aparecimento dos limites de escoamento inferior e superior no diagrama tens&o-
deformacdo (Figura 44b) estd associado a formacdo das Bandas de Luders, conforme
explicado por Song et al. (2014). Os autores descreveram que no ferro puro fabricado
utilizando-se o método de fusdo seletiva a laser, esse fendmeno é caracterizado pela formacao
de areas pontuais de deformacdo plastica, causando aumento local de resisténcia por
encruamento, seguido pela estricgdo, em um processo ciclico.

O ferro puro fabricado por MPI investigado neste trabalho apresentou limite de
escoamento (Re) de 114 MPa (amostra 62/1120), ou seja, superior aos 87 MPa encontrados
por Gongalves (2012), (Figura 24).

O limite de resisténcia (Rm) encontrado na mesma amostra foi de 210 MPa, valor
inferior ao encontrado por Gongalves (253 MPa). Esse resultado pode ser explicado pelo
maior volume de porosidade e consequentemente, menor densificacdo encontrados na
presente pesquisa.

Em comparacdo com os resultados de Imgrund et al. (2013) os valores de alongamento
d (%) séo semelhantes (50 %), ainda comparando com a amostra 66/1120.

Os valores de resisténcia mecanica sdo superiores as das ligas de magnésio e inferiores
ao aco inoxidavel 316, (Tabela 1) e ductilidade superior, sendo que essas propriedades
mecanicas cumprem 0s requisitos de um material biodegradavel para aplicacdo em stents,
segundo Song et al. (2014) e Hermawan et al. (2010).

Comparando-se as propriedades mecénicas das amostras testadas no presente trabalho,
a melhor escolha em termos de desempenho mecanico é a amostra com 66 % de p6 metélico,
por combinar elevada resisténcia e alongamento, ambos necessarios para a implantacéo,
expansdo e funcionalidade de um stent coronario.

Entretanto, o comportamento sob fadiga é um fator a ser considerado para aplicacéo

em stents. As amostras de fragdo volumétrica metélica de 66 % apresentaram maior
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quantidade de poros de morfologia angular. Segundo Hosseini et al. (2013) essa caracteristica
acarreta em maior relacdo area/volume e consequentemente maior concentracao de tenséo.
Esses fatores, ainda segundo os autores acima citados, levam a reducdo da vida sob

fadiga.

5.5 Rugosidade Superficial

A rugosidade superficial média (Ra) encontrada na amostra 54/1040 (~0,7 Ra) é
extremamente proxima aquela encontrada por Demangel et al. (2012) que investigaram as
propriedades do titdnio como biomaterial para implantes, considerando esse valor como o
ideal para a endotelializacéo.

Considerando o fato que para a aplicacdo em um material para stent biodegradavel, a
proliferacdo de fibroblastos acima de certo valor é indesejada, poderia ser selecionado, por
exemplo, um valor de rugosidade proximo a 0,4 Ra. Esse valor foi encontrado na amostra
62/1120.

5.6 Energia de Superficie

Foi reportado por Huang et al. (2014) e Huan et al. (2012) que a energia livre de
superficie € um dos principais fatores que influenciam a proliferacdo de fibroblastos e
determinam o grau de adesdo celular na parede do implante, o que geralmente esta
relacionado a ocorréncia de restenose. Os resultados apresentados estdo em desacordo com 0s
resultados obtidos por Huang et al. (2014) que reportaram que para corpos de prova de titanio
livres de porosidade, as superficies mais rugosas apresentaram o maior angulo de contato.

A partir dos resultados mostrados na Figura 45, pode-se afirmar que a porosidade tem
influéncia predominante na energia livre de superficie, o que explica o aumento do angulo 6
com a diminui¢do da rugosidade, essa por sua vez determinada pelo grau de porosidade. O
aumento do diametro médio de poros (Figura 41d) levou ao aumento da energia livre de
superficie.

