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RESUMO

No presente trabalho, foram produzidos tubos de ferro puro poroso cujas dimensdes de parede
sdo inferiores a 0,5mm fabricados por moldagem de p6s por injecdo, visando a utilizagdo como
biomaterial degradavel aplicavel para stents. A comparacdo de cargas injetaveis produzidas,
tendo como base polimeros termoplasticos e elastdmeros, tornou necessaria ser testada, visando
verificar qual possui a melhor capacidade de desmoldagem de tubos de parede fina. As
propriedades mecénicas dos corpos produzido por moldagem de pds por injecdo (MPI),
submetido a um ambiente corpéreo simulado, foram levantadas no intuito de se determinar a
maxima tensdo e a tensdo de ruptura que o material possui. A partir da exposi¢do de amostras
ao fluido corporeo simulado (SBF- simulated body fluid), foi possivel estimar por meio de
céalculos a taxa de degradacdo in vitro, em um reator bioquimico projetado para simular a
circulacdo do corpo humano. Assim, foi possivel verificar as perdas de propriedades mecanicas
ao longo do tempo, bem como o mecanismo de corrosao e seus subprodutos. Os resultados
obtidos dos tubos analisados foram comparados com tubos de ferro puro fabricado por fuséo e
com o aco inoxidavel AISI 316-L, reportados por literaturas tipicamente aplicado ao uso de
stents. As amostras produzidas foram analisadas e apresentaram uma porosidade variando entre
8,8% a 13,5%. Ao se avaliar os resultados, se evidencia que o volume de vazios oriundos pelos
poros e sua interconectividade afetam a taxa de corrosao. O ferro puro produzido por MPI no
ensaio de tracdo para corpos de prova de “Dog Bone” exibiu valores de limite de escoamento
(Re) entre 140 e 170 MPa, e os seus Modulos de Young (E) ficaram entre 110 e 180 GPa, o
limite de tensdo maxima média (omed) de 265 MPa, enquanto o alongamento (5) variou entre 40
e 70%. As amostras de tubos produzidas nesse trabalho atenderam de maneira satisfatoria a
tensdo méaxima de 0,6 MPa que a literatura refere ser a necessaria para que o material suporte o
tempo de permanéncia no corpo humano. As amostras foram testadas semanalmente durante o
periodo de 14 semanas. Como parametro de referéncia, foi ensaiado um tubo sem estar
submetido ao ambiente corpdreo simulado, e neste caso se obteve a tensdo de cisalhamento
maxima de 9 MPa. Por outro lado, a amostra que permaneceu por 14 semanas exposta a solucéo
de Hank’s demonstrou a perda de aproximadamente 80% das propriedades mecanica iniciais,
comparada com a amostra de referéncia sem passar pelo ambiente corpdreo simulado, ainda
assim atendendo a exigéncia para implante. A taxa de degradacdo dos tubos produzidos por
MPI foi superior a do ferro puro fabricado por fusdo, segundo a citagdo da literatura, o que
indica, que o material apresentard completa degradacdo em torno de 8 meses, conforme calculos
de estimativas. Por fim, os resultados indicam que a MPI é um processo de fabricacéo
tecnicamente aplicavel, para obtencdo de estruturas tubulares de parede fina, mostrando se uma
rota plenamente viavel para producéo de stens, tornando esta uma potencial rota de fabricacao,
promovendo uma diminuicdo nos custos de obtencdo de implantes bioabsorviveis de parede
fina, conforme indicacéo de literatura.

Palavras-Chave: Ferro puro; Moldagem de pos por injecdo; Degradacdo In Vitro; Corrosao;
Biomateriais Biodegradaveis.



ABSTRACT

In the present work, porous pure iron micro tubes were produced, whose dimensions are less
than 0.5mm manufactured by injection molding, aiming to be used as a degradable biomaterial
applicable to stents. The comparison of injectable fillers produced based on thermoplastic
polymers and elastomers became necessary to be tested in order to verify which has the best
demoulding capacity of thin wall tubes. The mechanical properties of the bodies produced by
injection molding (PIM) submitted to a simulated body environment were raised in order to
determine the maximum stress and rupture stress that the material has. From the exposure of
samples to the FTS (simulated body fluid) it was possible to estimate by calculations the in
vitro degradation rate in a biochemical reactor designed to simulate the circulation of the human
body, thus it was possible to verify the loss of mechanical properties along as well as the
corrosion mechanism and its by-products. The results obtained from the analyzed tubes were
compared with the fusion fabricated pure iron and the AISI 316-L stainless steel reported by
literature typically applied to the use of stents. The existence of pores is a factor that influences
the degradation process. The samples produced were analyzed and presented a porosity ranging
from 8.8% to 13.5%. By evaluating the results it is evident that the void volume from the pores
and their interconnectivity affect the corrosion rate. The pure iron produced by MPI in the Dog
Bone specimen tensile test, showed yield limit values (Re) between 140 and 170 MPa and its
Young Modules (E) were between 110 and 180 GPa, mean maximum stress limit (omed) of
265 MPa, while elongation (8) ranged from 40 to 70%. Ductility is indicated as a desired
property, as a characteristic for the materials used in cardiovascular orthoses, since the
deformations that occur in the material are high during the period of stay in the human body.
Shear stress is the main failure mechanism in tubular structures. The tube samples produced in
this work satisfactorily met the maximum tension of 0.6 MPa that the bibliography refers to be
necessary for the material to support the permanence time in the human body. Samples were
tested weekly for 14 weeks. As a parameter a tube was tested without it being subjected to the
simulated body environment, in this case the maximum shear stress of 9 MPa was obtained. On
the other hand, the sample that remained exposed to Hank's solution for 14 weeks demonstrated
the loss of approximately 80% of the initial mechanical properties compared to the sample
without passing through the simulated body environment, yet meeting the requirement for
implantation. The degradation rate of the tubes produced by MPI was higher than that of pure
iron manufactured by fusion according to the bibliography citation, which indicates that the
material will present complete degradation around 8 months, according to estimates
calculations. Finally, the results indicate that MPI is a technically applicable manufacturing
process, being a fully viable route, potentially being a manufacturing route that promotes a
decrease in the manufacturing costs of thin-walled biodegradable implants, as indicated by
specialized literature, as this will result in fewer production steps belonging to machining.

Keywords: Pure Iron; Injection molding of powders; In Vitro Degradation; Corrosion;
Biodegradable biomaterials.
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1 INTRODUCAO

Nas situacdes em que ocorrem reducOes da luz arterial, o didmetro interno por onde
passa 0 fluxo sanguineo é diminuido, decorrente de um processo de acimulo de células
gordurosas chamadas de placas, que ficam anexadas a parede do tecido arterial, tendo como
consequéncia o surgimento de uma deficiéncia no fluxo sanguineo (AMERICAN HEART
ASSOCIATION, 2012).

Nas situacbes em que o fluxo sanguineo é interrompido por completo para uma
determinada regido do masculo cardiaco, o resultado desta falha na irrigacdo do musculo é um
ataque cardiaco. Nesse caso, se requer um procedimento cirirgico chamado de angioplastia
para a normalizacdo do funcionamento do sistema vascular (BOSTON SCIENTIFIC
CORPORATION, 2015; WECKER, 2016).

A medicina passa por uma renovacao continua, tendo sido implementadas grandes
evolugdes no ultimo século, o que acarretou em um avancgo de procedimentos e resultados nas
ultimas décadas, decorrente do processo de aprimoramento na busca de novos materiais e novas
tecnologias (PATWARDHAN, 2015).

O pronto reestabelecimento do paciente € uma das metas quando ocorre um
procedimento cirurgico. Para isso, é necessario que se busque o uso de técnicas cirargicas
minimamente invasivas. Esses procedimentos visam a retomada das fun¢des perdidas/reduzidas
(HAN, 2018; MICELLI, 2018; ROBERT, 2018).

O emprego de implantes chamados stent na técnica da angioplastia é um recurso
frequentemente utilizado. Este procedimento cirdrgico, por sua vez, é uma técnica
minimamente invasiva, tornando-se uma 6tima alternativa com altos indices de sucesso para o
tratamento da Doenga Luminal Benigna (DLB), sendo responsavel por desobstruir o
estreitamento das artérias e resultando em um maior fluxo de sangue e oxigénio (GALYFOS,
2015).

Segundo Ashby (2002) e Mueller (2006), o0 aumento da demanda no uso dos stents se
deve ao fato de gerar melhores resultados no alargamento da janela arterial, ocasionando uma
menor taxa de restenose e reducdo das complicagdes isquémicas, mesmo quando comparado

com o préprio procedimento de angioplastia.
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Segundo Chan (2001 apud MORAVEJ, 2011)%, o emprego de stent no tratamento de
Doenca Luminal Benigna (DLB) pode reduzir consideravelmente o risco de restenose apés a
angioplastia. Porém, em cerca de 25% dos casos de stent o problema da restenose ainda pode

permanecer, 0 que é chamado de restenose intra-stent (RIS), conforme Moravej (2011).

O ferro puro € um metal bioabsorvivel que apresenta algumas propriedades mecanicas,
comparaveis as do aco AISI 316-L, tais como o0 modulo de Young e alongamento maximo, que
sdo propriedades importantes para stents (AL-MANGOUR, 2013; DEHESTANIA, 2016;
MORAVEJ, 2011).

Loffredo (2018) relata que o ferro puro apresenta potencial para aplicagdo como um
desses materiais inteligentes. Isto se justifica pelo fato de que quando ocorrer a corrosao deste
em ambiente corporeo, temos a formagc&o de ions férricos (Fe?*) e/ou ferrosos (Fe** recebendo
e doando elétrons de forma espontanea, tornando-o um componente favoravel para 0s
citocromos, moléculas de ligacdo ao oxigénio (hemoglobina e mioglobina) e muitas enzimas
(MORAVEJ, 2011). Embora o ferro seja essencial para a vida, seu excesso ou deficiéncia pode
ser prejudicial (HERMAWAN, 2010; YANGA, 2018).

Dentre as tecnologias encontradas na industria fabricante de microcomponentes
biomédicos metalicos, que atendam as exigéncias dimensionais para obtencédo de stents, pode-
se mencionar as seguintes técnicas: microusinagem, usinagem por eletro microdescarga
(LEDM), feixe de ions focalizado (FIB) e litografia. Considerando os referidos processos,
verifica-se uma alta onerosidade no seu ciclo produtivo, devido ao tempo necessario para
completar a fabricacdo individual das pecas e a perda de matéria prima empregada durante as
fases de remocdes (NORDIN, 2013; FRANCA, 2008).

E necessario que sejam adotados corretos procedimentos e técnicas visando atender
normas e requisitos para fabricacéo de tubos que precedem os stents. Analise das propriedades
fisicas, biofisicas, mecanicas, quimicas e bioquimicas sdo de fundamental importancia para se
projetar stents biodegradaveis. (AL-MANGOUR1,2013; HERMAWAN, 2007; MORAVEJ,
2011).

1 Chan AW, Moliterno DJ. In-Stent Restenosis: Update on intracoronary radiother. Cleve Clin J Med 2001; 68(9):

796-803
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Neste trabalho, séo analisadas e verificadas as propriedades dos corpos de prova de ferro
puro, que é sabidamente um metal bioabsorvivel tendo um potencial de aplicacdo a stents
biodegradaveis. O processo de fabricacdo escolhido para producdo das amostras analisadas
neste trabalho foi a moldagem de pds por injecdo (MPI). Averiguou-se a possibilidade de se
utilizar este meio de produgdo para a confeccdo de drteses em seu formato final. No entanto, o
trabalho aqui apresentado buscou producédo de tubos com paredes finas, sendo esta uma etapa
anterior a producédo de stents em sua forma final. Esta pesquisa caracterizou as propriedades
mecanicas e quimicas quando submetidas a um ambiente corp6reo simulado, sendo ainda

observados seus mecanismos de corrosdo e caracteristicas de superficie das amostras.
1.1 Justificativas da pesquisa

A Organizacdo para Cooperacdo e Desenvolvimento Econémico (Organisation for
Economic Cooperation and Development (OECD, 2012)) divulgou a existéncia de um
crescimento da longevidade da populagdo mundial. A mesma publicacdo mostra que, quanto
mais velha a pessoa, maiores serdo as chances de existir um acidente cardiovascular. Estes

dados estatisticos podem ser constatados na Figura 1.

Os dados retratados na Figura 1 sdo provenientes da regido do pacifico ocidental, tendo
sido registrados no ano de 2008. Neste ano, nos paises pesquisados ocorreram 4.750.000 mortes

provenientes de doencas cardiovasculares (OECD, 2012).

Por 100 000 habitantes (escala log)
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Figura 1 - Grupo de idades por nimero de ocorréncias de cardiovascular
Fonte: Organisation for Economic Cooperation and Development (OECD, 2012);
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Em 2016, a World Health Organization (WHO, 2016) mostrou que o indice de 6bitos
registrados no continente Europeu foi de 4.584.000, enquanto no sul do continente asiatico
ocorreram 3.616.000. Salienta-se que neste mesmo ano 0 numero total de mortes devido a
doenca cardiovascular foi de 17,3 milhdes no mundo (WORLD HEALTH ORGANIZATION,
2016).

Os habitos do cotidiano da sociedade ocidental, tais como o sedentarismo e a ma
alimentacéo pelo alto consumo de alimentos industrializados, acarretam a necessidade de cada
vez mais cedo ser realizado intervengdes cirurgicas. Porém, os nimeros também mostram um
aumento da expectativa de vida, o que resulta em uma necessidade de que os implantes néo
liberem agentes toxicos no organismo do paciente (AMERICAN HEART ASSOCIATION, 2015;
AMERICAN HEART ASSOCIATION, 2012; BOSTON SCIENTIFIC CORPORATION, 2015;
WORLD HEALTH ORGANIZATION, 2016).

Um dos fatores que promoveu um grande avango no tratamento de doencas vasculares
foi a utilizacdo de stents. Quando empregadas, estas Orteses apresentam um indice reduzido de
mortalidade em comparagdo com 0s casos em que ndo foram utilizadas. Porém, houve algumas
consequéncias, como a inflamacdo cronica, a restenose e a trombose em estagio final
(KOSTER, 2000). Esses episodios patologicos sdo ocasionados em parte por causa da
permanéncia dos stents no organismo (MUELLER, 2006; OKUBO, 2001).

Dessa forma, buscou-se a utilizacdo de materiais que fossem menos agressivos ao corpo
humano. Para isso, 0s estudos foram focados em materiais bioabsorviveis de metais puros, cuja
deterioracdo no corpo ocorre através do préprio meio no qual o implante estd inserido
(SHABAT, 2011). Sendo assim, as pesquisas nessa area tém se voltado a investigacdo e ao
desenvolvimento para solucionar as desvantagens de stents permanentes (MORAVEJ, 2011;
WAKSMAN, 2007). Neste cenario, os stents precursores bioabsorviveis metélicos foram
fabricados com magnésio e suas ligas (MANI, 2007; SHABAT, 2011).

Dentre 0s materiais que tém maior emprego para aplicacdo em stents coronarios
metalicos esta 0 ago AISI 316-L. As ligas inoxidaveis que sdo biocompativeis com o passar dos
anos iniciam o processo de corrosdo quando expostas ao ambiente corpdreo, fazendo com que
ions sejam liberados no organismo do paciente. Essas ligas possuem como composi¢éo base

niquel e cromo. Os ions destes materiais causam reacdes inflamatorias localizadas no tecido
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arterial. Em outros casos, a reacdo pode ndo ser toxica, mas o implante ainda pode causar
reacOes de hipersensibilidade local (GRUDTNER, 2011; PULEO, 1995).

Segundo Zhong (2014), apds um evento cirurgico de corre¢do do fluxo sanguineo,
angioplastia, a taxa de restenose chega a 34,4 % em procedimentos que fazem o0 uso de stents
tradicionais, ou seja, implantes que ndo passam pelo processo de biodegradacédo em um periodo

de até 12 meses apds a implantacao.

O ferro vem sendo estudado como um biomaterial desde o inicio desse século
(HEUBLEIN, 2003). Em seu trabalho, Peuster (2006) mostrou que o ferro puro proporciona
potencialidade para emprego como biomaterial na fabricacdo de drteses cardiovasculares

biodegradaveis. Porém, este material ndo apresenta as propriedades ideais.

Em pesquisa, Hermawan (2008) testou uma matriz ferritica com adicdo de elementos
de liga como, por exemplo, a liga Fe-Mn, obtendo como resultado propriedades mecénicas
interessantes para essa aplicacdo em oOrteses (HERMAWAN, 2008; L1U, 2011). O autor relata
que, apesar dos pontos favoraveis, existe um grande empecilho no uso do ferro manganés: o
ensaio de citotoxicidade apresentou ocorréncia de reacOes localizadas durante o periodo de
residéncia do stent. Hermawan (2008) descreve que este fato se torna um obstaculo para o uso
do Fe-Mn aplicado a materiais de implantes biodegradaveis.

O aumento da expectativa de vida da populagdo mundial fez com que a demanda do uso
de orteses cardiovasculares se ampliasse, tornando esse mercado produtivo, altamente rentavel
e atrativo a investidores. Os fabricantes tém pesquisando novas tecnologias de fabricacéo de

implantes, bem como novos materiais, verificando suas potencialidades.

Um stent deve possuir a capacidade de se adaptar ao local que necessita a
revascularizacdo, devendo se expandir e permitir a abertura da janela arterial. O material do
implante deve interagir com o meio de forma a ndo levar reagGes inflamatorias, alergénicas ou

toxicas em um curto ou longo periodo de tempo.

O ferro puro apresenta um elevado tempo de degradagdo. Esse fato e suas outras
propriedades vem sendo fonte de pesquisas por muitos autores e os trabalhos tem indicado que

este material pode ser uma possivel solucdo para aplicacdo como értese cardiovascular.

A degradacéo do ferro em ambiente corporeo promove a formacédo de produtos que, ao
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interagir com o meio, ajudam na inibicdo da proliferacdo excessiva de células musculares lisas,

sendo este um fator critico para a oclusdo das artérias na regidao de implantacao.

Em trabalhos anteriores, foi provado que o ferro puro obtido por fusdo apresenta
propriedades mecanicas interessantes para aplicagdo em stents, bem como um nivel de
biocompatibilidade aceitavel para aplicacdo, sendo somente a taxa de biodegradacdo um

entrave para seu uso.

O processo atualmente empregado para a fabricacdo de drteses envolve uma sequéncia
de processos, quais sejam: fusdo, extrusao e corte a laser das ligas metalicas (MUHAMMAD,
2012).