Os valores de energia livre e do angulo de contato (Figura 46) sugerem gque a amostra
com 62 % de fracdo volumétrica de ferro puro deve exibir o melhor comportamento entre as
amostras testadas quando empregada como material para stent biodegradavel, devido a sua

baixa molhabilidade.
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5.7 Degradacéo In Vitro

As amostras 62/1120, 66/1120 e o ferro puro fabricado por fusdo, mostraram tendéncia
de reduzir a perda de massa apds 10 dias de imersdo. Isso é explicado pela formagdo de
produtos de degradacdo do ferro puro, uma camada de fosfato de ferro formada na superficie
que inibe a corrosao posterior por dificultar a difuséo de oxigénio. Um mecanismo similar foi
descrito por outros autores (Fagali et al. 2015; Hermawan et al. 2010) para explicar a corrosdo
de fios de ferro puro fabricados por fuséo seguida de trefilacéo.

Estes estudos mostraram que FesOs com uma solubilidade baixa, formado na fase
inicial do processo de corrosdo devido ao insuficiente fornecimento de oxigénio para o Fe
(OH)2, se depositava na camada inferior em contato com o substrato de ferro, causando a
diminuigdo da taxa de corrosdo do mesmo. Similarmente, a camada de FeP com baixa
solubilidade em agua, desacelerou a degradacdo por dificultar o transporte de oxigénio para a
superficie do ferro.

Em um ambiente aquoso neutro, o ferro degrada de acordo com as reacGes quimicas
das equacles 2, 3 e 4.

Essas reagOes ativam a formagdo de FesO4 como camada passivante, dificulltando a
degradacdo posterior, conforme ja& foi descrito em pesquisas anteriores sobre o
comportamento de degradacdo do ferro puro (Fagali et al. 2015) e das ligas de magnésio
(Song, 2007; Waksman et al. 2006).

A partir dos resultados mostrados na Tabela 8, nota-se que o ferro puro poroso
produzido por MPI tem taxa de degradacdo entre a do ferro puro fabricado por fusdo e a das
ligas de magnésio. Isso sugere que o ferro puro produzido por injecdo € um interessante
candidato para aplicacdo em stents coronarios biodegradaveis.

As amostras com maior densidade (62/1120) apresentaram taxa de corrosao
aproximadamente igual ao ferro puro eletro-formado obtido por Morajev et al. (2010).

Apesar de aparentar um volume de poros consideravel em comparacdo com as
amostras sinterizadas (Figura 41e) o ferro puro obtido pelo método convencional teve a mais
baixa taxa de corroséo, conforme esperado (Tabela 8).

Isso pode ser explicado pelo fato de as amostras terem sido preparadas para 0 ensaio
metalograficos utilizando-se alumina. Esse produto pode deixar pequenos orificios na
superficie da amostra, que sob 0 microscopio éptico, podem ser confundidos com poros. Por

essa razdo, pode-se estimar que amostra de ferro puro obtida pelo método convencional, esteja
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mais densificada do que o mostrado. A taxa de corrosdo encontrada para essas amostras nesse
trabalho € muito préxima a encontrada em pesquisas anteriores (Morajev et al. 2010).

Considerando-se um stent de 250 um de parede, essa taxa representaria a degradacao
total de um stent em aproximadamente 7,5 meses, tempo proximo ao considerado ideal para
que o dispositivo exerca sua funcdo (6 a 12 meses) e entdo seja degradado pelo meio
corporeo. Conforme esperado, a degradacdo do ferro puro obtido por MPI é extremamente
menor, quando comparado com a das ligas de magnésio (Mg-4Zn).

A taxa de corrosdo é fortemente influenciada pelo grau de porosidade do material, uma
vez que as amostras com 54/1040 apresentaram taxa de degradacdo 2,2 vezes maior do que as
amostras 62/1120. Essa propriedade confirma a influéncia da densificagcdo na perda de massa
in vitro das amostras testadas (Figura 47).

Segundo Hermawan et al. (2010) e Peuster et al. (2006), é dificil prever com precisao
a taxa de degradacdo in vivo, mas a mesma tende a ser significativamente menor do que a taxa
de degradacgéo in vitro para o caso de materiais utilizados em stents, devido as condic¢des
dindmicas do meio bioldgico.