Em seu trabalho, Muhammad (2012) descreve que as inddstrias de biomateriais vém
buscando técnicas e rotas produtivas a fim de reduzir os custos do processo de fabricacéo. Os
custos envolvidos no mercado biomédico sdo elevados devido a maltiplos fatores, tais como 0s
materiais e 0s requisitos necessarios para que sejam atendidos os padrdes de implantacdo. Uma
forma de se reduzir os custos envolvidos é a diminuicdo de desperdicio da matéria prima, que
tem um alto valor agregado. Outra forma é a diminuicdo de etapas de fabricacao, tais como a

limpeza e pds processamento para retirada de rebarbas.

A moldagem de pds por injecdo (MPI) apresenta uma série de vertentes que podem ser
uma rota produtiva viavel para fabricacdo de implantes, pois propiciam um bom acabamento e
caracteristicas dimensionais adequadas para o projeto. A micromoldagem de pos por injecédo
(UMPI) é uma técnica derivada da MPI. Através desta, é possivel se obter pecas com paredes,
paredes finas e dimensdes complexas, 0 que permite uma grande precisdo nas formas e
exigéncias de projeto (DUNSTAN, 2004; IMBABY, 2008).

A producdo de componentes através da MPI permite que se obtenha um tamanho
homogéneo de grdos meio da selecdo de pos, e um controle produtivo permite uma correta
distribuicdo de poros ao longo da peca, possibilitando um controle microestrutural. O processo
de sinterizacdo, quando voltado para a aplicacdo de materiais biomédicos, € descrito como um
meio de fabricagdo com grandes atributos, tais como relagdo ao controle microbioldgico e
bacteriolégico. As temperaturas elevadas envolvidas nas suas diversas etapas do processamento

possibilitam a eliminag&o desses micro-organismos (ZEMA, 2012).
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Os fatores citados anteriormente relativos ao processo de MPI indicam que os controles
produtivos adequados sdo um ponto chave para obtencdo de pecas conforme requisitos de
projeto. A correta escolha do material, aliado a uma microestrutural adequada, pode possibilitar

um controle adequado da taxa de degradacao.

A produgéo de implantes que se utilizam do ferro puro ainda necessita de um maior
controle. A presenca de poros oriundos da metalurgia do p6 pode ser um fator diferencial para
ajustar a taxa de degradacdo, quando comparado as amostras produzidas por fusdo, aliado a
possibilidade de se obter pecas em seu formato final sem uma etapa posterior de usinagem. Isso
torna a MPI em uma potencial vantagem em relacéo aos processos atualmente empregados para

obtencdo de oOrteses endovasculares de ferro puro.

Porém, até o presente momento ndo foi registrada, entre as principais publica¢fes de
conhecimento geral na area de biomateriais, qualquer pesquisa relacionada as propriedades de
tubos obtidos via MPI para Orteses vasculares, dispositivos biologicamente degradaveis ou
mesmo de microtubos fabricados sem o uso de processo de usinagem tubos-matriz para a

obtencdo dessas Orteses.

O estudo das propriedades de microtubos de ferro puro produzidos por MPI ainda nao
foi reportado, bem como as propriedades deste material quando submetido a um ambiente
corporeo simulado monitorado por um periodo de tempo. Este estudo pode vir a ser uma rota
viavel para producdo em larga escala de oOrteses cardiovasculares de ferro puro, utilizando como
meio de fabricacdo a moldagem pos por injecdo (MPI), o que conFigura um contexto de

inovacdo na presente pesquisa.

1.2 Objetivos do trabalho

O objetivo principal deste trabalho € verificar se tubos de ferro puro produzidos por meio
de MPI possuem potencial para serem aplicados como geratrizes de proteses bioabsorviveis

endovasculares (Stents).

1.2.1 Objetivos Especificos

Considerando o objetivo geral, destacam-se 0s seguintes objetivos especificos com o

intuito de embasar o tema em questao:
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Encontrar a mistura adequada para a fabricagdo de microtubos por MPI,

Projetar e fabricar uma matriz que permita a producao de tubos metalicos;

Analisar e encontrar uma carga que permita a obtencdo de tubos metalicos de parede
fina;

Determinar os parametros de extracdo quimica e térmica que resultem na eliminagéo
efetiva do sistema ligante, precedendo a sinterizacao;

Estudar os pardmetros de sinterizacdo que resultem em propriedades isotropicas do
componente sinterizado, levando a auséncia de defeitos dimensionais, microestruturais e
mecanicos no componente sinterizado;

Caracterizar os componentes sinterizados quanto as propriedades mecanicas, fisicas e de
biocompatibilidade, possibilitando a avaliacdo do potencial de aplicacdo préatica do
prototipo como dispositivo biodegradavel.

Estudar o comportamento mecanico e de biocompatibilidade das amostras produzidas do
ferro puro sinterizadas;
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2 REVISAO DE LITERATURA

Com o objetivo de compreender os conceitos abordados ao longo do trabalho, neste
capitulo serdo descritos os fundamentos tedricos sobre doencas cardiovasculares, seus
tratamentos, tipos de implantes, suas caracteristicas e processos de fabricacdo mecanica. As

técnicas utilizadas na elaboracéo do trabalho foram retiradas das revisdes de literatura.
2.1 Doengas cardiovasculares

As doencgas cardiovasculares sdo aquelas que afetam o coragdo e as artérias, assim como
o infarto, AVC, arritmias cardiacas, isquemias ou anginas. A principal causa dessas doencas é
a presenca da aterosclerose, o acimulo de placas de gordura, junto as paredes artérias,
provocando o estreitamento ou até mesmo o fechamento da janela arterial, acarretando no

impedimento da passagem do sangue (GOMES, 2012).

Pesquisas tem sido realizadas na busca de procedimentos e equipamentos que
possibilitem a diminuicdo ou até mesmo a extingdo de doencas cardiovasculares. O
reestabelecimento das funcbes perdidas por conta de doencas cardiovasculares tem sido
desenvolvido nos ultimos anos. Os stents sdao exemplos de avancos tecnolégicos na evolugéo
do tratamento de doencas cérdicas, provocando um crescimento na sua demanda produtiva e na
producdo de pesquisas relacionadas (GRINES, 2008; WORLD HEART FEDERATION, 2008).

Ademais, o processo de angioplastia corondria percutanea atualmente é o procedimento
cirargico mais utilizado no tratamento de doencas cardiacas, juntamente com o uso de stent. O
procedimento geralmente consiste na sec¢do de uma artéria na regido da virilha, por onde se é
introduzido um cateter que navegara até o local onde a artéria se encontra obstruida. I1sso
promove a desobstrucdo da regido afetada e, ao mesmo tempo, € possivel se aplicar os stents
para garantir o pronto reestabelecimento do Iimen arterial e a normalizacéo do fluxo sanguineo
(BOSTON SCIENTIFIC CORPORATION, 2015; DURGIN, 2005).

2.1.1 Ocorréncias de doencas vasculares

O pesquisador Glenn M. Walker (2009), por meio de pesquisa publicada junto ao
Instituto Nacional do Coragdo dos EUA (NIH), afirma que cerca de 22 milhGes de norte-
americanos sofrem de doencas cardiacas, resultando em 460.000 6bitos. De acordo com estes

ndmeros, a cada cinco incidentes cardiacos, um resulta em falecimento.
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Os custos com doencas cardiacas no ano de 2009 foram de aproximadamente 172,8
bilhGes de dolares. Por outro lado, os custos indiretos devido a perda de produtividade foram
de 114,5 bilhdes dolares (WALKER, 2009).

A American Heart Association (2015) relata que no ano de 2011 o nimero de 6bitos
aumentou em comparagéo a levantamentos de anos anteriores, resultando em aproximadamente
787.000 de mortes nos EUA. As doencas cardiovasculares sdo a fonte causadora de uma a cada
trés mortes por ano nos EUA, podendo ser decorrente de um derrame e outras doencas

cardiovasculares (DCV).

Em 10 anos de dados analisados, entre os anos de 2001 e 2011, os nimeros mostram
que neste periodo de tempo 39% das mortes registradas nos EUA foram decorrentes de DCV.
Os dados revelam que cerca de 635.000 pessoas nos EUA passam pela experiéncia de sofrer
pela primeira vez um ataque cardiaco. Cerca de 300.000 pessoas tém ataques cardiacos
recorrentes durante o ano (AMERICAN HEART ASSOCIATION, 2015).

Segundo Freedonia group (2012), em 2012, os EUA, projetava-se um crescimento na
fabricacdo de Orteses cardiovasculares, provocando um aumento de 8,8% no volume produtivo
necessario para atender a essa demanda, o que equivale a cerca de 16,4 milhGes de dolares

movimentados no mercado.

O Freedonia group (2015) relatou que no ano de 2014 os EUA movimentaram um
montante de US $ 48 bilhdes com implantes cardiovasculares, o que representou um aumento
na producdo de 8,3% ao ano. Esses nimeros foram alcangados mesmo em um mercado que

apresentava recessao.

O mercado mundial de drtese cardiovascular apresenta uma tendéncia de crescimento,
promovendo o desenvolvimento de novas tecnologias aplicadas a implantes, abrindo
possibilidade para estudos de potencialidade de materiais. As atuais pesquisas estdo voltadas
para busca das correcdes dos problemas de desempenho das atuais tecnologias envolvidas no
processo de degradacgéo dos stents. O processo evolutivo dos materiais promove um ganho no
desempenho dos implantes cardiacos, tendo como uma das principais metas a reducéo dos casos

de trombose.

Segundo a World Health Organization (2002), quando a populacéo do Brasil em 2002
era de 176.256 milhGes de habitantes, as estaticas apontavam que a cada 1.000 pessoas 9 eram
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vitimadas por doencas cardiovasculares. Estes fatos acarretaram em 139.601 o6bitos no pais
devido a DCV.

No ano de 2012, o Ministério da Saude divulgou que as doencas cardiovasculares foram
responsaveis por 29,4 % de todas as mortes registradas no Brasil. Esses nimeros s&o um alerta
e refletem em mais de 308 mil dbitos, principalmente decorrentes de infarto e acidente vascular
cerebral (AVC) (GOMES, 2012).

Nichols (2012), por meio de publicacdo na organizacdo European Cardiovascular
Disease Statistics, revelou que doengas do coracdo e ligadas ao sistema circulatdrio estdo entre
as principais causas de morte no continente europeu, sendo responsaveis por mais de 4 milhGes
de 6Obitos a cada ano. Ou seja, quase a metade (47%) de todas as mortes do continente europeu

sdo provenientes de DCV.

A pesquisa de Wilkins (2017), publicada na European Cardiovascular Disease
Statistics, demonstrou uma reducdo de casos de doencas decorrentes do coracdo e sistema
cardiovascular. No entanto, os dados ainda indicam que estas sdo as principais causas de
mortalidade no continente europeu, sendo responsaveis por mais de 3,9 milhdes de mortes por

ano, o que equivale a 45% de todas as mortes.

Os dados produzidos por Elizabeth Wilkins (2017) revelam que o sexo feminino, no
continente europeu, tem uma pré-disposicao maior a ser afetado por doencas cardiovasculares.
As mulheres representam 54% do total de mortes decorrentes de oclusdes arteriais, equivalendo
a 2,1 milhdes de mortes. Por outro lado, os homens do continente europeu correspondem a 46%
de todas as mortes, 0 que equivale a 1,8 milh&o de mortes.

Esses numeros mostram uma reducdo de casos entre 2012 a 2017, devido a dois

principais motivos: a evolucdo do tratamento e a conscientizacao da populacgéo.
2111 Procedimentos cirargicos: Angioplastia

Os procedimentos cirargicos que buscam a desobstrucdo de artérias interrompidas
recebem o nome de técnicas intraluminais. Dentre estas, a mais conhecida e utilizada recebe o
nome de angioplastia (ASSAD, 2006). A angioplastia é um procedimento que visa a diminuir
0 estreitamento e a obstrugdo das artérias. Como consequéncia, tem-se um maior fluxo de
sangue e oxigénio (GRUNTZIG, 1979).



31

A primeira angioplastia é datada de 1964, sendo descrita por Charles Theodore Dotter
e Melvin P. Judkins. Neste procedimento, ndo foi utilizada a técnica de baldo e stents, sendo
unicamente realizada a abertura do ponto obstruido. No ano de 1977, Andreas Grintzig realizou
e registrou o procedimento da primeira angioplastia coronaria por baldo, um tratamento
revoluciondrio que levou ao surgimento de uma nova especialidade: a cardiologia
intervencional (GRUNTZIG, 1979).

A angioplastia pode se utilizar de um baldo cateter que sera responsavel por desobstruir
a zona prejudicada. Em alguns casos, é possivel se utilizar de um implante popularmente
chamada de stent, que é responsavel por garantir que a janela arterial permaneca aberta. Seu
uso vem se tornando praxe quando se deseja melhorar o fluxo sanguineo em artéria, carétida,
iliaca, renal, subclavia e poplitea (ASSAD, 2006).

A literatura traz o conceito de angioplastia como um procedimento cir(rgico em que um
baldo especial é inserido para abrir a artéria no ponto de blogueio. Stents podem ou nédo ser
usados para ajudar a manter as artérias coronarias abertas e reduzir a chance de um novo ataque
cardiaco, melhorando o fluxo sanguineo e oxigenacdo que chega ao coracdo (BOSTON
SCIENTIFIC CORPORATION, 2015; WECKER, 2016).

O stent é uma endoprotese que pode ser aplicado em mdltiplas vertentes, tais como o
processo de aterectomia, trombectomia e trombolise, que sdo tratamentos empregados tanto
para 0 manejo terapéutico como para o diagnostico de uma variedade de doencas vasculares
(ASSAD, 2006).

A definicdo de stent é relatada como um pequeno tubo formado por malha metélica ou
polimérica, podendo ainda ser ou ndo biodegradavel. A geometria tipica de um stent pode ser
visto na Figura 2, existindo inimeros modelos e classificacdes para estes implantes, dando aos
cirurgides especialistas uma ampla gama de produtos (SERRUYS, 1994; SHABAT, 2011). A
aplicagdo clinica mais ampla destes recursos se da na utilizacdo de Orteses metalicas ou
materiais poliméricos biodegradaveis. (AL-MANGOURL, 2013).
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L
Figura 2 - Stent bioabsorvivel da liga de magnésio WE43.
Fonte: Erbel (2007).

Os stents se tornaram um recurso importante no tratamento de varias artérias acessiveis
do corpo. Em grande parte dos procedimentos de angioplastias periféricas, existe a insercédo de
stent, sendo mais vantajoso quando comparado com outros procedimentos, que s&o mais
evasivos, tais como a ponte de safena (ASSAD, 2006).

Os procedimentos evasicos sdo descritos como responsaveis por produzirem grandes
stress hemodinamico, acarretando em maiores dificuldades no reestabelecimento do paciente.
Portanto, umas das vantagens do uso de stents é a ocorréncia de um pequeno sangramento e
minimo stress hemodinamico (ASSAD, 2006; GRUNTZIG, 1979).

Neste tipo de intervencdo, um cateter-baldo é levado através de uma artéria,
normalmente da virilha ou braco, até o vaso obstruido (Figura 3). O baldo ¢ entdo expandido e
0 vaso coronario toma a forma e o didmetro do stent inserido (ASSAD, 2006; GRUNTZIG,
1979).

Stent
Cateter de
angioplastia Cateter com Stent posicionado
com baldo balao dilatado

e stent

Placa

Figura 3 - Esquema da sequéncia da técnica de angioplastia.
Fonte: Assad (2006).
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2.1.1.2 Conceitos e termos da medicina

O presente trabalho esta voltado para o processo de fabricacao envolvendo biomateriais.
No entanto, ao longo do trabalho foram abordados termos comuns a medicina. Portanto, é
indispensavel defini-los a fim de promover a compreensdo dos leitores a respeito dos materiais

€ Processos.

Aterosclerose: trata-se de uma patologia inflamatoria, causada pela sedimentacdo e
posterior calcificacdo fibrético-gordurosa junto a parede de um vaso sanguineo (GEORG, 2005;
HENRIQUES, 2015).

Em resumo, a aterosclerose € um estreitamento da artéria que é provocado por uma
anomalia do organismo, que passa a acumular celular gordurosas junto a parede do vaso,
provocando a reducdo ou obstrucdo por completo da passagem do fluxo sanguineo. Essa
diminuicdo é denominada estenose. A ocorréncia de estenose € ilustrada na Figura 4 (DE
BEULE, 2008).

Camada de
Normal Estrias de gordura Plaquetas Estenose

Células do sangue Colesterol

Figura 4 - Vaso com formagéo estenotica.
Fonte: Adaptado de Alberts (2002)

No momento em que a estenose chega a produzir um grau de estreitamento elevado, de
modo que ocorra 0 impedimento da passagem do sangue, torna-se necessaria uma intervengdo
a fim de devolver o grau de passagem sanguinea pelo vaso. Quando o processo de estenose €

recorrente em um mesmo ponto, recebe o nome de restenose (DE BEULE, 2008).

Células endoteliais: estas sdo células epiteliais que possuem formas poligonais. Estas
possuem a capacidade de formar uma camada de tecido que recobre a parede interna dos vasos

sanguineos, promovendo 0 processo regenerativo apds o processo inflamatorio. Através da
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formagdo de tecido conectivo e da formacéo do endotélio, essas células desempenham um papel

critico no processo de cobrimento de corpos estranhos ao organismo (ALBERTS, 2002).

Eritrocitos: sdo células sanguineas conhecidas como glébulos vermelhos. Tém como
funcdo/especialidade a conducdo do oxigénio e dioxido de carbono ao longo do sistema

circulatério.

As células eritrocitos buscam o oxigénio dos pulmdes e promovem o transporte até os
tecidos musculares, retirando o didxido de carbono formado nestes tecidos, fazendo com que seja
eliminado por meio do sistema respiratério. Os materiais implantados devem possuir um nivel de
biocompatibilidade, de forma que os danos causados as membranas dos eritrocitos do plasma
sanguineo sejam aceitaveis. Por esse motivo, é frequentemente analisado o nivel de hemdlise. Ou

seja, 0 nivel de danos que o implante pode causar (ZHANG, 2010).

Formacao neointima e hiperplasia neointimal: segundo Alberts (2002), este fenémeno
trata do desenvolvimento de uma parede ou camada de células do tipo musculares lisas. Esse
processo ocorre em um grande nimero de casos clinicos que sofreram o procedimento de
angioplastia. Quando ocorre um crescimento dessa formacao, esta € denominada hiperplasia
neointimal. Se esse aumento celular junto a parede ndo for controlado, o resultado é uma

estenose.