De acordo com os resultados, a técnica MPI permite o controle da taxa de degradacéo
através da porosidade e, portanto, mostra versatilidade para aplicacdo na fabricacdo de
componentes de materiais biodegradaveis, pois a taxa de degradacdo pode ser controlada
pelos parametros de fabricacdo, por exemplo, variando-se a fracdo metélica na mistura de

injecdo ou com o controle da temperatura de sinterizagéo.

5.8 Mecanismos de Corrosao

A superficie da amostra 62/1120 aparenta ter sofrido ataque corrosivo uniforme, sem
mostrar evidéncia de corrosdo por pites em quantidade significativa. Esse comportamento
pode ser atribuido a alta densificacdo alcancada.

A corrosdo por pites € geralmente relacionada a formacao de uma camada heterogénea
de hidroxido que cobre a superficie do substrato. fons CI- da solucdo podem penetrar na
camada de hidroxido para compensar 0 aumento de ions metalicos abaixo da camada
passivante. A hidrolise pela dgua dos cloretos formados leva a formacdo de hidroxido e acido
livre (Reacdo 2), diminuindo o pH de uma éarea pontual, enquanto o restante da solucéo

permanece neutra (Hermawan et al. 2010).
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Esse processo resulta na formacdo de pites, como mostrado no detalhe da Figura 49b.
O mesmo processo foi descrito em pesquisas anteriores para a corrosdo do ferro puro isento
de porosidade (Zhang et al. 2010 e Fagali et al. 2015).

Em um material aplicado em stents biodegradaveis, a corrosdo por pites causa falha
prematura, portanto, apenas o material fabricado por MPI apresentando maior fragéo

volumétrica metalica e sinterizado sob as condicGes corretas, deve ser empregado.

5.9 Caracterizacdo da Biocompatibilidade

5.9.1 Hemocompatibilidade

As maiores taxas de hemdlise encontradas entre as amostras testadas foram nas
amostras 58/1080 e 54/1040.

Devido ao elevado desvio padrdo dos resultados (Figura 50) ndo é possivel afirmar
que ha diferenca significativa entre as mesmas. Como o valor maximo da taxa de hemolise
recomendado pela norma ISO 10993-4 é de 5 %, os resultados indicam que o ferro puro
obtido pelo processo MPI apresenta excelente hemocompatibilidade. Um material em contato
com 0 sangue precisa possuir elevada compatibilidade para inibir a formacdo de trombose
(Fagali et al. 2015).

As maiores taxas de hemolise foram verificadas entre as amostras sinterizadas em
menor temperatura e com menor volume metalico na mistura de injecdo. Desta forma, o
aumento no grau de porosidade esta associado ao aumento da taxa de hemdlise e, portanto, na
diminuicdo da biocompatibilidade das amostras testadas.

As amostras com menor volume de poros, (62/1120 e 66/1120, cujas microestruturas
foram mostradas na Figuras 41c e d) apresentaram hemocompatibilidade préxima a do aco
316-L, amplamente utilizado como biomaterial devido a sua inércia quimica e alta
biocompatibilidade em meio corporeo.

Os resultados parecem ser fortemente afetados pelas condi¢des de ensaio, de forma
que a comparacgdo quantitativa direta com outros estudos se torna pouco viavel. Portanto, a
forma de comparagdo com maior confiabilidade é a comparagdo com um padrdo negativo nas
mesmas condi¢des de ensaio (como o ago 316-L neste teste). Zhang et al. (2010) ainda
encontrou uma taxa de hemolise de 65,75 % para uma liga Mg-Mn-Zn utilizada como

material biodegradavel.
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Estudos anteriores demonstraram, ao investigar a biocompatibilidade das ligas de
magnésio, que a alta taxa de hemolise estd predominantemente associada ao aumento
excessivo do pH do meio do implante e pela liberacdo de ions do material nesse meio (Zhang
et al. 2009).

Fagali et al. (2015) e Zhang et al. (2010) ao estudarem o efeito do ferro puro obtido
por fusdo, observaram que 0 mesmo ndo causa elevado aumento do pH do meio corporeo.
Esse fator explica a baixa taxa de hemdlise encontrada entre as amostras obtidas através do

processo MPI.

5.9.2 Citotoxicidade do Ferro Puro Fabricado por MPI

Para todas condi¢cOes testadas, as amostras apresentaram certo grau de toxicidade,
qguando comparadas com o controle negativo.

O aco AISI 316-L, utilizado como amostra metélica de controle apresentou baixa
toxicidade, como esperado ao seu comportamento relativamente inerte, conferido a esse
material pela sua camada passivante de 6xido de cromo (Cr203).

Tendo em vista o parametro Tcso mostrado na Figura 51, ndo apresentam toxicidade as
amostras cuja viabilidade esta sobre ou acima dessa linha.

Portanto, para todas as composices e temperaturas de sinterizacdo testadas, o ferro
puro obtido por MPI ndo representa citotoxicidade, dependendo claramente da concentracéo
empregada.

No meio corporeo, a toxicidade as células € influenciada pela concentracédo de ions de
ferro em contato com os fibroblastos. A absorcdo de ions pelas células envolve uma série de
sistemas especializados de transporte pela membrana celular. O ion férrico se combina com
receptores e € reduzido pela transferrina - uma proteina regulatéria responsavel pelo
transporte de ions de ferro- para entdo ser utilizado nos processos metabdlicos do organismo
humano, para os quais é essencial (Anderson, 2007).

Embora seja essencial para a saude humana, o efeito toxico do ferro para as células é
relevante para a sua funcéo de gerar oxigénio reativo (Boldt, 1999). Visando a regulagéo do
excesso de ions no meio de cultura, os ions preferencialmente se ligam a transferrina. Para
isso, uma maior atividade metabolica celular é necessaria. Esse processo explica a maior

toxicidade causada pelo aumento da concentracdo de ions de Fe.
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Adicionalmente, o excesso i6nico pode gerar radicais hidroxilas, 0s quais sao agentes
danificadores do DNA (Morajev et al. 2010).

Os resultados de Fagali et al. (2015) e Morajev et al. (2010) também mostraram que a
toxicidade do ferro puro aumenta de acordo com a concentracdo de ions no meio de cultura.

Com base no mecanismo que leva a citotoxicidade e nos resultados de viabilidade
celular mostrados na Figura 51, chega-se a uma conclusdo critica: Apenas quando a
concentracdo de ferro nas células acumula a partir de um valor limite, 0 mesmo passa a
apresentar toxicidade para o meio corporeo.

Peuster et al. (2006) reportaram que concentracfes de ions de ferro no meio corpéreo
menores do que 10 ug/ml contribuem para evitar a proliferacdo neointima, (que pode levar a
oclusdo arterial) portanto € necessario determinar e confirmar o valor seguro para a
concentracdo de ions de ferro.

Tendo-se como exemplo uma pessoa de 50 kg, o volume sanguineo participando da
circulacdo é de aproximadamente 2800 mL (Zhu et al. 2009). Assumindo que a massa total de
um stent de 20 mg se degradara, a maior concentracdo ibnica que pode ocorrer é
aproximadamente 7 pg/mL.

Zhu et al. (2009) ainda verificaram que concentracdes de ions de ferro menores do que
50 png/mL n&o apresentam toxicidade.

De acordo com a taxa de corrosdo das amostras testadas, (Tabela 8) por exemplo, para
a amostra 62/1120 e supondo as taxas de corrosdo do ferro puro in vitro e no meio celular
como iguais, a concentracdo de ions de ferro (para 100 % de concentracdo) calculada no
ensaio realizado é de aproximadamente 45 pg/mL, 0 que indica que a concentracdo de ions

utilizada ndo representaria risco ao meio biol6gico.
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6 SINTESE DOS RESULTADOS E CONCLUSOES

Ferro puro sinterizado com densidade relativa entre 84 e 95 % do valor teorico,
visando a aplicacdo como material biodegradavel para aplicacdo em stents, foi fabricado com
sucesso pelo processo MPI.

Enquanto as amostras contendo 62 % de fracdo volumétrica de ferro puro mostraram
uma estrutura de poros finos e bem distribuidos, a amostra contendo 66 % exibiu uma
estrutura de poros coalescidos, apresentando maior espago entre poros. O percentual
volumétrico de pé metalico utilizado na mistura de injegdo foi um fator predominante nas
propriedades superficiais, mecanicas e de biocompatibilidade.