Lumen ou luz arterial: esse termo € usado para descrever 0 espaco intra-arterial por
onde € ocorre passagem de sangue, oxigénio e ions do meio bioldgico. De forma simples, pode

ser compreendido como didmetro Util da artéria.

Trombose: em seu trabalho, Witte (2005) traz como conceito para trombose o
surgimento ou presenca de um coagulo de sangue em vaso sanguineo. A oclusdo coronaria
trombonica é um fechamento subito na regido tratado com stent, devido a formacéo de trombos
(ASHBY, 2002).

Um coagulo é considerado uma anomalia quando presente em uma artéria coronaria,
fato esse constatado frequentemente em pacientes que apresentam complicagdes cardiacas,
sendo necessario, nesses casos, uma intervencao cirurgica chamada angioplastia (WITTE,
2005).

Fibroblastos: séo as células dominantes na constituicdo de um tecido conjuntivo.

Segundo Pober (1990), os fibroblastos tém um papel na constituicdo de fibrose, que causam a
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aterosclerose. Uma das formas de se medir a citotoxicidade de material € por meio de danos
causados a esse tipo de célula. Esses danos sdo mensurados e assim se permite classificar o

nivel biocompatibilidade do material testado.

Hemocompatibilidade: é considerada a compatibilidade de um material implantado
com o sangue. Se deve levar em consideracdo a ativagao da coagulagdo do sangue na interface
com o material e a resposta do sistema imunologico do organismo ao contato com o implante.
E frequentemente medida avaliando-se o dano causado pelo material & membrana de
eritrécitos. (POBER, 1990).

Transferrina: trata-se de uma proteina responsavel por regular o transporte de ions de
ferro no organismo humano (RATNER, 2004).

2.2 Endopréteses: Stents

Os stents coronérios foram inicialmente desenvolvidos na metade dos anos 80 do século
XX. As orteses vasculares vém ganhando grande espaco no cenario medico e substituindo
procedimentos como a “angioplastia de baldo plano” (POBA) nos casos de intervengdes

corondrias com procedimento cirdrgico, devido aos seus ganhos clinicos (IQBAL, 2013).

Em sua pesquisa, Garg (2010) relata que, sem davidas, 0 emprego da técnica de POBA
constituiu um ganho em relacdo ao tratamento de DCV. No entanto, mesmo com 0 avanco
trazido por essa técnica minimamente invasiva, se optou por interromper seu uso devido a
complicacgdes pos-operatorias; Em muitos casos, devido a memdria muscular, ocorria um novo

fechamento agudo do vaso e restenose.

A POBA foi um tratamento revolucionario. Porém, devido a estes problemas, foi
necessaria uma evolucdo. Para isso, as endopréteses coronarias (stent) foram projetadas para
dar suporte as paredes arteriais, tendo sido implantadas pela primeira vez por Stewart (1986).
Esse stent metalico auto expansivel, conhecido como “stent parede”, proporcionava o suporte

contra a constrigdo do vaso.

Os stents promovem o reestabelecimento dos vasos por meio do procedimento cirargico
de cateterismo, procedimento este que visa recuperar o limen arterial. Quando realizado o
cateterismo aliado ao uso de stents, tem-se a diminuicao da necessidade dos procedimentos para

a colocacao de marca passo (ASHBY, 2002).



36

No entanto, ocorreu a necessidade de uma desaceleracdo do uso desses procedimentos,
devido ao risco de resultar no surgimento de oclusdo coronaria trombonica. Esse fato pdde ser
observado em aproximadamente 18 % dos casos, em um periodo de apenas duas semanas apds
a implantacdo. Uma forma de melhorar o efeito da coagulagdo, e subsequentemente o
fechamento da artéria ao procedimento cirdrgico, foi a utilizacdo de anticoagulantes que
promovem a diminui¢do do sangramento e tempo de hospitalizacdo prolongada do paciente
(ASHBY, 2002).

Segundo Serruys (1994), os stents coronarios sé se tornaram aceitaveis apos estudos que
demonstraram, por meio de publica¢des, os impactos relevantes de importantes pesquisas que

resultaram no BeNeStent (Belgian Netherlands Stent), produzido por meio de fio de tantalo.

No ano de 1999, segundo registros, cerca de 84,2% das cirurgias coronarias executadas
nos EUA se valeram do uso de stents. O uso destes implantes promove diversas vantagens. No
entanto, estas drteses ainda eram associadas a trombose aguda e hiperplasia neointimal. Esse
crescimento intra-stent de cicatriz resultava em taxas de restenose entre 20 e 30 % (IQBAL,
2013).

Em seu trabalho, Igbal (2013) busca elucidar e esclarecer tdpicos sobre hiperplasia
neointimal, dentre os topicos mais importantes, e busca também a minimizacao de ocorréncias
dessas disfun¢des, visando reduzir as taxas de revascularizagdes que ocorreram em tratamentos
diferentes dos até entdo empregados se utilizando stents liberadores de farmacos (Drug-Eluting
Stent- DES).

As reacdes adversas provocadas pela presenca dos stents metalicos comercialmente
produzidos, sem recobrimento de farmacos ou até mesmo, em alguns casos, de implantes
contendo drogas, levaram os pesquisadores a buscarem novas rotas de tecnologias. As
publicacdes indicam que nos Ultimos quinze anos houve um crescimento de citacdes de estudos

ligados a oOrteses cardiovasculares bioabsorviveis (MORAJEV, 2010).

No inicio dos anos 2000, ja se falava sobre biomaterias metalicos em seu estado puro.
Davis (2003) relata que esses materiais sdo considerados a terceira geragdo dos biomateriais.
Ou seja, eles combinam compatibilidade com o meio implantado e bioldgico, bem como

cumprem a funcao especifica no local de implante.
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As pesquisas dos ultimos vinte anos buscam viabilizar o uso dos metais em seu estado
puro, como biomateriais degradaveis, pois estes materiais, em contato com o meio biologico,
passam a se degradar, tornando-se esta uma solucdo alternativa para evitar 0S riscos
apresentados pelos DES (MORAJEV, 2010).

As pesquisas relacionadas ao uso do ferro puro como um material potencialmente
aplicavel para producédo de endoproéteses se iniciaram ha aproximadamente quinze anos. Nelas,
busca-se demonstrar a eficacia do emprego desse metal. Porém, o atual problema encontra-se
na funcdo do mecanismo de corrosdo apresentado pela liga no meio arterial. Os metais
biodegraveis precisam de ajustes a fim de evitar a ocorréncia do processo de restenose ou outras
complicagBes pds cirdrgicas (HERMAWAN, 2010; MUELLER, 2012).

O meio biologico provoca a degradacdo da Ortese que esta em contato. Porém, um dos
principais entraves para seu emprego é a relacdo tempo de residéncia do material versus as
propriedades mecénicas do implante necessaria para garantir o completo reestabelecimento da
parede arterial (HERMAWAN, 2010; MUELLER, 2012).

2.2.1 Resposta a implantes endovasculares

Quando o corpo recebe um implante, surge imediatamente interface tecido/implante.
Logo ap6s o processo cirdrgico, a zona de interacao faz com que ocorra a absorcao de proteinas
fluidas existentes no sangue e nos tecidos (RATNER ,2004).

O pesquisador Ratner (2004) relatou em seu trabalho que o nivel da resposta do sistema
corporeo como um todo, em especial no local onde a ortese foi colocada, sdo reacdes
decorrentes de uma série de fatores, tais como a composicdo quimica do material a ser

implantado.

O tempo de permanéncia é um fator que determina a viabilidade da utilizacdo da értese
no corpo humano. A velocidade de corrosdo é decorrente do meio corpéreo, sendo que ocorre
como resultante da interacdo do meio com o material o processo de corrosdo e 0 surgimento
de subprodutos (RATNER ,2004).

O processo de degradacdo promove a modificagdo da superficie do implante, o que
afeta 0 aspecto morfoldgico da superficie, promovendo o surgimento de poros, aumento no

nivel de rugosidade, modificacbes na geometria e nas dimensdes. A quimica de superficie,
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consequentemente, € afetada, sendo esta um dos fatores que influenciam diretamente na

aceitacdo do implante pelo organismo (RATNER ,2004).

As lesBes que ocorrem no tecido arterial proxima ao implante podem ser consequéncias
de um processo resultante da uma sequéncia de inflamacéo e cicatrizagdo. Para este processo,
se da o nome de resposta corporal ao implante (foreign body reaction - FBR)( GOMES, 2003).

A FBR, quando resulta em um processo inflamatorio, pode ser dividido em dois
estagios: agudo e crénico (ANDERSON, 2008; GOMES, 2003).

O estagio agudo do processo inflamatério perdurara por um periodo que varia entre
horas ou dias, e tem como caracteristica a ocorréncia de uma migracao das proteinas, através
de fluidos, para o ponto de implantacdo, bem como pelas rea¢des neutrofilicas (ANDERSON,
2008; GOMES, 2003).

No estagio agudo, ocorre o alargamento dos vasos e um maior fluxo de sangue na
regido (GREWE, 2000). O implante faz com o organismo libere uma quantia numerosa de
proteinas ao tecido vizinho e ao sangue, e os neutrdéfilos se infiltram na interface, tendo como
resposta do organismo a formacdo de uma camada protetiva (PELJOVICH, 2010; DEBORAH,
2010; THOMSON, 2010).

As camadas protetivas sdo formadas quase imediatamente junto a parede do vaso. Em
seguida, os monocitos aderem a zona préxima ao implante, provocando o surgimento de
macrofagos. Apos essas reacdes, 0 corpo busca a eliminacdo do material através da ocorréncia
do processo de fagocitose (que inclui a rejeicdo do corpo a substancias estranhas) (POBER,
1990).

O pesquisador Pierce (1991) refere que a etapa final do processo da FBR é por meio
do envolvimento do corpo estranho (implante) por involucro vascular que possui uma
espessura que varia entre 50 e 200 um. Esse involucro prevenira a interagao subsequente ao

procedimento cirdrgico da 6rtese com o tecido vizinho.

Em seu trabalho, Peuster (2001) relata que nos primeiros seis meses existe um risco de
ocorrer restenose em aproximadamente 30 a 40% dos processos cirurgicos ligados a corre¢oes
de lesGes relacionados a artérias coronarias. Em cirurgias de angioplastia, o processo de

restenose € o fator mais critico que pode causar o0 insucesso nos pas-operatorios (GARG, 2010).



39

2.2.2 Tipos de drteses endovasculares (Stents)

Os pesquisadores Peuster (2001) e Sumita (2004) relatam, ao surgirem, que 0s stents
arteriais promoveram um marco revolucionario no campo cirurgico, melhorando as respostas
nos pés-operatorios de procedimentos de revascularizagdo. Sua colocacdo tornou-se uma
técnica de desobstrucéo arterial. O implante de stent tornou-se o padrdo de atendimento para

intervencOes corondrias percutanea.

Durante uma década, a utilizacdo de stents poliméricos duraveis ou mesmo revestidos
com farmacos foram uma tendéncia, pois possuem como objetivo a reducdo da reestenose
angiogréfica e clinica, 0o que representa um avan¢o em comparagdo com stents metélicos
tradicionais (PEUSTER, 2001; SUMITA, 2004).

Posteriormente, as pesquisas mostraram que a utilizacdo desses materiais causa uma
certa preocupacdo, pois os residuos de materiais (polimeros) ndo sdo bioabsorviveis apds um
ano de residéncia em ambiente corpéreo (PARK, 1992; STETTLER, 2007).

Os materiais poliméricos, ap6s um ano em residéncia no corpo, podem ocasionar
reacOes inflamatdrias, resultando no surgimento de trombose muito tardia (PARK, 1992;
STETTLER, 2007).

Os pesquisadores Mani (2007) e Painter (1995) relacionam os efeitos da cicatrizagdo
retardada, re-endotelizagcdo, bem como inflamagdes e reacdes de hipersensibilidade cronicas,

sendo descritas como mecanismos patofisiolégicos que conduzem a trombose tardia.

Com o passar dos anos, 0s materiais de stents poliméricos iniciam o processo de
degradacdo quando em contato com meio corp6reo, provocando o surgimento dos residuos que
podem causar ou contribuir para um processo inflamatorio junto a parede do vaso, em casos de
menor impacto. Em casos de severo impacto no paciente, pode ocorrer a obstrucdo arterial e
consequentemente resultar em trombose tardia (LOCHBIHLER, 1997; MANI, 2007,
PAINTER, 1995).

Os materiais bioabsorviveis se tornaram uma alternativa com intuito de melhorar a
seguranca e eficacia dos stents. Logo, 0 objetivo é que estes materiais sejam metabolizados em
fluidos corpdreos dentre um periodo de seis a nove meses (vinte e quatro a quarenta e oito
semanas) (PEUSTER, 2006).
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2.2.3 Classificacéo de stents

Em sua publicagdo, Morajev (2011) classifica os stents coronarios em trés grupos:
metalicos, metalicos revestidos (cobertos com Farmacos) e bioabsorviveis (metalicos e

polimericos).

Patent Insight Pro™ (2010) usa dois métodos de classificagdo: o primeiro consiste em
relacionar com o tipo de aplicacdo que seré dado ao implante; o segundo esta relacionado ao

tipo de material que a prétese € produzida.

Em relacéo a aplicagdo, Patent Insight Pro™ (2010) descreve possiveis subdivisdes das
Orteses arteriais em diferentes areas de aplicacdo. Ou seja, 0s stents que sdo implantados em
artérias que passaram pelo processo de reestenose, ou retrombose, e usados em artérias do
abdémen. Outra possivel utilizacao é em artérias do peito, dos rins e das coxas. E ainda existem
stents que se diferenciam pelo seu uso na artéria carotida, usados no tratamento de

aterosclerose e do cancer.

Patent Insight Pro™ (2010) descreve que é possivel se classificar os stents em relacéo
ao tipo de material, podendo ser fabricados a partir de polimeros ou metais. Os stents metalicos
e poliméricos ainda podem ser subclassificados em duraveis ou bioabsorviveis, revestidos ou

ndo com drogas (Patent Insight Pro™ , 2010).

Os implantes metalicos se subdividem em ligas fabricadas de aco inoxidavel, cromo-
cobalto, ligas metélicas de magnésio, ferro puro, ligas de niquel-titdnio (NITINOL), platino-

iridio, tantalo e titanio (Patent Insight Pro™ , 2010).

Patent Insight Pro™ (2010) relata que stents deve reunir no minimo trés caracteristicas
descritas, podendo conter mais. Um material sempre apresentara uma aplicagdo, possuira um

tipo de material e conterad ou ndo revestimento de farmacos.

2.3 Biomateriais

Williams (1987) foi um dos primeiros a definir o que abrange o termo “ciéncia dos
biomateriais”. Em seu trabalho, ele descreve como “o estudo da estrutura e das propriedades
dos biomateriais e 0s mecanismos pelos quais eles interagem com os sistemas biologicos e seu

desempenho no uso clinico”.



41

O termo “biomateriais” vem sendo utilizado ha décadas, aplicado para materiais que s&o
considerados biocompativeis, devendo atender a uma série de caracteristicas em termos de
propriedades fisicas, mecéanicas (dureza e ductilidade), microestruturais, quimicas, tolerancia a
crescimento celular (células in vitro) e eletroquimicas (resisténcia a corrosdo) (BORDJI, 1996;
RATNER, 2004).

A engenharia aplicada aos biomateriais bioabsorviveis € uma area que necessita de
estudos e planejamento, pois, dependendo do processo de corrosao, o implante passa a liberar
substancias que, ao interagir com o ambiente corp6reo, podem ocasionar problemas (GARG,
2010; SHABAT, 2011).

O processo de biocorrosdo promove a formacéo de produtos e subprodutos, “residuos”.
Os materiais bioabsorviveis necessitam ser controlados, levando em consideracdo o seu tempo
de permanéncia no organismo, velocidade de liberacdo destes produtos e as propriedades
mecanicas, de forma a garantir a reabilitacdo da funcéo perdida, sem comprometer o organismo
do paciente (GARG, 2010; SHABAT, 2011).

Os stents bioabsorviveis devem ser dissolvidos antes que ocorra o crescimento celular,
ocasionando um novo fechamento da artéria. (GARG, 2010; SHABAT, 2011).

2.3.1 Definigdo de biomateriais e biocompatibilidade

A biocompatibilidade € um campo que atrai a atencdo dos pesquisadores desde de 1940.
Dentro deste termo, esta contemplado tudo que esté ligado a implantes médicos, incluindo suas

interacdes benéficas e prejudiciais ao corpo (NAAHIDI, 2013).

A definicdo de biocompatibilidade vem sofrendo mudancgas ao longo do tempo. Em 1987,
biocompatibilidade foi formalmente definida como “A capacidade de um biomaterial para
executar com uma resposta adequada do hospedeiro na aplicacdo especifica.” (WILLIAMS,
1987).

Para Davis (2003), o termo “biocompatibilidade” tem o significado de “qualidade de um
material ndo apresentar efeitos tdxicos ou nocivos em uns sistemas bioldgicos”, pois nessa
época ainda ndo existia desenvolvimento de materiais com funcgdes especificas no local do

implante.


https://www.sciencedirect.com/topics/immunology-and-microbiology/host-response
https://www.sciencedirect.com/topics/immunology-and-microbiology/host-response
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Hudson (2010) e Hook (2010) trouxeram uma definicdo mais moderna para o0 termo
“biocompatibilidade”, sendo descrito como “uma expressdo da benignidade da relagdo entre
um material e seu ambiente biologico”. Ou seja, um material biocompativel é aquele que

apresenta reagdes brandas ao interagir com o organismao.

Naahidi (2017) traz como conceito “Todo material que tem como carateristica a interacéo
com o ambiente corpdreo de forma segura e eficaz”. O autor ainda salienta que esta definicdo

engloba a avaliacéo das respostas regenerativas dos tecidos e dos meios biolégicos envolvidos.

A palavra “biomaterial” é utilizada com vérios significados nas publicacbes em meio

corrente e cientifico.

Uma das definicdes mais aceitas atualmente para o termo “biomaterial” é de “Todo
material destinado a interagir com sistemas biologicos para avaliar, tratar, aumentar ou
substituir qualquer tecido, 6rgdo ou fungdo do corpo” (BARRERE, 2008; O’BRIEN, 2011;
WILLIAN, 1999; WILLIAMS, 2009).

Em outras palavras, um biomaterial € um material biocompativel, podendo ser de origem
natural ou produzida de forma artificial, aplicado para substituir ou apoiar alguns dos tecidos
ou 6rgaos (DOROZHKIN, 2010).

Para os autores Huebschi (2009), Manam (2017) e Recum (1998), o termo “biomaterial”
pode ser empregado de maneira mais ampla, estando comprometido todo e qualquer aparelho
aplicado a area médica. Quando empregado neste sentido, é definido pelos autores como
“Qualquer aparelho, instrumento, maquina, implemento, dispositivo, calibrador ou in vitro
reagentes, material, software ou outros artigos afins ou semelhantes, destinados a serem
utilizados, em combinacdo ou sozinhos, para a interacdo com o corpo humano, a fim de
tratamento, monitorizacdo, prevencdo, diagnostico, investigacdo, controlo da concepcéo,
sustentar ou apoiar a vida bem como descontaminacdo de aparelhos médicos ”. (HUEBSCH,
2009; MANAM, 2017; RECUM, 1998).

2.3.2 Evolucéo dos biomateriais

Nas ultimas décadas, ocorreu um crescimento nos investimentos que visavam o

desenvolvimento de materiais e tecnologia de fabricacéo de Orteses biodegradaveis. Os avancos
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da tecnologia e o surgimento de biomateriais inovadores tém melhorado seu desempenho e

ampliado suas aplicac@es a diversos implantes e variados usos (HOLZAPFEL, 2013).

No inicio, muitos materiais foram testados, sendo estudadas inicialmente suas reacdes a
curto prazo, havendo divergéncias para os critérios de escolha. Para obtencdo dos primeiros
dispositivos médicos, tais como proteses dentarias, foram usados materiais de ceramica,
polimeros, compdsitos e um namero restrito de metais convencionais (VAN DER GIESSEN,
1996).

Com o0 aumento da expectativa de vida da populacdo mundial, o que resultou em uma
maior longevidade da populagdo mundial, se fez necessario pesquisas e desenvolvimento de
novos materiais, procedimentos e tecnologias, bem como determinacdo de parametros de
escolha para o tratamento de cada tipo de aplicacdo e patologia sofridas pelos pacientes
(MOLEMAN, 2012; HOLZAPFEL, 2013).

A maior média de idade da populacdo mundial fez ocorrer um crescimento na demanda
por implantes, pois com o passar dos anos é necessario que sejam substituidos e reparados 0s
tecidos moles e duros, como 0ssos, cartilagem, vasos sanguineos ou mesmo 6rgdos inteiros
(MOLEMAN, 2012; HOLZAPFEL, 2013).

Ao longo do tempo, a defini¢do da natureza essencial de um biomaterial vem passando
por atualizacdes e modificacBes quanto a sua abrangéncia, sendo este um processo que ainda
estd em curso (Figura 5). Os materiais utilizados para aplicacGes biomédicas podem ser
agrupados aproximadamente em trés tipos principais: bioinertes, bioreativos e bioativos. Esta
classificacdo ocorre conforme a resposta corpérea do tecido adjacente ao implante
(HOLZAPFEL, 2013).

Existem materiais que atualmente sdo clinicamente usados, pois se tratam de
consolidados e suas propriedades sédo conhecidas e bem definidas. Outro grupo de materiais se
trata de alvos de pesquisa e ainda precisam ser melhor entendidos, conforme a Figura 5
demonstra (HOLZAPFEL, 2013).
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Figura 5 - Evolugdo de Biomateriais
Fonte: Holzapfe (2013).
Quando o implante ndo apresenta nenhuma interagdo com o tecido adjacente, ele recebe
a classificacdo de bioinerte. Estes materiais devem dar suporte a estrutura lesionada, sendo
materiais biocompativeis um exemplo desse tipo. Em implantes produzidos de ligas metalicas
tradicionais, tais como o AISI 316-L, os materiais ainda podem ser de origem polimérica ou
ceramica (HOLZAPFEL, 2013).

O material, quando promove uma interacdo com o tecido adjacente, serd denominado
de bioreativo. Sdo exemplos deste tipo de matérias os bioativos e 0s biodegradaveis
(HOLZAPFEL, 2013).

Os principais focos na Gltima década de pesquisas em biomateriais estdo voltados para o
desenvolvimento de materiais bioativos, componentes que tém como caracteristica permanecer
por um tempo determinado no interior do organismo. Os implantes deste grupo destacam-se
por promover estimulos em tecidos proximos, visando a reparacao, ao inves da substituicdo. Os
materiais necessitam interagir de forma benéfica. Por exemplo, o crescimento do 6rgéo ou

estrutura lesionada recebera a denominacéo de “bioativo” (HOLZAPFEL, 2013).

Uma gama destes materiais € atualmente bem aceita, podendo ser aplicada na medicina

de forma corrente, pois suas caracteristicas sdo bem conhecidas. Porém, existem materiais que
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necessitam passar por melhores estudos, devendo ser caracterizados antes de serem liberados
para o uso comercial (HOLZAPFEL, 2013).

A propriedade de biodegradacdo é um fator buscado para os implantes bioreativos, pois
permitem que o material promova a interacdo com o paciente somente pelo tempo minimo
necessario. As atuais pesquisas dos materiais bioativos visam obter uma melhor resposta
corporea, sendo de extrema relevancia a otimizacao das interfaces entre a superficie do implante
e o tecido hospedeiro (HOLZAPFEL, 2013).

Os materiais bioabsorviveis sdo biodegradaveis, e possuem uma vasta gama de aplicaces
potenciais. Estes tipos de materiais participam ativamente no processo de regeneracédo do tecido
danificado por estimulacdo de respostas celulares especificas ao nivel molecular
(HOLZAPFEL, 2013).

Os materiais biomimética sdo materiais bioativos que estdo ainda em fase de pesquisa,
buscando atender aos requisitos para o projeto. Normalmente, tratam-se de estruturas
tridimensionais que visam dar suporte ao tecido, reconstruir a natureza do tecido perdido ou

orgao afetado, buscando normalizar as fungdes perdidas ou reduzidas (HOLZAPFEL, 2013).

Os stents, com o passar dos anos, precisaram evoluir. Anteriormente, eram projetados
com materiais bioinertes, sendo meramente necessario que o material ndo apresentasse reacdes
adversas. O conceito atual para stents é que ndo precisem ficar no organismo por mais tempo

do que o necessario para recuperacdo do lumen arterial (GARG, 2010; SHABAT, 2011).

As pesquisas voltadas para materiais aplicados a stents tém sido desenvolvidas nas
ultimas décadas, primeiramente se utilizavam implantes metalicos bioinertes. Posteriormente,
estudaram-se polimeros. Ambos materiais demonstraram reacdes adversas, tais como a
restenose (crescimento celular no interior da artéria que causa sua obstrucao) ou inflamagoes
do tecido vizinho ao implante, tendo esses materiais ainda a limitacdo da baixa resisténcia radial
(SUSAWA, 1993; TAMBURINO, 2009; VAN DER GIESSEN, 1996).

2.3.3 Mercado de Biomateriais.

O envelhecimento da populacéo, ligado a sua maior longevidade, faz com que o risco de
complicagBes aumente. Em sua pesquisa, Holzapfe (2013) relata que um ndmero cada vez

maior de pacientes tem passado por situacdes de doencgas cardiacas. Os tratamentos cirdrgicos
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ligados a correcdes destes casos vém crescendo, e por consequéncia ocorre o crescimento da

demanda e do mercado de biomateriais aplicados a este uso.

O estudo realizado por Holzapfe (2013) buscou identificar quais eram as principais
aplicacdes dos materiais. Os nUmeros demonstraram que a maior demanda por implantes esta
ligada ao uso ortopédico, sendo seguido por dispositivos aplicados a uso cardiovascular.
Estudos indicam que os gastos envolvendo biomateriais que se aplicam a dispositivos voltados

para o tratamento de doencas cardiacas iriam duplicar nos anos subsequentes.

No ano de 2013, ocorreram 1,5 milhdes de casos ligados a aplicacdes ortopédicas,
equivalendo a uma movimentacdo na economia de US $ 10 bilhdes em biomaterias
(HOLZAPFEL, 2013).

No entanto, no ano de 2018 a Industry experts publicou os numeros do mercado de
biomateriais referentes ao ano anterior, também projetando os nimeros para 0s proximos anos.
Para 2017, foi estimado uma movimentacdo de US $ 33,7 bilhdes ligada a industria de
biomateriais. Ja para 2023, projetou-se um fluxo econdmico equivalente ao valor de US $ 77

bilhGes, 0 que equivale a um crescimento anual proximo de 14,7% ao ano (EXPERTS, 2018).

2.3.4 Materiais aplicados a stents

No ultimo século, muitos materiais vém sendo empregado como stents. O aco
inoxidavel, que é uma liga resistente a corroséo, foi introduzido como um material de grande
destaque, sendo uma das ligas mais utilizadas, pois permite a producdo de uma vasta
quantidade de proéteses e érteses (ALICEA, 2004; GHOSH, 2011; WOLOSKER, 2008).

As Ligas de Memodria de Forma (Shape Memory Alloy- SMA) foram uma inovagédo no
inicio dos anos 2000. Estes materiais sdo uma revolucdo para os tratamentos com stents. Além
desta aplicacdo, os SMA podem ser empregados a Orteses ortopédicas e odontoldgicos, por
exemplo (ALICEA, 2004; GHOSH, 2011; WOLOSKER, 2008).

Os primeiros materiais metalicos empregados a endoproteses metalicas apresentaram
reacOes adversas ao organismo, promovendo desta maneira a necessidade de se buscar novas
solugdes. O recobrimento dos implantes foi uma solucéo para garantir uma melhor resposta
dos tecidos proximos. O revestimento dos stents pode ser aplicado a diferentes tipos de
materiais, possuindo morfologias distintas (HERMAWAN, 2010; SHABAT, 2011).
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Pesquisas voltadas a prevencdo de reacOes adversas ocasionadas por implantes vém
sendo realizadas, tendo como enfoque novos materiais biomédicos que estdo sendo
desenvolvidos com o objetivo de minimizar as reacdes adversas (inflamatorias) e buscar a

extingdo da reestenose nas areas implantadas (GALYFOS, 2015).

A primeira pesquisa envolvendo Orteses endovasculares de ferro puro degradavel por
mecanismo de corrosdo foi divulgada em 2001. Esse conceito de biodegradacao por corroséo
comecou a abranger ligas de magnésio (Mg) (AE 21), contendo terras raras com resultados
encorajadores (HEUBLEIN, 2003).

No entanto, as ligas de magnésio, apesar de apresentarem elevada taxa de degradacdo (até
3 meses apds a implantacdo), também tém como caracteristica a baixa ductilidade, sendo que a

producdo do tubo matriz e a etapa de expansédo por baldo se torna dificil (MANI, 2007).

Pesquisas anteriores mostraram que o ferro puro apresenta potencial para aplicagdo na

fabricagdo de Orteses endovasculares degradaveis em meio corpéreo (PEUSTER, 2006).

Devido a proximidade entre as propriedades, bem como a aplicacdo no organismo, o
material bioabsorvivel estudado nessa pesquisa (ferro puro) foi analisado apenas considerando

0s stents metélicos fabricados a partir de aco inoxidavel e do magnésio e suas ligas.

2.3.5 Propriedades de stents

Este capitulo busca revisar os recentes desenvolvimentos na concepcao e avaliacdo de
materiais metalicos para stents biodegradaveis. Também introduz 0s novos processos
metaldrgicos que poderiam ser aplicados para a producéo de stents bioabsorviveis metélicos e

seu efeito sobre as propriedades mecéanicas.

O uso de proteses cardiovasculares tem como objetivo garantir o reestabelecimento da
janela arterial. A angioplastia € um dos procedimentos cirdrgicos mais usados visando a
normalizagdo da vida do paciente e o uso dos stents é frequentemente aplicavel (GHOSH,
2011; MORAVEJ, 2013).

Os stents devem possuir propriedades mecanicas adequadas de forma a suportar as
forcas radiais impostas pela parede arterial, ou seja, 0 material deve ser resistente a presséo

imposta a ele, fazendo com que ndo ocorra um novo fechamento do limen arterial. O implante
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ndo deve ser comprometido, pois sua falha pode comprometer as paredes dos vasos cardiacos.
Portanto, é necessario que a tensdo e a deformacéo do material candidato a este fim sejam
corretamente caracterizadas (GHOSH, 2011; MORAVEJ, 2013).

Os materiais bioabsorviveis aplicados aos stents sdo atualmente fontes de pesquisas,
pois ainda ndo se encontrou um material que consiga atender plenamente todas as
caracteristicas necessarias para esta aplicacdo (AL-MANGOUR, 2013; MORAVEJ, 2011).

Os implantes devem ser capazes de produzir o minimo de trauma ao paciente. Neste
sentido, os stents metalicos biodegradaveis sdo uma alternativa viavel, pois permitem que o
limen arterial se recupere. Os pesquisadores vém buscando o desenvolvimento de materiais
que sejam mais eficientes, ou seja, permitir o reestabelecimento da fungdo perdida com o
minimo de trauma ao paciente atualmente (AL-MANGOUR, 2013; MORAVEJ, 2011).

Os materiais metélicos bioabsorviveis possuem a capacidade de se degradar quando
interagem com 0 organismo, sem apresentar reaces adversas. Por estas e outras razfes, sdo
descritos como inteligentes (PEUSTER, 2001).

Os stents bioabsorviveis tem como caracteristica ficarem somente no organismo pelo
tempo necessario para o reestabelicimento da fungdo perdida. Estes materiais podem
potencialmente substituir os tradicionais metais empregados para Orteses cardiovasculares, que
sdo resistentes a corrosdo (COLOMBO,2000; ERNE, 2006; PEUSTER, 2001; SAITO, 2005).

Estudos indicam que os implantes que visam o reestabelecimento do limen arterial
possuem um papel temporario, somente pelo tempo necessario para o remodelamento e
cicatrizacdo da parede do vaso. Ao acompanhar a recuperacgao dos pacientes, foi constatado
que o periodo de 6-12 meses ap6s a implantacdo é o suficiente para a janela arterial estar em
sua forma normal (COLOMBO,2000; ERNE, 2006; PEUSTER, 2001; SAITO, 2005).

A corrosdo é considerada como uma falha na metalurgia. Porém, para 0s materiais
bioabsorviveis degradaveis, a corrosibilidade se torna uma vantagem para a sua aplicacao, uma
vez que as propriedades mecanicas necessarias para se tornar um potencial material aplicado
a Orteses cardiovasculares devem ter valores idealmente proximas ao do aco inoxidavel AlSI
316-L, material metalico tradicionalmente aplicado a stents de modo a proporcionar suporte

mecanico a artérias doentes (SAITO, 2005).
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O aspecto de ndo toxicidade é um fator importante para implantes metalicos, pois 0s
produtos da degradacao sao jogados na corrente sanguinea e absorvidos pelo organismo. Logo,
as ligas a base de ferro e magnésio se tornam potenciais materiais aplicaveis a stents
biodegradaveis, uma vez que tanto o Fe como o Mg sdo de facil absor¢do pelo organismo
(PEUSTER, 2001; 2006).

Em seu trabalho, Garg (2010) relata que stents metalicos que passam pelo processo de
expansdo por baldo devem possuir a caracteristica de sofrer deformacéo plastica e entdo manter

a dimens&o imposta ao final do processo de insuflagéo.

Os materiais que serdo aplicados a stens devem apresentar uma serie de propriedades
e caracteristicas que ajudem a promover o reestabelecimento do paciente. O implante aplicavel
ao uso cardiovascular deve reunir propriedades mecanicas, fisicas e quimicas adequadas para

Seu uso.

A razdo de expansdo radial € a primeira caracteristica que deve ser observada em

materiais candidatos a serem usados para as aplicacGes em endoproteses cardiovasculares.

Os stents devem possuir uma razdo de expansdo adequada, ou seja, o implante deve
suportar a for¢a imposta a ele pelo bal&o ao ser inflado, devendo a deformacao estudado, pois
¢ uma das propriedades chaves do material (ANDRADE, 2018; CHAMIE, 2009; SALLES,
2008).

A ductibilidade é uma propriedade mecanica essencial para stents afim de suportar a
deformacéo plastica imposta durante o insuflamento (expanséao) do baldo. Os materiais devem
possuir uma razdo de expansdo superior a 40%. A geometria do implante é um ponto chave
durante o projeto, sendo este fator critico e devendo o material possuir uma ductibilidade
compativel com a deformacdo imposta até que o material esteja de acordo com a parede do
vaso (ANDRADE, 2018; CHAMIE, 2009; SALLES, 2008).

O segundo requisito para um material ser aplicavel a stents esta ligado a propriedade
mecanica da resisténcia a compressao, pois a parede arterial impde uma forga que tenta retornar
a area ao estado de fechamento do vaso. Portanto, o material deve possuir como carateristica
uma resisténcia radial & deformac&o, devendo o stent ter a minima resposta de retracéo frente

a tensdo imposta pela parede do vaso durante o periodo de reestabelecimento da janela arterial.
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Dessa forma, evita-se a ateroscler6tico sem romper ou ceder excessivamente (ANDRADE,
2018; CHAMIE, 2009; SALLES, 2008).

A flexibilidade € uma propriedade de suma importancia para stents, sendo este o
terceiro critério de elegibilidade de um material. Essa propriedade é de fundamental
importancia para o implante se remodelar a artéria, além de facilitar seu deslocamento através
das artérias até o local de implantacdo (ANDRADE, 2018; CHAMIE, 2009; SALLES, 2008).

Um implante deve possuir a caracteristica de radiopacidade, propriedade que permite
que o material possa ser visualizado por meio da fluoroscopia. Stents que possuem essa
caracteristica podem ser guiados, possibilitando, desta maneira, ser posicionado de forma
precisa. O nivel de radiopacidade é o quarto critério de elegibilidade, pois permite o
acompanhamento do implante em todas as fases do procedimento operatério. E mesmo no
processo pos cirurgico é possivel verificar se o implante permanece de forma correta
expandido (ANDRADE, 2018; CHAMIE, 2009; SALLES, 2008).

O material a ser a aplicado ao stent deve atender aos critérios de biocompatibilidade.
Ou seja, durante o periodo que o material permanecer presente no organismo deve apresentar
o menor nivel de reagdes adversas ao paciente, podendo serem estas de natureza toxica ou
carcinogénicas quando para implantes vascularizantes (BERTRAND, 1998; MESNIER, 2018;
THAMARASEE, 2014).