O ferro puro fabricado por MPI mostrou ductilidade excepcionalmente alta, (de 13 a
50 % de deformacdo até a fratura) enquanto a resisténcia mecanica situou-se entre a das ligas
de magnésio e do aco inoxidavel AISI 316-L. Interessantemente, as amostras sinterizadas
cuja mistura de injecdo continha fracdo volumétrica de 66 % de p6 metalico, (acima da fracédo
critica) apresentaram a maior deformacéo até a fratura.

A corrosao por pites ocorreu nas amostras que apresentaram menor densificacdo, mas
0 mecanismo de corrosdo mudou para ataque uniforme nas amostras mais densificadas.

A taxa de corrosdo do ferro puro poroso produzido por MPI é maior do que a do ferro
puro fabricado por fusdo e menor do que a das ligas de magnésio, podendo-se estimar que um
stent com dimensdes normatizadas teria sua total degradacdo em um periodo entre 7 e 8
meses, considerando-se a degradacéo in vitro encontrada no presente trabalho.

Quanto a hemocompatibilidade, nenhuma das amostras testadas apresentou toxicidade
para a membrana de eritrocitos acima do percentual recomendado em norma, mostrando
excelente hemocompatibilidade.

O ferro puro moldado por injecdo apresentou toxicidade para as células fibroblastos
nas amostras menos densificadas, enquanto a amostra apresentando maior densificacdo (62 %
de fracdo metalica inicialmente na mistura de injecdo, sinterizada a 1120 °C) ndo apresentou
toxicidade em nivel maior do que o indicado pela norma.

A taxa de corrosdo, por sua vez controlada pelo grau de porosidade presente no
material, foi o fator predominante na determinagdo da citotoxicidade entre as amostras
investigadas.

Todas as amostras estudadas apresentaram toxicidade abaixo do nivel normatizado,

porém dependendo da concentracdo de ions ferricos testada e das condic¢des de fabricacéo.
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Entre todas as condic¢Oes de fabricacdo estudadas, as amostras contendo inicialmente
62 % em fracdo volumétrica de po6 de ferro e sinterizadas a 1120 °C, apresentaram a melhor
combinacéo de propriedades para a aplicacdo como material biodegradavel.

Dos resultados obtidos neste trabalho, conclui-se que a moldagem por injecdo de pos
metalicos € considerada adequada como nova rota de fabricagdo de tubos precursores de

parede fina para aplicacdo em stents biodegradaveis.



112

7 SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS

e Obter via MPI, tubos precursores para stents moldados por injecdo, com posterior
corte a laser (pesquisa ja em andamento no Laboratirio de Transformacdo Mecanica-
LdTM/UFRGS);

o Testar a resisténcia a fadiga de tubos precursores para stents obtidos via MPI apds

corte a laser;

e Correlacionar o tempo de imerséo do ferro puro em SBF com suas propriedades

mecanicas;
e Realizag&o de testes in vivo das amostras de ferro puro obtidas via MPI;

e Utilizagdo de “space holders” no processo MPI para a geragao de porosidade

controlada;
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APENDICE A

Teste-t de amostras pareadas para o ensaio de energia livre de superficie (Figura 46b).

Executing from file: C:\Program Files (x86)\Minitab\Minitab
17\English\Macros\Startup.mac

This Software was purchased for academic use only.
Commercial use of the Software is prohibited.

Two-Sample T-Test and Cl: 54/1040; 58/1040

Two-sample T for 54/1040 vs 58/1040

N Mean StDev SE Mean
54/1040 3 58,443 0,919 0,53
58/1040 3 52,15 1,18 0,68

Difference = u (54/1040) - u (58/1040)

Estimate for difference: 6,289

95 % CI for difference: (3,890; 8,0689)

T-Test of difference = 0 (vs #): T-Value = 7,28 P-Value = 0,002 DF = 4
Both use Pooled StDev = 1,0586