Um implante pode apresentar uma série de reacdes adversas durante sua estadia.
Portanto, é necessario que o material provoque o menor nivel de reacGes adversas. Por este
motivo, uma das caracteristicas mais importante para os stents é a sua capacidade de receber
um recobrimento de farmacos. Portanto, a capacidade do material de ser dopado e liberar 0s
farmocos de maneira controlada € um dos critérios de elegibilidade para os stents (ANDRADE,
2018; CHAMIE, 2009; SALLES, 2008).

2.3.5.1 Caracteristicas mecanicas, dimensionais e microestruturais esperadas

para stents

Os pesquisadores Bordji (1996) e Chen (2013) relatam que todos materiais aplicados a
areas médicas devem possuir uma relagéo de caracteristicas mecénicas adequadas. Um implante

deve possuir uma resisténcia de maneira a suportar os esforcos em seu manuseio. Logo, é
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necessario mensurar as propriedades do material por meio de ensaios de dureza e ductilidade.

Esta segunda ¢ obtida através da curva de compressao x deformacéo, ou curva de escoamento.

As propriedades mecanicas sdo costumeiramente tratadas como critérios de
elegibilidade. Um bom projeto se inicia ao se determinar se o0 material possui a capacidade de

suportar as tensbes geradas pelo vaso sanguineo.

Os materiais aplicados aos stents deve reunir uma combinacdo de propriedades de
ductibilidade e flexibilidade, devendo os materiais possuirem um equilibrio entre estes dois

atributos. Outro ponto importante € a resisténcia mecénica (LI, 2012; GARG, 2010).

Segundo Witkowski (2000), os stents possuem a necessidade de serem confeccionados
a partir de materiais que suportem os esforcos impostos pelo baldo-cateter. Os processos
cirdrgicos que se utilizam de stents sdo conduzidos até a posicdo em que o fluxo sanguineo
esta obstruido. O implantado, quando posicionado na artéria, sofrera uma pressdo por um

baldo-cateter, e desta maneira a endoprotese ird adquirir a geometria definitiva.

No intuito de se alcancar o didmetro maximo do implante, sdo aplicadas pressdes
radiais entre 5 e 7 atm (0,6 MPa). No entanto, para se alcancar essa pressao é exigido que o
material seja submetido a forcas radiais entre 18 e 21 N para que assim ocorra a expansao do
implante (stent) (NOGUEIRA, 2011; HERMAWAN, 2013).

O aco do AISI 316-L é um material comercialmente aplicado para stents. Os implantes
produzidos da liga AISI 316-L permitem que se projete stents que suportem uma expansao até

110 % do seu diametro inicial. Ou seja, é possivel que o stent dobre seu tamanho inicial.

O magnesio (Mg) é um material bioabsorvivel que foi testado para ser aplicado como
stent. O Mg e suas ligas tém apresentado um menor nivel de ductibilidade em comparacéo aos

materiais tradicionalmente utilizados para stents.

A deformacgdo do Mg e suas ligas foi de no maximo 30% durante o processo de
insuflamento por baldo, o que demonstra um empecilho para seu emprego com as atuais
geometrias encontradas no mercado de implantes cardiovasculares. A expansao do baldo causa
0 surgimento de tensdes no material, podendo dessa forma acarretar em aparecimento de

microtrincas, que por sua vez tem potencial para resultar na fratura prematura da estrutura.
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Segundo Hermawan (2013), € necessario que o material aplicado a stents tenha como
caracteristica alongar-se, no minimo, entre 30 e 50 %, levando em conta as atuais geometrias
comercialmente usadas. As deformacdes impostas aos stents devem ser suportadas pelo
material, de maneira que a integridade ndo seja comprometida pelos esfor¢os impostos, ndo

resultando em fraturas. Para isso, sd0 necessérias a andlise das curvas tenséo x deformagao.

Os stents necessitam possuir um dimensional preciso. Geometria, espessura e forma
sdo pontos frequentemente observados no projeto, sendo estes fatores de grande importancia.
Este tipo de ortese tem como didmetro externo podendo variar entre 2,5 a 4 mm, e sua
espessura de parede entre 0,1 e 0,25 mm (OKUBO, 2001).

O ferro puro possui a capacidade de deformacdo (alongamento) proxima a 50%.
Tendo em vista estas as caracteristicas descritas até 0 momento, este material € um promissor
candidato ao uso em préteses vascularizamtes devido ao seu alto modulo elastico e resisténcia
radial. Esses fatores sdo indicadores de que o ferro pode vir a ser um futuro material aplicado
a estruturas com paredes de pequena dimensdo (100 a 300 um), se tornando mecanicamente
viavel para emprego em stents (HERMAWAN, 2013).

Os implantes devem possuir uma estrutura homogenia, pois desta maneira é possivel se
ter um maior controle da interacdo do material com o meio. E necesséario que os materiais
candidatos a serem usados para implantes sejam avaliados em relacdo a sua composicéo da liga,
tamanho de grdo, presenca de impurezas e defeitos estruturais. O material pode ser
caracterizado por meio da visualizacdo da microestrutura dos materiais com o uso de
microscopio optico e ou MEV (BORDJI, 1996; VAN VLACK, 2000).

Ademais, o controle microestrutural é outro fator que resulta diretamente em suas
caracteristicas mecanicas e corrosivas. Os principais fatores que deve-se levar em conta sdo o
tamanho de gréos e suas fases constituintes. E possivel projetar estas caracteristicas por meio
de modificacdo da composicao quimica do material e/ou com a introducdo de falhas estruturais
(microporosidade) e/ou realizando-se um processo de conformacéo que provoque alto indice
de cisalhamento ao material (HERMAWAN, 2008).

As propriedades mecanicas tipicas dos principais materiais utilizados na fabricacao de

stents sdo mostradas na Tabela 1.
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Tabela 1 - Propriedades Mecanicas dos principais materiais utilizados para fabricacdo de stents.

Médulo Limite de Limite de Resisténcia
Material de Young | Escoamento RE mecanica - Gmax Alor;g[%?wlento Dureza
E [GPa] [MPa] [MPa] 0
Aco Inoxidavel (316-L)| 189-205 250 620-695 40-52 320-350 HB
Liga de Ti 55-117 700-950 758-1200 10-33 241-375 HB
Liga Mg 41-45 162 65-258 3-13 57-69 HV
Polimero (PLA) 1,6-2,4 - 60-82 8,5-9,3 17-19 HV
Fe Puro (fundido) 205 150 280 50 80 HB
Fe Puro (MPI) 150 100-109 231-253 50-55 30-50 HB

Fontes: (ASTM F2081 - 06, 2017; IMGRUND, 2013; GARG; 2010; LEVESQUE, 2008; MARTINS, 2015)

Um ponto chave a ser observado em implantes é o acabamento superficial, pois a
interacdo do implante com o meio serd determinada pela quimica de superficie e o relevo desta.
Essa caracteristica esta ligada ao meio produtivo e ao acabamento final do processo.
Fisiologicamente, essa propriedade esta ligada a endotelializacdo por meio da energia livre
superficial (HABIBZADEH, 2014, NAGARAJA, 2018; PALMAZ, 1999)

Salienta-se que o material, ao sofrer tratamento superficial, melhora a interacdo com
diferentes tipos de células, influenciando a hidrofobicidade das superficies na interagdo com
diferentes tipos de células e proteinas do sangue. As células tendem a aderir melhor em
superficies hidrofilicas do que as superficies hidrofébicas. Essa tendéncia é mostrada na Figura
6 (SHENA, 2009; TANG, 2010).

A realizacdo de procedimentos de acabamento posteriores a fabricacdo, tal como o
Polimento Eletroquimico (PEQ), é tipicamente aplicada em stents metalicos, em Orteses
permanentes como 0 a¢o inoxidavel AISI 316-L (316-L-SS) e testes com variagdes no
processo de polimento e na composicdo quimica em correntes variaveis (HABIBZADEH,
2014).

Em seus trabalhos, Palmaz (1999) e Nagaraja (2018) estudaram as propriedades
superficiais de materiais aplicados a stents. O objetivo da pesquisa realizada foi a relagédo do
acabamento superficial versus a resposta biologica a liberacdo de ions metalicos in vivo, se
avaliando a biocompatibilidade do material. As amostras foram implantadas em artérias iliacas

de mini porcos por um periodo de 6 meses.


https://www.sciencedirect.com/science/article/pii/S1742706118301673#!
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Figura 6 - 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 (2009).

Na ocasido, foi verificado as reac6es corporeas do animal apds implantacao e posterior
a remocdo da artéria. No entanto, o0s stents com acabamento superficial ndo
otimizado apresentaram niveis significativamente maiores de niquel na artéria circundante em
comparagdo com os stents polidos (NAGARAJA, 2018).

Palmaz (1999) descreve a importancia da distribuicdo e orientacdo dos sulcos em
stents. O estudo indicou que superficie do implante contendo ranhuras paralelas bem
distribuidas promovem a endotelizacdo. E descrito que o implante necessita apresentar um

controle dos sucos superficiais do implante, inclusive em nivel microscépico.

A distribuicdo homogenia de sulcos orientados na mesma direcdo do fluxo sanguineo
promoveu um aumento da taxa de migracdo de células endoteliais em até 64,6% quando

comparado a superficies de controle lisas (PALMAZ, 1999).

As superficies de AISI 316-L-SS tratadas com PEqQ proporcionaram uma melhoria
not&vel na resisténcia geral & corrosdo e no potencial de pite. Além do que, ligagdo de Células
Endoteliais (CE) e Células Musculares Lisas (CML) as superficies AISI 316-L-SS revelou um
efeito positivo da consequéncia do PEq, ocorrendo uma preferéncia para fixacdo CE. Isso


https://www.sciencedirect.com/topics/materials-science/surface-finishing
https://www.sciencedirect.com/science/article/pii/S1742706118301673#!
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indica que as superficies tratadas poderiam ser endoteliais mais rapidas que as superficies ndo
modificadas (HABIBZADEH, 2014).

A pesquisa de Nagaraja (2018) mostrou que liberacdo de ions metalicos em stents é
maior em materiais que ndo recebem o tratamento de polimento. Essa resposta pode promover
0 aumento da estenose com potencial para inflamagéo localizada em comparagdo com stents
polidos (NAGARAJA, 2018).

Os resultados demonstram que o polimento adequado das superficies do implante
promove uma reducdo na taxa de corrosdo e consequentemente na liberacdo de ions
indesejados no organismo. A prevencdo dessa dissolugdo pode auxiliar na minimizacéo de
reacOes inflamatorias adversas, trombogénicas e reestenose (HABIBZADEH, 2014,
NAGARAJA, 2018).

2.3.5.1.1 Degradac&o / corrosdo de Orteses

O papel de um stent é temporario, podendo ficar somente pelo tempo suficiente para
remodelar a parede da artéria. Apds isto, o implante se torna obsoleto. O stent tem como funcao
dar suporte mecénico as paredes do vaso arterial, promovendo sua abertura e evitando, desta
maneira, a retracio (HERMAWAN, 2010; MOLEMAN, 2012; SHABAT, 2011).

Os stents bioaborviveis sdo aqueles que devem permanecer por tempo suficiente para
0 reestabelecimento da funcdo perdida, e posteriormente deve passar pelo processo de
degradagcdo (HERMAWAN, 2010; MOLEMAN, 2012; SHABAT, 2011).

No entanto, a maioria das tecnologias atuais utilizadas no tratamento sdo através dos
chamados stents permanentes/convencionais/duradouros. Estes termos sdo usados para todos
implantes projetados para que ndo se degradem em periodo menor que um ano, quando em
contato com meio corpéreo (HERMAWAN, 2010).

Os stents produzidos de materiais permanentes possuem como caracteristica serem
altamente resistentes ao processo de corrosdo. Porém, em um periodo maximo de
aproximadamente vinte anos o material inicia sua deterioracdo de maneira continua (GARG,
2010; HERMAWAN, 2010).


https://www.sciencedirect.com/science/article/pii/S1742706118301673#!
https://www.sciencedirect.com/science/article/pii/S1742706118301673#!
https://www.sciencedirect.com/science/article/pii/S1742706118301673#!
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Zhong (2014) relatou que em procedimentos cirdrgicos que se utilizaram stents
permanentes existe um maior risco de ocorrer um novo fechamento da janela arterial
(restenose). Em 34,4% dos pacientes que receberam esse tipo de stents por meio do processo
de angioplastias, verificou-se a necessidade de um novo procedimento cirurgico, para que

aconteca a desobstrugéo da janela arterial.

O tratamento com stents degradaveis/temporarios/ndo duradouros, projetados para
possuir um tempo de residéncia menor que um ano, resulta na atenuacdo dos problemas
decorrentes da permanéncia do material por um longo periodo de tempo no organismo do
paciente, tais como trombose tardia e a necessidade de terapia antiplaquetéria prolongada
(GARG, 2010; HERMAWAN, 2010).

Um stent bioabsorvivel ideal deve ser capaz de se degradar sem que o processo afete
sua integridade mecéanica durante o periodo em que permanece implantado. A degradacédo tem
inicio de forma extremamente lenta, teoricamente a fim de manter sua integridade mecénica
durante o processo de remodelamento do vaso arterial. O remodelamento normalmente se
completa em um periodo de 6 a 12 meses (COLOMBO,2000; ERNE, 2006; PEUSTER, 2001;
SAITO, 2005).

No processo de degradacdo, o material sofre ataques quimicos que trazem como
consequéncia a diminuicdo de sua integridade mecanica. Esse processo deve ser planejado. Ou
seja, a taxa de corrosdo do material deve ser controlada para que ndo promova a formacéo de
uma quantidade intoleravel de produtos da degradacdo na area do implante, o que por sua vez
pode provocar uma nova obstrucdo do local (GARG, 2010; HERMAWAN, 2008; SHABAT,
2011).

Um periodo total de 12 a 24 meses apds a implantacdo é considerado normal para a
total degradacéo do stent. Esses parametros dependerao fortemente do tipo de material do stent
e das condicdes do local de implantagédo. Portanto, o estudo da interacdo do stent bioabsorvivel
com o meio de implantacdo se torna necessario para que se definam os materiais mais
indicados a serem utilizados (PEUSTER, 2001).

Orteses bioabsorviveis metalicas sdo produzidas de elementos em seu estado puro.

Atualmente, os metais que sdo alternativas viaveis para fabricacdo de implantes séo o ferro
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(Fe), o magnésio (Mg) e o zinco (Zn). Por consequéncia, o produto da degradagdo das drteses

produzidas com estes materiais sdo ions absorvidos pelo organismo (PEUSTER, 2006).

O ferro puro € um componente essencial para o0 corpo humano e pode ser empregado
na fabricacdo de implantes. Porém, cabe salientar que, mesmo que um elemento seja benéfico
no corpo humano, quando introduzido em excesso pode se tornar toxico. Portanto, deve-se
projetar uma taxa de degradacdo que ndo proporcione uma liberacdo demasiadamente alta de
ions no organismo hospedeiro, prevenindo a ocorréncia de saturacdo, 0 que poderia acarretar
risco de toxicidade (PEUSTER, 2006).

O resultado do excessivo surgimento de subprodutos no local de implantacdo e/ou
excessiva proliferacdo das células acarretard na necessidade uma intervencao cirurgica ndo

programada para desobstrucdo do vaso arterial (WAKSMAN, 2006).

Em seu trabalho, Morais (2010) relatou que a taxa de degradacdo excessivamente lenta
pode resultar em obstrucdo da artéria. Longos periodos de tempo podem promover a
proliferacdo de células no tecido conjuntivo, e se esse quadro persistir resultara na formacao

de fibrose no local do implante do stent.
2.3.5.2 Ago inoxidavel AISI 316-L

Os stents produzidos a partir de aco inoxidavel sdo amplamente utilizados para o
tratamento de obstrucdes arteriais. Os implantes produzidos com ligas inoxidaveis atualmente
sdo os mais utilizados, podendo ser coberto ou ndo com polimeros biodegradaveis contendo

farmacos, a fim de melhorar a resposta corpérea (PARK, 1984).

Na familia dos agos inoxidaveis, a liga AISI 316-L é o metal mais comumente utilizado
para a fabricacdo de stents aplicados a revascularizacdo arterial, uma vez que apresenta
propriedades mecénicas compativeis com a aplicacdo e excelente resisténcia a corrosao por

possuir baixo percentual de carbono (menor do que 0,03 wt%) (PARK, 1984).

Ligas inoxidaveis apresentam uma grande desvantagem em comparacéo ao ferro puro,
pois ndo mostram a caracteristica de ser biodegradavel, o que pode vir a exigir uma futura
intervencdo cirdrgica para remoc¢édo do implante e/ou nova abertura do vaso arterial obstruido.
As ligas inoxidaveis apresentam propriedades mecanicas e metallrgicas superiores em
comparacéo ao ferro puro (JONES, 2014; ZHU, 2017).
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Quando o AISI 316-L € aplicado a implantes vasculares se esperado que 0 mesmo nédo
corroa, um stent duravel é projetado para ficar por um longo tempo exposto ao ambiente
corporeo. Para as ligas inoxidaveis, o fator responsavel por impedir 0 processo corrosivo € a
camada passivadora (YANG, 2007; YIBIN, 2005).

O aco inoxidavel 316- L é amplamente utilizado como biomaterial. Porém, alguns

pontos sao limitadores para seu uso.

As tecnologias atuais aplicadas a Orteses vasularizantes duraveis (stents permanentes)
apos longos periodos de tempo em contato com o meio corpéreo iniciam a liberacdo de ions
metalicos. Essa degradacdo do material resulta em problemas clinicos ao paciente, pois o
organismo ndo possui a capacidade de absorver estes ions, resultando em doencas como a
trombose tardia, demandando a necessidade de terapia antiplaquetaria prolongada. Essas
adversidades enfrentadas pelos stents permanentes podem ser eliminados com o uso de
materiais bioabosrviveis (ZHU, 2009).

Com o passar dos anos, ligas inoxidaveis perdem sua camada passivadora devido a
interacdo do material com o ambiente bioldgico, resultando no inicio do processo de corroséo.
O enfraquecimento da camada passiva promove a liberacdo de ions contidos na liga, e este
fator afeta o aspecto de biocompatibilidade (GRISTINA, 2003; YANG, 2007; YIBIN, 2005).

No processo de corrosdo da liga AISI 316-L, os ions metalicos de niquel, cromo e
molibdénio sdo liberados no organismo, causando reacdes toxicas ao meio bioldgico a longo
prazo, reduzindo a capacidade de biocompatibilidade da liga devido a ampliacdo da
hipersensibilidade da zona do implante (GRISTINA, 2003; YANG, 2007; YIBIN, 2005).

2.3.5.3 Stents liberadores de farmacos

Os stents metalicos permanentes vém ocasionando inimeras questdes relacionadas ao
seu emprego clinico, sendo associados ao risco da trombose apds longos periodos de

permanéncia em meio fisiolégico (MUELLER, 2006).

A utilizacdo de endoproteses vasculares metalicos permanentes, geralmente fabricados
em aco AISI 316-L, apresentam reacdes alergénicas devido a ions de niquel e cromo. Dessa

forma, foram desenvolvidos materiais que recobrem o metal para liberar gradualmente drogas
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antiproliferativas na zona do implante, a fim de impedir as reacGes alergénicas e, por

consequéncia, a ocorréncia de restenose. (MUELLER, 2006).

Garg (2010) descreve que é possivel se melhorar a indice de restenose se utilizando
stents que contém uma camada de revestimento polimérico dopado com farmacos, evitando as

reacOes alérgicas provenientes dos ions de niquel.

As substancias liberadas no organismo tém como funcéo reduzir os efeitos das reacdes
adversas, tais como respostas alergénicas ou inflamatdrias provocados pela interagdo do meio
com o material do implante (STETTLER, 2007).

O efeito dos remédios presentes nos stents promovem uma grande reducdo nos casos de
reestenose quando comparados com os de metal puro. Esse foi 0 maior motivador por tras do
desenvolvimento de Orteses contendo farmocos a fim de prevenir recdes adiversas
(STETTLER, 2007).

A existéncia de reentréncias superficiais sdo a principal caracteristica presente nos
implantes do tipo DES. Estes dispositivos tém a capacidade de armazenar farmacos, ou seja,
guando expostas ao local da implantacdo e ao meio biologico, se inicia a liberagcdo de drogas
de forma gradual no organismo (STETTLER, 2007).

O emprego dos stents do tipo DES apresentou nas Gltimas décadas um ganho de
mercado em sua utilizacdo. Nos EUA, no ano de 2005, no total de procedimentos de
revascularizacdo promovidos, 80 a 90 % utilizaram os DES (SERRUYS, 2010).

Segundo Serruys (2010), o crescimento da utilizacdo de DES levou a estudos sobre a
seguranga no emprego destes implantes, a partir do ano de 2006. O levantamento de dados
mostrou que a utilizacdo deste tipo de implante em um curto periodo de tempo (meses) fez com
que em 30% dos casos acompanhados surgisse complicacdes alergénicas ou a ocorréncia de
trombose, naqueles em que se empregaram DES para os tratamentos. A longo prazo, 2 a 3 anos
apos a implantacdo foram verificados o surgimento de uma pequena taxa de mortalidade
decorrente do uso dos DES. Os resultados levaram em uma imediata queda no namero de

procedimentos deste tipo de implante.
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E possivel se melhorar a indice de restenose se utilizando stents contendo uma camada
de revestimento polimérico dopado com farmacos evitando as reagdes alérgicas provenientes
dos ions de niquel (GARG, 2010).

Na busca pelo aumento da biocompatibilidade, ocorreram estudados se utilizando
polimeros dopados com farmacos a fim de recobrir a superficie metélica, assim prevenindo a
liberacdo de ions. Ademais, o recobrimento ajuda a resolver os problemas de opacidade
radiologica. Os principais materiais poliméricos foram estudados como recobrimento para o
316-L, como o poliacido latico (PLLA) e o acido poliglicolico/polilatico (ATHANASIOU,
1998).

2.3.6 Stents bioabsorviveis

Na ultima década, os temas ligados as pesquisas de Orteses Cardiovasculares
Degradaveis ou Stents Bioabsorvivel (BioDegradable Stents- BDSs) tém sido amplamente
discutidos por ser este um tema inovador, proporcionando varios trabalhos revolucionarios
para literatura internacional (HU,2018; LEFEVRE, 2018).

Nos dltimos anos, vem sendo constatado um aumento no numero de publicacfes
relacionadas ao tema de BDs, tanto em periddicos cientificos quanto em registro de patentes,
fruto do crescimento de pesquisas envolvendo biomateriais degradaveis (HOLZAPFEL,
2013).

Os biomateriais bioabsorviveis sdo fabricados para possuir um tempo de validade, ou
seja, somente 0 tempo necessario para o reestabelecimento das fun¢des perdidas. Os BDSs sdo
um exemplo de aplicacdo dessa filosofia (HYUK IM, 2017).

Os BDSs podem ser fabricados com materiais de origem metalica ou polimérica, que
representam uma evolugdo na tecnologia referente ao tratamento de eventos clinicos
relacionados a desobstrucéo do Iimen arterial. Dentre esse fato, estdo compreendidas todas as

etapas relacionadas a parede do vaso arterial (SZTANO, 2016).

E esperado que os stents, ap6s sua implantagdo, produzam em um primeiro momento
um grau de abertura do vaso, promovendo dessa maneira a libera¢do do fluxo sanguineo que

estava obstruido. Subsequentemente, o implante deve garantir o remodelamento arterial, de
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forma que ap6s a abertura do limen o implante se degrade progressivamente (SZTANO,
2016).

O processo de degradacao é continuo e se inicia quando o material tem contato com o
meio corpOreo. Mecanicamente, o material deve suportar a pressdo das paredes arteriais e
possuir a resisténcia para tensdes mecanicas impostas durante o tempo de permanéncia. Ou
seja, o suficiente para o remodelamento do vaso e a abertura do Iimen arterial (DREHER,
2016; MOSTAED, 2018; YUE, 2017).

Um stent bioabsorvivel ideal deve ser capaz de passar pelo processo de degradacdo
sem ter sua integridade mecénica comprometida durante o periodo de reestabelecimento do
limen arterial. Teoricamente, na fase inicial, a degradacdo possui uma taxa extremamente
lenta, a fim de manter sua integridade mecénica durante o processo de remodelamento do vaso
arterial. O remodelamento normalmente se completa em um periodo de 6 a 12 meses
(HERMAWAN, 2008). No entanto, é reportado por Peuster (2001) que o periodo total de 12
a 24 meses ap0s 0 processo cirargico € aceito como um tempo normal para que ocorra a

completa degradacéo do stent.

A utilizacdo de materiais bioabsorviveis metalicos vém sendo retratada em muitos
trabalhos. Ao longo dos Ultimos anos e atualmente, os estudos tém se voltado para a viabilizacdo
do seu uso clinico em orteses cardiovasculares (HU,2018). A Figura 7 mostra o perfil de
degradacdo de um material bioabsorvivel quando inserido no meio biolédgico, segundo pesquisa
realizada por Hermawan (2008).
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Figura 7 - Correlagdo entre o tempo de implantacdo e o periodo de redimensionamento do vaso arterial
para érteses endovasculares.
FONTE: Hermawan (2008).
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A evolucdo no tratamento por meio BDSs se revelou um grande avanco no que diz
respeito a tratamentos de revascularizacdo. Para isso, um dos topicos de pesquisa que vem
sendo estudado é relacionado ao uso de metais puros para essa esta finalidade. A principal
aplicabilidade desses materiais como BDSs esta ligado a doencas congénitas do coragdo e para
tratamento de casos de isquemia do miocéardio. Os resultados tém sido encorajadores e
mostram que o desenvolvimento do material € um ponto chave para 0 sucesso desses
tratamentos (MUELLER, 2012).

O tempo que o tecido arterial leva para novamente entrar em equilibrio apos o
procedimento cirdrgico se torna o ponto chave para que se possa projetar o implante (stent). A
taxa de degradacdo do material necessita atender o tempo de reestabelecimento da lIimen e,
durante esse tempo, as propriedades mecanicas devem suportar as tensdes impostas pela
parede artéria (MORAVEJ, 2010).

Na teoria, 0 uso de stents bioabsorviveis resultara em uma melhor recuperacao do vaso
arterial, evitando as doencas enfrentadas a longo prazo como, por exemplo, trombose tardia
(QIU, 2018). Para a escolha de um material candidato a ser utilizado como stent bioabsorvivel,
deve-se levar em conta na escolha as propriedades mecanicas e as interagdes do implante com
0 organismo como um todo (PEUSTER, 2001; QIU, 2018).

E necessério se observar que durante o processo de degradag&o ocorre a diminuicio na
integridade mecénica do implante. Portanto, é necessario se obter uma taxa de corrosao
adequada a fim de garantir o completo reestabelecimento do Iimen arterial. A formacdo dos
produtos de corrosdao em demasia também deve ser observada durante o processo de
degradacdo, pois 0 acumulo destes na zona de implantagdo promovem a obstrucdo da artéria
(HERMAWAN, 2008, QIU, 2018).

O organismo deve idealmente ser capaz de processar os produtos formados durante a
degradacédo. Caso contrério, serdo intoleraveis, podendo causar uma nova oclusdo da zona do
implante (HERMAWAN, 2008, QIU, 2018).

2.3.7 Materiais bioabsorviveis aplicados em stents

Em seu trabalho, Peuster (2006) retrata que atualmente ndo ha stents bioabsorviveis

disponiveis para o tratamento de obstrucdes vasculares em pacientes com complicaces
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cardiacas congénitas. E descrito por Loffredo (2018) e Purnamaa (2013) que as pesquisas
referentes a implantes bioabsorviveis metalicos estdo ligadas ao ferro (Fe), ao magnesio (Mg)

e ao zinco (Zn).

Este subcapitulo abordard os materiais metalicos que possuem potencialidade de
utilizacdo como progenitores de Orteses cardiovasculares, ferro e magnesio, conhecidamente

bioabsorviveis em ambiente corporeo.

2.3.7.1 Estado da arte do magnésio e suas ligas aplicados a stents

As primeiras pesquisas relacionadas ao magnésio (Mg) e suas ligas para aplicacdes
biomédicas tiveram como objetivo 0 uso em implantes ortopédicos bioabsorviveis para
cartilagens 6sseas, bem como engenharia de tecidos (L1U, 2011; ZENG, 2008; ZHEN, 2015).
Contudo, esses materiais tém encontrado nova aplicacao nas Orteses endovasculares coronarios
(KIM, 2007; ZHEN, 2015).

As propriedades mecanicas e resisténcia a corrosdo do magnésio puro nao sdo
satisfatorias para a aplicacdo em Orteses endovasculares devido a sua taxa de degradacao ser
muito elevada. Por esse motivo, as ligas de magnésio que possuem uma maior resisténcia a
corrosdo e propriedades mecanicas, em relacdo ao seu estado puro, tém sido estudadas (GU,
2009; ZHEN, 2015).

Mani (2007), em sua pesquisa, refere que certos fatores colocam em discussdo a
aplicacdo de Orteses cardiovasculares produzidas de magnésio e suas ligas em usos clinicos
devido ao fato de ocorrer uma rapida degradacdo, jA& que o meio corpéreo tem grandes

quantidades de ions CI” que causas aceleracdo da corrosao.

O magnésio, ao ser exposto ao meio fisioldgico, reage com o hidrogénio e o oxigénio
presentes, promovendo o processo de corrosdo e a formacéo de hidroxidos de Mg solavel,
cloreto de Mg e hidrogénio gasoso. Por esse motivo, se tem utilizado elementos de ligas,
visando melhores respostas em relacdo as propriedades mecénicas e taxa de corrosédo (LI,
2012).
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2.3.7.1.1 Corrosdo e degradacdo do magnésio e suas ligas quando aplicado a implantes

O magnésio possui um papel essencial no sistema bioldgico. Por este motivo, 0s
produtos formados pela degradacdo do material sdo aceitos pelo corpo do paciente,

apresentando-se como um potencial candidato a material biodegradavel (O'BRIEN, 2009).

A alta taxa de corrosdo do magnésio em seu estado puro faz com que este material ndo
0 torne, em muitos casos, atrativo para implantes. No entanto, estudos de suas ligas e

modificacdes de processamento vém sendo realizados (O'BRIEN, 2009).

Em seu trabalho, Bowen (2013) estudou a taxa de corrosdo do magnésio em seu estado
puro. As amostras foram realizadas in vivo por um periodo de 29 dias, sendo utilizado como
cobaias murinos (ratos). O trabalho buscou verificar a resposta do material através da resposta

da curva tensdo versus deformacéo (Figura 8).

As amostras implantadas ap6s retiradas foram comprimidas. A Figura 8 ilustra a
crescente perda de capacidade de deformacdo do alongamento até a fratura do implantado que
foi colocado in vivo durante o tempo de ensaio. A deformacdo maxima até a fratura (g) do

magnésio como recebido foi de aproximadamente 13 % (BOWEN, 2013).
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Figura 8 - Curva tensdo x deformacéo do magnésio in vivo.
Fonte: Bowen (2013).
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A utilizacdo de ligas de magnésio buscando a viabilizacdo da producgéo de stents, ao
invés do material em seu estado puro, tem como objetivo o aumento da resisténcia a corroséo
(Li, 2012).

Em seu trabalho, Zeng (2008) relata que a alta taxa de corrosdo de ligas de magnésio
se torna um mecanismo predominante na degradacdo. Ligas de Mg-Al possuem duas fases, € e
B. A primeira é a matriz e a segunda sdo pontos de nucleacdo, o que resulta em uma ponte de

nucleagdo formando uma corroséo por pites (ATRENS, 2011).

A liga AZ91 apresentou uma corrosdao pontual por pites; a liga LAE442, uma
degradacdo generalizada, o que resulta em uma menor taxa de corrosdo em ensaios in vitro
(WITTE, 2005).

Li (2012) analisou em seu trabalho trés ligas de Magnesio: ZK60, WE e ZK30,
submetidas a ensaios corrosivos in vitro. As amostras foram testadas em diferentes periodos
de tempo, conforme demonstrado na Figura 9, sendo possivel se observar que WE apresentou
uma degradacdo moderada, enquanto a liga ZK30 quase néo se deteriorou. A adi¢do de zinco,
zirconio e ferro sdo os elementos que promoveram o aumento da resisténcia a corrosdo, o que
melhora a integridade dimensional e das propriedades mecanicas da liga ZK30. A liga ZK 60,

por sua vez, foi totalmente degradada apos o periodo de 12 semanas.
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Figura 9 - Macromorfologias da liga de magnésio WE (a, b e c) da liga ZK 60 (d e €) e da liga ZK 30 (f, g e h).
Fonte: Li, (2012).
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2.3.7.2 Estado da arte do ferro puro e suas ligas aplicados a Stents

Dentre os materiais metalicos considerados biodegradaveis, o ferro puro é o que
apresenta, em termos de propriedades mecéanicos, maior proximidade com os implantes
produzidas com ligas inoxidaveis (PURNAMAA, 2010).

O ferro € um elemento que trabalha como um fator necessario para um elevado niumero
de processos fisiologicos. Por ser utilizado por inlmeras enzimas, é responsavel por promover
a ligagdo de oxigénio atdmico, bem como a sintese de DNA e atividades redox de enzimas
(PURNAMAA, 2010). A concentracdo média de ferro no corpo humano € de
aproximadamente 35 a 45 mg/kg em um adulto do sexo feminino e masculino,
respectivamente. (MOLEMAN, 2012).

As Orteses bioabsorviveis baseadas em uma matriz ferritica proporcionam uma
vantagem significativa sobre os implantes baseados em magnésio e zinco, uma vez que
resultam em uma combinacdo superior em relacdo a resisténcia e ductilidade. Um fator
negativo desse material em ambiente corporeo é sua taxa de degradacdo que é
consideravelmente lenta (LOFFREDO, 2018; PURNAMAA, 2013).

Estes sdo alguns dos fatores que motivaram pesquisas relacionada as aplicagdes
biomédicas envolvendo Orteses bioabsorviveis de ferro. Os trabalhos desenvolvidos por

Purnana (2010) buscaram melhorar suas propriedades e taxas de degradacéo.

Os estudos realizados com o ferro puro demonstraram uma possivel reducdo quando
aplicado para casos de trombogenicidade, sendo que néo foi observado o efeito toxicidade na
regido implantada e em nenhum outro local do organismo (HYUNG, 2011; MORAVEJ, 2010).

Os stents de ferro puro foram utilizados com sucesso em artérias de suinos e coelhos
com pressoes, sendo submetidos a pressdes por baldo de 3,5 e 10 atm, respectivamente. Os
resultados demonstraram que existe uma outra vantagem em relacdo a ligas inoxidaveis: é
possivel sua deteccdo pelas técnicas atuais de fluoroscopia e ressonancia magnética
(PEUSTER, 2006).

2.3.7.2.1 Mecanismo de corrosdo do ferro

O ferro € um componente de vital importancia para o organismo, existindo um

mecanismo de transporte, absorcdo e armazenamento proprio para cada etapa. No meio
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fisiologico, o fluido corporeo contendo oxigénio (O) e o cloro (Cl) promovem reagdes com
ferro (FAGALLI, 2015; MOLEMAN, 2012).

O mecanismo de oxidacdo do ferro em ambiente corpdreo simulado (SBF -
simulated body fluid) é referido em pesquisas, sendo descrito através de ensaios de degradacao
in vitro do ferro puro, mostrando que esse € 0 meio de corrosdo predominante, que ocorre nos
sistemas fisioldgicos, através do fluido corpéreo simulado. A reacdo envolve ferro e as
moléculas de agua, podendo ser descrito pelas equacbes quimicas listadas: (HERMAWAN,
2010).

Fe = Fe?*+2¢
O2+2H20 +4°= 4 OH

A corrente sanguinea € um ambiente que possui diversas moléculas. Dentre elas,
encontramos 0 oxigénio, o que resulta em condi¢des de pH alcalino nesse meio fisioldgico. O
Fe2*, ao entrar em contato com moléculas de oxigénio, ocasiona um processo de transformagao

Fe3* pela seguinte reacio descritas nas Equacdes de 1 a 4:
Fe?* + 02 + 2 OH <= Fe* (OH), + 02 (Equagéo 1)

E descrito por Hermawan (2010) que o ferro, ao ser exposto a um ambiente aquoso

neutro, promove uma degradacdo de forma diferente pela ativacdo das seguintes reacoes

Equacéo:
Fes)— Fe?fag+2€ (Equagéo 2)
02) + 2H20qy + 46 — 4 OH (ag) (Equacéo 3)
Fe?* (aq + 20H (ag) — Fe (OH)y) (Equacéo 4)

O trabalho de Fagali (2015) refere que o ferro, quando exposto a ions de Cl-em grande
quantidade (como a encontrada no meio fisiolégico), promove rea¢fes na vizinhanga da
superficie metélica, desempenhando uma fungdo fundamental no mecanismo de degradacao,

conforme as reacOes que serdo descritas nas Equacdes de 5 a 6.