Two-Sample T-Test and Cl: 54/1040; 62/1040

Two-sample T for 54/1040 vs 62/1040

N Mean StDev SE Mean
54/1040 3 58,443 0,919 0,53
62/1040 3 41,853 0,522 0,30

Difference = u (54/1040) - u (62/1040)

Estimate for difference: 16,591

95 &% CI for difference: (14,897; 18,284)

T-Test of difference = 0 (vs #): T-Value = 27,20 P-Value = 0,000 DF = 4
Both use Pooled StDev = 0,7469

Two-Sample T-Test and Cl: 54/1040; 66/1040

Two-sample T for 54/1040 vs 66/1040

N Mean StDev SE Mean
54/1040 3 58,443 0,919 0,53
66/1040 3 53,569 0,660 0,38

Difference = p (54/1040) - u (66/1040)

Estimate for difference: 4,874

95 % CI for difference: (3,061; 6,687)

T-Test of difference = 0 (vs #): T-Value = 7,46 P-Value = 0,002 DF = 4
Both use Pooled StDev = 0,7999



Two-Sample T-Test and Cl: 54/1040; 54/1120

Two-sample T for 54/1040 vs 54/1120

N Mean StDev SE Mean
54/1040 3 58,443 0,919 0,53
54/1120 3 55,30 1,76 1,0

Difference = u (54/1040) - p (54/1120)

Estimate for difference: 3,15

95 % CI for difference: (-0,03; 6,32)

T-Test of difference = 0 (vs #): T-Value = 2,75
Both use Pooled StDev = 1,4022

Two-Sample T-Test and Cl: 54/1040; 58/1120

Two-sample T for 54/1040 vs 58/1120

N Mean StDev SE Mean
54/1040 3 58,443 0,919 0,53
58/1120 3 48,009 0,641 0,37

Difference = u (54/1040) - u (58/1120)

Estimate for difference: 10,434

95 % CI for difference: (8,639; 12,229)

T-Test of difference = 0 (vs #): T-Value = 16,14
Both use Pooled StDev = 0,7920

Two-Sample T-Test and Cl: 54/1040; 62/1120

Two-sample T for 54/1040 vs 62/1120

N Mean StDev SE Mean
54/1040 3 58,443 0,919 0,53
62/1120 3 39,377 0,462 0,27

Difference = u (54/1040) - u (62/1120)

Estimate for difference: 19,067

95 $ CI for difference: (17,418; 20,715)

T-Test of difference = 0 (vs #): T-Value = 32,12
Both use Pooled StDev = 00,7270

Two-Sample T-Test and Cl: 54/1040; 66/1120

Two-sample T for 54/1040 vs 66/1120

N Mean StDev SE Mean
54/1040 3 58,443 0,919 0,53
66/1120 3 46,739 0,440 0,25

Difference = p (54/1040) - u (66/1120)

Estimate for difference: 11,704

95 % CI for difference: (10,072; 13,337)

T-Test of difference = 0 (vs #): T-Value = 19,91
Both use Pooled StDev = 0,7201

P-Value = 0,051

P-Value = 0,000

P-Value = 0,000

P-Value = 0,000

DF

DF

DF

DF
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Two-Sample T-Test and Cl: 58/1040; 66/1040

Two-sample T for 58/1040 vs 66/1040

N Mean StDev SE Mean
58/1040 3 52,15 1,18 0,68
66/1040 3 53,569 0,660 0,38

Difference = u (58/1040) - p (66/1040)

Estimate for difference: -1,416
95 % CI for difference: (-3,586; 0,755)
T-Test of difference = 0 (vs #): T-Value = -1,81 P-Value = 0,144

Both use Pooled StDev = 0,9574

Two-Sample T-Test and Cl: 58/1120; 66/1120

Two-sample T for 58/1120 vs 66/1120

N Mean StDev SE Mean
58/1120 3 48,009 0,641 0,37
66/1120 3 46,739 0,440 0,25

Difference = u (58/1120) - u (66/1120)

Estimate for difference: 1,270

95 % CI for difference: (0,025; 2,510)

T-Test of difference = 0 (vs #): T-Value = 2,83 P-Value = 0,047
Both use Pooled StDev = 0,5495

DF

DF
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