Fe>*+2ClI- — FeClz (Equacdo 5)
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O cloreto metalico formado é subsequentemente hidrolisado pela agua, gerando acido
livre, segundo a Equacao 6, e causando ataque corrosivo localizado.

2 (H20) —» Fe(OH)2 + 2H* + CI (Equacéo 6)

De acordo com Moleman (2012), a presenca de uma camada desse fosfato causa a
diminuicdo da taxa de corrosdo apos certo periodo de implantacdo, somando-se ao efeito de
passivacdo anteriormente citado e contribuindo para a lenta degradacédo do ferro puro quando
comparado, por exemplo, ao magnésio e suas ligas. A Equacdo 7 representa uma reacdo dos
ions de ferro liberados por via da reagdo 2 dos radicais dos fosfatos no meio bioldgico, gerando
o fosfato ferroso, Fe3(PO4)2.

2 (PO4) + 3Fe?* + 8 H20 — Fe3(PO4),. 8H20 (Equacdo 7)

2.3.7.2.2 Corrosdo e degradacdo do ferro puro e com elementos de ligas quando aplicado a

implantes

O ambiente corpo6reo € um ambiente predominantemente salino. Os pesquisadores se
utilizam de composicdes de sais para simular esse pH sanguineo a fim de produzir um ambiente
corporeo simulado (SBF - simulated body fluid) (MOLEMAN, 2012; MORAJEV, 2010; ZHU,
2009).

Em seu trabalho, Zhu (2009) comparou o processo de degradacdo do ferro puro ao
magnésio, demonstrando que ambos sdo degradaveis em meio salino. Os resultados
encontrados mostram que o ferro corrdéi uniformemente, diferentemente do magnésio que

apresenta corrosdes localizadas quando exposto ao SBF.

A ocorréncia de corrosdo de forma ndo uniforme, localizada, é um fendmeno conhecido
no meio académico de corrosdo como “pites”. O material deve preferencialmente apresentar
uma corrosdo uniforme e ndo pontual, pois os pites sd@o pontos de fragilidade da estrutura e

levam sem a falha mecénica do implante (ZHU, 2009).

Morajev (2010) analisou 0 mecanismo de corrosdo do ferro comercialmente puro,
obtido por eletrodeposicdo laminado e recozido. O material foi exposto a um meio de SBF. A
taxa de degradacdo foi analisada buscando se verificar a aplicabilidade como implante

biomeédico. As amostras foram submetidas aos ensaios de degradag&o in vitro, comparando com



69

amostras obtidas por fuséo, na qual se verificou a influéncia da densificagdo na corrosédo do

material. 1sso demonstra que maiores densidades resultam em umas menores taxas de corrosao.

Moleman (2012) estudou a influéncia da area superficial sobre a corrosdo das estruturas.
Para isso, se projetou uma estrutura metalica de ferro puro de alta pureza de 99,9 %. As amostras
foram vazadas comparando-as a estruturas lisas, expondo-as a uma solugdo de Hank, que é um
SBF.

Em sua pesquisa, Moleman (2012) produziu amostras a partir de barras de ferro puro
obtido pelo processo de fusdo, seguida de um processo de usinagem, a fim de dar dimensdes e
formas aos corpos de ensaio. As amostras foram produzidas em formato cubico e imersas
durante um periodo de 33 dias no SBF. A Figura 10-a retrata o que ocorreu com o ferro apos o
tempo de imersdo na a Solucdo de Hank, enquanto a Figura 10-b demonstra a amostra de

referéncia.
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Figura 10 - Amostras ensaiadas em meio corp6reo simulado. A- Amostra ensaiada por

33 dias e b- amostra de referéncia.
Fonte: (MOLEMAN, 2012).

A taxa de degradacdo do ferro puro se demonstrou severa, 4mg/dia, 0 que resultou em
uma corrosdo agressiva do material. As amostras foram analisadas em relacdo as suas
propriedades, comparando-as a sua amostra de referéncia, se verificando que ocorreram poucas
variagcoes (MOLEMAN, 2012).

Os furos inseridos de amostras em formato cubico resultaram em uma maior area
superficial, promovendo uma a aceleracdo da taxa de corrosdo em comparagdo as amostras
cubicas de superficie lisa. Ao serem expostas a SBF, o cubo que possuia a maior area superficial

apresentou uma taxa de biodegradacao mais elevada (MOLEMAN, 2012).
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A Figura 11 mostra o perfil transversal de amostras de ferro puro, demonstrando o efeito
do material quando exposto durante 14 dias a imersdo em SBF, podendo se visualizar a

diminuicdo da espessura do material, fruto do processo corrosivo (MORAJEV, 2010).

Figura 11 - Degradacéo do ferro puro em meio corpéreo simulado (SBF).
Fonte: Morajev, (2010).

A interacdo do material com o ambiente corpreo promove a reducao da area da se¢do
transversal do implante, fazendo com que as propriedades mecanicas sejam afetadas conforme

ocorre a corrosdo devido ao fluido corpéreo (MORAJEV, 2010).

E possivel se medir a taxa de degradacdo (TD) através da Equacdo 8. Nesse mesmo

sentido, Peuster (2001) calculou esse processo correlacionando o processo de fabricagéo.

TD = 8,76 -2m_10*
Ao.t.p

(Equacéo 8).

Onde:  Am= Perda de massa (9);

Ao= Area inicial(cm?);

t=tempo de exposicdo (horas);

p= Densidade (g/cm?);

TD= (cm/ano)

Em anéalise comparativa do ferro puro em comparagdo ao magnesio, pode-se verificar

uma reducéo na velocidade de degradacado, ou seja, 0 processo de corroséo é mais lento. Foram
analisadas amostras de ferro puro obtido por fusdo, resultando em uma de corrosdo de 0,22 a

0,24 mm/ano, na pesquisa produzida por Peuster (2001).
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Em seu trabalho, Morajev (2010) analisou o ferro puro obtido por fusdo. Porém, com
um melhor tratamento superficial, o que resultou em taxa de degradacdo estimada de 0,16

mm/ano.

O trabalho de Zhang (2010) mostrou o efeito da imerséo em SBF, utilizando amostras
de ferro puro produzidas sem a presenca de poros. O ensaio consistiu na insercdo de corpos de

prova por um periodo de 28 dias, conforme pode ser vista na Figura 12.
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Figura 12 - Perda de massa do ferro em fungdo do tempo de imersdo em fluido corpdreo simulado
(SBF).
Fonte: Zhang (2010).

O ferro exposto ao SBF apresentou um periodo de estabilizacdo. Motivado pela
formagdo da camada de 6xidos e fosfatos, resultam em uma fina camada passivantes. Estes
resultados levaram a uma velocidade de deterioracdo menor em comparagdo a outros ensaios
semelhantes (ZHANG, 2010).

O ferro puro, apesar de algumas propriedades semelhantes ao AlISI 316-L, apresenta
propriedades bem distantes, principalmente em relacdo aos efeitos metaltrgicos possiveis de
se alcangar a partir do encruamento, sendo altamente relevante esse fato em estruturas de
parede fina caso do Stents (HERMAWAN, 2010; PURNAMA, 2013).

O ferro puro apresenta uma estrutura ctbica de corpo centrado (CCC), enquanto o 316-

L apresenta uma estrutura (CFC), o que resulta em respostas térmicas e metalurgicas distintas.

A utilizagdo de manganés (Mn) em uma matriz de ferro puro permite uma melhora da

resisténcia radial. O Mn, quando ligado ao Fe, promove um aumento no modulo elastico do
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material. Os testes com composi¢do quimica de 99,5 % (em massa) de ferro e 0,5% de Mn,
aplicados a oOrteses degradaveis, se mostraram interessante em relacdo as propriedades
mecanicas para a obtencao de estruturas com paredes de pequena dimensdo (100 a 120 pum)
(HERMAWAN, 2010).

Em seu trabalho, Hermawan (2010) e Morajev (2010) relatam a fabricacéo de ligas Fe-
Mn com o intuito de testar o seu comportamento em ambiente corpéreo. Para fabricacdo das
amostras, foi utilizado o processo de metalurgia do pd. As amostras foram caracterizadas quanto

a sua taxa de degradacdo, comparando-as ao 316-L e ao ferro puro.

A Figura 13 mostra o perfil de proliferagdo das células musculares lisas expostas ao ferro
puro e o Fe-Mn, e as comparando ao 316-L. O material, quando exposto ao ambiente corpdreo
simulado, evidencia a resposta de citocompatibilidade do ferro puro eletro-formado em relacédo
ao ferro puro mecanicamente conformado e a liga inoxidavel AISI 316-L. Salienta-se que 0s
autores ainda verificaram que a liga Fe-35%Mn sinterizado a partir de pos elementares
apresenta maior taxa de degradacdo em meio bioldgico em relacdo ao ferro puro
(HERMAWAN, 2010).
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Figura 13 - Proliferacdo de células musculares lisas quando expostas ao ferro puro.
Fonte: Morajev (2010).

Cumpre referir que nenhum dos materiais apresentou resposta negativa a atividade

metabolica celular. Portanto, pode-se dizer, que o Ferro Puro eletroformado, técnica derivada
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do processo de eletrodeposi¢do, € um material com potencial de aplicagdo como material

biodegradavel.

E referido por Purnama (2013) que a taxa de degradacio prevista do ferro puro é
considerada lenta. Portanto, a adicdo de Mn foi testada se buscando aumentar a taxa de
degradacéo. Os testes foram realizados se adicionando um percentual de manganés (35%)
utilizando como processo de fabricacdo, a metalurgia do po, 0 que insere poros na matriz

metalica.

A insercdo do manganés (Mn) promoveu uma maior taxa de degradacéo e modificagédo
das propriedades mecanicas. Porém, o manganés apresenta alto potencial citotoxico o que

torna um risco para uso em pacientes (PURNAMA, 2013).
2.3.7.2.3 Andlise do ferro puro in vivo

Em seu trabalho, Peuster (2001) investigou 0 mecanismo de corrosdo de um stent
produzido a partir de ferro puro in vivo. O objetivo do estudo era verificar o processo de
degradacédo do ferro em ambiente corpdreo. Os resultados foram comparados aos resultados

de degradacéo in vitro em um mesmo periodo de tempo.

Peuster (2001) verificou que a taxa de degradacao in vivo apresenta uma condi¢do mais
lenta em comparacdo aos testes in vitro, o que indica que o material deverd ultrapassar

consideravelmente o periodo entre 6 a 12 meses, que é a janela de recuperacao do vaso arterial.

O trabalho de Miuieller (2012) produziu amostras de tubos de ferro puro, com paredes
finas, verificando o perfil de degradacéo in vivo, utilizando como cobaia murinos (ratos), sendo
que as implantadas foram posicionadas na calda. As dimensdes dos tubos produzidas foram
préximas a stents comercialmente utilizados. O resultado demonstrou que ap6s nove meses o

material ndo havia degrado por completo, conforme pode ser visto na Figura 14.

A Figura 14-A mostra a dissolucéo parcial do tubo ap6s 3 meses, onde ocorreu pequenos
aparecimentos de pontos de corrosdo localizada (pites). Os mecanismos de degradacdo se
iniciam em descontinuidades do material, ranhuras e orificios. Apds 9 meses, conforme mostra
a Figura 14-B, o implante apresenta uma degradagdo mais severa, restando somente o material

granular do tubo de ferro puro inicial.
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Figura 14- Degradagdo do tubo de ferro puro ap6s a-3 e b- 9 meses de implantagéo
Fonte: Miieller, (2012).

Segundo Mueller (2006), os ions de ferro promovem a proliferacdo de células

musculares, o que pode ocasionar a inibi¢do da ocorréncia de restenose in vivo.

Os trabalhos de Peuster (2006) e Hentze (2004) implantaram amostras de ferro puro em
cobaias, verificando as reacfes dos tecidos proximos ao material. Os ions liberados pelo
implante de ferro se mostraram potencialmente prejudiciais, pois podem promover reagdes

inflamatorias/alergénicas. Esses resultados foram observados nos testes in vivo realizados.

Peuster (2006) observou que o processo de liberacdo dos ions produzia um efeito ciclico
de danos e em seguida ocorria a cura da lesdo junto a parede arterial. O pesquisador concluiu
que estes efeitos relacionados a liberacdo de ions ndo sdo impeditivos, pois a longo prazo ndo

causam danos permanentes ao paciente.

O processo biologico causado pelas células responsaveis pela fagocitose foi avaliado
em testes histologicos, o qual revelou que as células englobam os produtos da degradacdo do
implante de ferro proximos as regides adjacentes a zona da értese e migram pelo corpo por
meio da circulacdo sanguinea. O processo inflamatorio néo foi registrado, pois so foi possivel
registrar o acimulo de ferro em algumas células, ndo sendo observado em 0rgédos ou tecidos
(PEUSTER, 2006; HENTZE, 2004).
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Diante do exposto, Peuster (2006) concluiu que o ferro € um metal adequado para a
producdo de um stent, tendo grande potencial de degradacdo, sem apresentar toxicidade ao
local em virtude de apresentar uma taxa de degradacdo mais rapida que ligas inoxidaveis. No

entanto, é desejavel que este processo ocorra de forma mais dindmica.

Peuster (2006) produziu stents com geometrias semelhantes aos comercialmente
produzidos de liga AISI 316-L. Os implantes foram testados in vivo, o material foi posicionado
na aorta, e como cobaia foram observados vinte e nove mini-porcos que receberam dois stents,

um de 316-L e outro de ferro puro.

Os mini-porcos foram observados por Peuster (2006) durante 316 dias, sendo
verificado varios pontos através de ensaios. Para a verificacdo da proliferacdo neointimal,
foram realizados os testes de histomorfometria e de angiografia. O exame histopatoldgico dos
linfonodos cardiacos, pulmonares, esplénicos, hepéticos, renais e para-aorticos néo
demonstrou sinais de sobrecarga ou toxicidade de 6rgédos relacionados ao ferro. Nos locais
préximos aos implantes, ndo houve evidéncia de toxicidade local devido a produtos de
corrosdo (PEUSTER, 2006).

Os autores acima citados concluiram que estudos adicionais sdo necessarios, no sentido
de aumentar a taxa de degradacao deste material, 0 que teoricamente pode ser alcangcado pela
modificacdo da composicao quimica, controlando a microestrutura ou ainda com a introducéo

de microporosidade.
2.3.7.2.4 Andlise das propriedades de diferentes tipos de materiais aplicados a stents

A Tabela 2 foi construida através de dados de trabalhos cientificos de Orteses
cardiovasculares biodegradaveis. Foi realizado uma compilacdo de propriedades de algumas
ligas utilizadas para a fabricacdo de stents metalicos. Incluiu-se nessa Tabela: a Tensdo de
Ruptura (or), Tensdo Maxima (omax), Densidade (p), Tensdo Trativa (6x), Alongamento (),
Modulo de Elasticidade (E) Taxa de Degradacao in Vitro (@ invitro) € Tamanho de gréo (D).

Estas propriedades sdo descritas como fatores importante para biomateriais. No
entanto, nao foi possivel coletar todas as propriedades analisadas, nem todas as caracteristicas,
pois nem todas caracteristicas contempladas na Tabela 2 foram encontradas para todos 0s
materiais analisados nela. Por isso, em alguns pontos a Tabela se torna incompleta (AL-
MANGOUR1,2013; HERMAWAN, 2007; MORAVEJ, 2011).
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Tabela 2 - Propriedades mecanicas, taxa de degradacao in vitro e tamanho médio de graos de diferentes
materiais a base de ferro investigados para endoproteses biodegradaveis.

. or Ox E in vitro D
Material ivpay | o= MPal | st | ivpat | apag | 8 1%7 | fmm/ano] (ul?l)
316-L SS: recozido (ASTM 366 —
F138) 190 670 7,95 490 193 | 40-43 - 12-30
Lg -Mg AM60B-F: Fundido - - - 220 45 6-8. 8,97 25
Armco® Fe: Recozido 150 - - 200 - 40 0,19 40
Co-Cr alloy (L605) - 1147 91 629 243 46 - -
CP-Ti - 300 4,5 200 107 30 - -
Fero puro - ,dARMCO®— Lingote 41-50 138-540 7.87 ) 200- 20-50 0,14 )
e Ferro 210
Liga Fe-35Mn : Recozido 230 - - 430 - 30 0,44-1,79 <100
Liga Fe-10Mn-1Pd : Tratado 1450-
termicamente 850-950 i i 1550 -8 i i
Fe eletroformadoo: recozido em 270 i i 290 i 18 0,46-1,22 2.8
550 °C
Fe ligado por diferentes 190 100—
elementos (Mn, Co, Al, W, Sn, | 100-220 - - 360 - 12-23 | 0,10-0,7 400
B, C e S): Fundido
Liga Fe-30Mn-6Si: Solucéo 180 i i 450 i 16 0,30 <100
tratada
Mg puro : Fundido 20 195 - 86 - 13 407 -
Pt-10Ir 340 21,55 | 200 150 25 - -
Fe Nanocristalino: ECAP, 8 250— 0.08-
passes i i i 450 i i 0,09-0,2 0.20
Nitinol - 1400 6,45 - 90 14 - -
Tantalo (Ta) - 207 16,6 138 185 25 -
Liga Lg -Mg WE43 : extrudada | 195 Ligas de 1,84 | 280 | 44,2 2 1,35 10-12
Lg -Mg WZ21: extrudada 140 magneslo - 250 - 20 - 7
(Lg-Mg)
Lg -Mg ZW21: extrudada 200 |tipicamente | . 270 - 17 - 4
65-258

Fontes: adaptado de (AL-MANGOURL,2013; BOWEN, 2013; HERMAWAN, 2007; MORAVEJ, 2011,
LEVESQUE, 2008)

2.4 Moldagem de p6s por injecdo (MPI)

O processo de producdo por MPI se inicia com a determinacdo da mistura injetavel,
devendo esta propiciar a obtengdo da peca com as caracteristicas desejadas. Ou seja,
propriedades geométricas, fisicas, mecanicas e bioquimicas (GERMAN, 1994; THUMMLER,
1993).

As misturas injetaveis se dividem em duas partes. A primeira é o pd metalico de origem
inorgénica, sendo esta diretamente responsavel por garantir as propriedades finais da pega ao
final do processamento. A segunda parte é composta de materiais poliméricos, ou seja, de

origem organicos. Essa fracdo da mistura injetavel deve ao final ser removida sem influenciar
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em nenhuma das caracteristicas projetadas para peca finais (GERMAN, 1994; THUMMLER,
1993).

A fabricacdo de pecas por MPI é composta por uma serie de processos. O primeiro
processo consiste na obtencdo da carga injetavel, sendo necessario a mistura dos pos metalicos
com os polimeros, produzindo dessa forma uma mistura injetavel. Em seguida, ocorre a
peletizacdo, que nada mais é do que reducdo da mistura injetavel a um formato prismatica de
dimensdes proximas a de uma esfera de 5 mm (GERMAN, 1994; THUMMLER, 1993).

O segundo processo de que consiste a MPI é a injecdo. Neste processo, 0 material é
aquecido até dar fluidez a mistura injetavel, permitindo dessa forma que que o material seja
encaminhado para dentro do molde, que é o responsavel por dar forma a peca. (GERMAN,
1994; THUMMLER, 1993).

A terceira etapa da MPI consiste na remocdo da parte organica da peca, preparando-a
dessa forma para passar pelo quarto e ultimo processo que recebe o nome de sinterizacdo
(GERMAN, 1994; THUMMLER, 1993).

A sinterizacdo é o processo que Visa as propriedades finais ao metal. Nao havendo mais
a modificagdo geométrica, somente existira modificagdo no volume da peca (GERMAN, 1994;
THUMMLER, 1993).

A Figura 15 ilustra todas as etapas de processamento existentes na fabricacao de pecas

pela moldagem de p6s por injecdo (QUINARD, 2009).

Mistura Injecao Extragdo do Ligante Sinterizagdo
P6 metalico Ligante ' '

x / /\n,“

: —\ \ ‘;\-‘\

"Q-f‘:. , A

. y AT atal ad L
mﬂ —! _ S
/
Composto Componente injetado Componente sinterizado

Figura 15 - O roteiro da moldagem de pds por inje¢do esquematico.
Fonte: Quinard (2009).
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Quando se utiliza a MPI para obtencdo de pecas que tém como caracteristica alta
complexibilidade geométrica e um dimensional abaixo de 1mm, o processo recebe o nome de
Micromoldagem de Pés por Injecdo (UMPI) (QUINARD, 2009; IMBABY, 2008).

A UMPI é indicada para a fabricacdo de pecas complexas e de dimensional abaixo de
1mm, tornando-se desta maneira um dos processos mais indicados para se realizar a manufatura
desses componentes. Porém, essa tecnologia exige uma série de cuidados provenientes dos

inimeros problemas técnicos e operacionais em cada etapa.

O processo de pMPI segue a mesma sequéncia produtiva da MPI. Contudo, existem
dificuldades trazidas pelo dimensional das pecas, Pode-se citar, por exemplo, a dificuldade de
se produzir uma carga injetavel que consiga preencher a cavidade do molde devido ao fenémeno
de hesitacdo (QUINARD, 2009; IMBABY, 2008).

A pMPI vem conquistando mercado nas Ultimas décadas. O processamento de pecas
utilizando este tipo de técnica depende de um controle produtivo, sendo necessario o ajustes
durante o processamento do material. Estas correcdes podem ser em relacdo aos parametros,
tais como velocidades de injecdo, temperaturas de processamento e tempos, mas pode ser em
relacdo as caracteristicas das misturas injetaveis (DUNSTAN, 2004; IMBABY, 2008).

O controle de processamento em ambos permite que se obtenha as caracteristicas
desejadas para o produto final. As escolhas dos controles produtivos adequados ao longo do
processamento permitem que as caracteristicas dos produtos finais sejam alcancadas. A escolha
dos parametros controle adequados permite obter microestruturas refinadas e com baixo volume
de poros, podendo projetar-se essa porosidade da mesma maneira que a microestrutura
(DUNSTAN, 2004; IMBABY, 2008).

2.4.1 Mistura injetavel

A mistura injetavel, também chamada de massa de injecdo ou carga injetavel, é a

consequéncia da combinacdo de duas parcelas, fracdo organica e fragao inorganica.

A fracdo inorganica é o po metalico ou ceramico que dara origem a peca final apos o
processamento de todas etapas. A fracdo organica também, conhecida como veiculo, se
subdivide em: Polimero estruturante, que normalmente é um termoplastico ou elastbmero;

Polimeros auxiliares de fluxo e redutores de ponte de fusdo (ceras); e Ligante/Surfactante, que
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possui como fungdo promover uma ponte entre as moléculas polares e apolares (LOH, 2001).

O éxito de se obter misturas injetaveis € necessario se observar o tamanho de particulas,
bem como sua forma e distribuicdo. Estes fatores podem ser considerados criticos, pois somente
dessa forma se pode garantir um bom fluxo do processo de injecéo, extracéo e sinterizagéo, que
por sua vez resultam nas propriedades finais da peca (LOH, 2001).

A mistura injetavel, apds produzida, deve ser preparada para ser processada na maquina
injetora. Para tanto, é necessario que se tenha uma homogeneidade quanto ao tamanho e
morfologia dos pellets, pois somente assim é possivel se obter um fluxo de alimentacdo
adequado. Ou seja, a material tem o fluxo do funil para o canhdo da méaquina injetora
(THUMMLER, 1993; WEI, 2014).

Os parametros de injecdo utilizados durante o processamento resultaram nas
caracteristicas da peca. No entanto, os principais pontos que sofrem influéncia sdo: a sua
geometria e dimensdes (THUMMLER, 1993; WEI, 2014).

Os parametros de injecdo devem ser controlados. Temperaturas, pressdes e velocidade
de preenchimento devem ser observados, pois podem acarretar na desassociacdo da fracdo
polimérica e metalica, causando a deformacgdo do componente apds as etapas subsequentes a
injecdo (THUMMLER, 1993; WEI, 2014).

Este fator torna a analise das misturas injetaveis de suma importancia. Por este motivo,
a caracterizacao das propriedades da carga injetavel é uma etapa de grande importancia para a
aquisicdo de pecas injetadas, pois problemas derivados durante o processamento de cargas

injetaveis acarretam limitacGes no desempenho mecanico das pecas.

2.4.2 Caracterizacdo da mistura injetavel

As misturas injetaveis devem ser um composto balanceado entre a fragdo orgénica e
inorgénica. A propor¢do entre po e o veiculo é um fator determinante para o éxito das fases
posteriores da moldagem, extracéo e sinterizacdo, devendo se caracterizar a carga injetavel por
meio de testes prévios, para que assim se possa estimar qual carga tera melhor resposta nas
proximas etapas (DUNSTAN, 2004; MENGA, 2010; LI, 2007).
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2.4.3 Micro moldagem de pds por injecdo (LMPI)

O termo Micro Moldagem de P6s por Injecdo (LMPI) é empregado em moldagem de
pequenas pecas, com dimensdes da ordem de milimetros e detalhes dimensionais, como paredes
e orificios da ordem de micrometros (NISHIYABU, 2008).

Segundo Quinard (2011), para obtengdo de microcomponentes com qualidade através
de UMPI é exigido que seja observado alguns parametros de processamento. Nesse sentido, 0
autor constatou que fluxos inadequados e a utilizacao de altas temperaturas de processamento
podem provocar a dissociacdo da mistura injetavel, acarretando em distor¢Ges geométricas e

microestruturais.

Quinard (2011) verificou que os componentes com maior complexidade geométrica
possuem uma maior probabilidade de apresentar problemas na microestrutura, ocasionando

assim um impacto direto nas propriedades mecanicas da peca final.

No processo de UMPI as cargas injetaveis ndo podem sofrer o processo de hesitacao de
entrada da cavidade. Isto €, um atraso no centro fluxo de injecdo causada pela pequena espessura
da parede do componente (MILKE, 2004).

As misturas injetaveis necessitam ser testadas antes de serem empregadas para seu uso
final em mircropecas. Os testes prévios de fluxo sdo realizados em cavidades complexas. Para
isso, estas devem conter diferentes espessuras, partindo de uma mais grosseira até uma ultrafina
(MILKE, 2004).

Os pesquisadores Huang (2003) e Milke (2004) estudaram técnicas de se verificar a
capacidade da mistura injetavel preencher cavidades de pequena espessura. Os testes visam
verificar a espessura minima que a mistura injetavel alcanga. A Figura 16 mostra a geometria

de testes propostas pelos autores.

Os testes que visam verificar a espessura minima alcancada pela frente de fluxo s&o
distintos. Porém, em ambos 0s casos a base € a mesma: a espessura é reduzida conforme o fluxo
avanga (HUANG, 2003; MILKE,2004).

A geometria proposta no teste Huang (2003) consiste em uma espiral com o fluxo

iniciando em seu ponto central de 30,70mm e tendo uma reducdo ao longo do seu caminho até
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a espessura final 2,55mm.

O teste proposto por Milke (2004) é uma geometria em formato escalonado, iniciando
com espessura de 9mm e diminuindo até chegar a 1mm, sendo seu comprimento de 73,5mm e

sua largura de 10mm.

A B

Espessura : 2,55 mm 4
Galho NS

C L e g

Figura 16 - Testes de‘fluxo: A - Teste de Fluxo de Huang em cavidades longas e complexas; B - Teste de Milke
hesitacdo em paredes finas.
Fonte: Huang (2003) e Milke (2004).
A UMPI é uma técnica que possibilita o minimo desperdicio de matéria, tornando-a
vantajosa em relacdo as demais técnicas de obtencdo de microcomponentes metalicos. Os
componentes defeituosos do processo de injetados podem ser moidos e reprocessados, sem

prejuizo as caracteristicas do moldado (MILKE, 2004).

Segundo Nishiyabu (2008), a pMPI permite a miniaturizacdo das dimensdes. No
entanto, essa técnica possui como ponto negativo multiplas dificuldades. Entre estas, destaca-
se 0 preenchimento completo da cavidade da peca. Outro ponto que merece atencdo é em
relacdo a ocorréncia de falhas durante a desmoldagem dos componentes verdes que séo
excessivamente frageis e deformaveis. Ou seja, estdo propensos a sofrerem quebras ou
deformacdes durante as etapas de extracdo do molde, e esses defeitos sdo acentuados durante o

processo de extracdo e sinterizacao.

2.4.4 Extracdo do ligante

A extracdo da fragdo do ligante é uma etapa critica do processo de MPI. A Figura 17
demonstra o processo de transformacéo da peca no seu estado verde, ou seja, ainda contendo

veiculo para seu estado marrom, que € a peca sem mais nenhum polimero (DUNCAVAGE,
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1992; SUMITA, 2004).

Extracdo Quimica % ,
Peca Verde Ligante <——

P6 Completamente
envolvido pelo ligante

I

Figura 17 - Remocdo do ligante: Etapas de extragcdo quimica e térmica.
Fonte: Tavares (2014)

A extracdo da ligante é a etapa do processo em que o componente injetavel fica mais
fragil, pois neste ponto do processo a peca contém muitos vazios, tornando-a suscetivel a
deformacgOes. Para contornar esse problema é necessario que a peca passe pelo processo

sinterizacdo para atingir as propriedades definitivas do material (DUNCAVAGE, 1992;
SUMITA, 2004).
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Somente com a retirada da fracdo orgénica do componente injetado sera possivel que a
peca alcance as propriedades finais de almejadas no projeto. A remoc¢do ocorre por meio da
quebra da cadeia dos hidrocarbonetos, ou seja, o0 processo de despolimerizacdo
(DUNCAVAGE, 1992; SUMITA, 2004).

E necessario que a fraco organica seja removida lentamente, pois assim existira tempo
das particulas inorganicas se acomodarem. Dessa maneira, ndo ocorreram vazios ou
deformacdes nas pecas (TAVARES, 2014).

Os sistemas de ligantes multifasicos permitem um maior controle na velocidade de
remocao dos polimeros, pois enquanto um dos componentes é retirado os demais ainda mantém
a estrutura da peca estavel, tornando o processo de remocédo lento e continuo (TAVARES,
2014).

Sistemas multifasicos de ligantes possibilitam manter a integridade da estrutura da peca,
evitando dessa forma um colapso das particulas, que por sua vez resultaria em deformacdes ou
vazios. Portanto, a presenca de mdltiplas temperaturas de despolimerizacdo em um sistema

garante um melhor processamento das pecas (TAVARES, 2014).

A formacdo de uma porosidade interligada € um ponto que favorece o processo de
extracdo, pois os "vapores" produzidos pela despolimerizacdo encontram caminho para sairem
do componente através dos canais existentes. O processo de quebra das cadeias polimeros pode
ser facilitado mediante a imersdo da peca em um banho quimico. A este processo da-se o nome
de extracdo quimica (TAVARES, 2014).

A extracdo quimica promove um ataque aos polimeros presentes na parte superficial da
peca, iniciando uma fragilizacdo das cadeias poliméricas no interior do componente. Os poros
formados pela deterioracdo dos polimeros permitem a retirada dos vapores produzidos sem a
formacgéo bolhas ou vazios, permitindo, dessa forma, uma maior taxa de aquecimento na
extracao térmica sem que ocorra a deformacdo do componente (TAVARES, 2014). Na Figura

18, observa-se a evolugdo da microestrutura ao longo do processo de remocao do ligante.
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Figura 18 - Evolucdo da microestrutura desde (A) a peca injetada; (B) apds a etapa quimica de remocéo do
ligante; (C) apds a remogdao térmica do ligante.
Fonte: Resende (2001)
Harima (2002) verificou a influéncia de diferentes polimeros estruturantes nas
formulacdes de ligantes e suas respostas na extragdo em moldados de alumina e constatou a
eficacia do &cido esteadrico quando empregado como surfactante. O sistema utilizado foi a base

de PP, de EVA e de PE, tendo verificado melhores propriedades reolégicas com Polipropileno.

O trabalho de Escobar (2015) buscou o desenvolvimento de um novo aglutinante
ecoldgico voltado a moldagem de pés por injecdo (MPI). O material foi produzido através de
borracha natural, como parte da fragdo orgénica, sendo este o polimero estruturante. O latex
tem propriedades benéficas, pois sua elasticidade pode ajudar a desmoldar pecas complexas e
finas.
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A densidade de um componente do qual ja tenha sido removido o ligante é
frequentemente chamada de “densidade marrom” para restringir a expressdo “a verde” para as
pecas apenas injetadas, ou seja, contendo todo o ligante. Alguns trabalhos, no entanto, se
referem aos corpos com ligante j& extraido como sendo também “a verde” (MANNSCHATZ,
2010).

2.4.5 Sinterizacdo

A sinterizacdo € a ultima etapa do processo MPI. Nessa fase, a peca obtém propriedades
e caracteristicas definitivas, sendo este o tratamento térmico que confere a resisténcia mecanica
aos componentes produzidos por metalurgia do p6, proporcionando desta forma as dimens@es
finais (GERMAN & BOSE, 1997).

A etapa de sinterizacdo demanda que a peca seja envolvida por uma atmosfera, podendo
ser esta ativa ou inerte, e ainda gasosa ou vacuo. A atmosfera de sinterizacdo deve ser escolhida
conforme o material e a finalidade final do componente, devendo ser observado a interacéo do
gas com o metal (GERMAN & BOSE, 1997).

A sinterizacdo pode ser definida como o momento onde ocorre um transporte de
materiais termicamente ativado, em uma massa porosa cuja forca motriz € a diminuicdo da
superficie especifica com o crescimento do contato entre as particulas, retracdo do volume dos
poros e arredondamento dos mesmos (GERMAN & BOSE, 1997).

No decorrer do processo de sinterizacdo, da-se inicio ao fendbmeno de empescocamento,
ou seja, uma difusdo entre as particulas, o que resulta em uma interacdo entre os graos.
Posteriormente, ocorre 0 crescimento dessa conexao por meio de aproximacao e fechamento
dos poros, e consequente densificacdo da peca (GERMAN & BOSE, 1997).

Conforme ocorre 0 processo de sinteriza¢do, os poros ganham um formato esférico e se
posicionam preferencialmente nos contornos de grdos. O processo de aproximacgao e conexao

entre as particulas de p6 metalico pode ser visualizado na Figura 19.

A sinterizacéo de pecas produzidas por MPI € acompanhada por uma forte densificacgéo.
As ligacOes entre as particulas crescem pela movimentacdo dos atomos na matéria sélida. Em

alguns casos, pode haver também presenca de fase liquida (WALLY, 1995).
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Fonte: TAVARES (2014)

O aumento da temperatura intensifica a movimentacdo atdbmica. Sdo utilizadas
temperaturas "proximas" as de fusdo do material a fim de se induzir uma sinterizacdo de forma
rapida no processo de MPI (TAKEKAWA, 1997). Tipicamente, é empregada como parte final
de sinterizacdo 2/3 a 3/4 da temperatura de fusdo do material. Os acos de alta liga sdo
frequentemente sinterizados proximos a 1250 °C; alumina, proxima de 1600 °C; e cobre, em
torno de 1045 °C.

A sinterizacdo confere a peca caracteristicas como a dureza, resisténcia mecanica, entre
outras propriedades, incluindo ductilidade, condutividade elétrica, permeabilidade magnética,

resisténcia ao desgaste e resisténcia a corrosao.

O tempo em que o material fica submetido a altas temperaturas durante a sinterizagao
pode afetar as propriedades. Desta forma, deve-se ter cuidado na elaboracdo dos tempos e
patamares da curva de sinterizacdo, pois atraves desses cuidados € possivel se garantir as
especificacbes da peca. Em MPI, é comum a eficiéncia da sinterizacdo ser avaliada em funcao

da densidade do componente, a qual aumentara na medida que 0s poros sao eliminados.

A retracdo e inerente ao processo MPI. Contudo, é necessario que seja homogénea e

repetitiva, caso contrario ndo e possivel atender as tolerancias finais desejadas na producao.
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Com uma densidade de empacotamento alta e uniforme do p6 na massa de injecdo, reduz-se a

retracdo e minimiza-se uma fonte de distorcao.

Além disto, a sinterizacdo € intensificada por uma densidade alta de empacotamento
inicial, pois hd mais contatos entre particulas envolvidas no processo de ligacdo do que pelo
menor volume de poros (GERMAN, 1996). Devido ao efeito da retracdo em MPI, outra forma
comum de avaliar a sinterizacéo é pela mudanca dimensional linear (3), através da relacdo entre

variagdo de linear (AL) ¢ o comprimento inicial (Lo).

== Equacgéo 9

Assumindo que a retracdo na sinterizacao seja isotrépica, onde o componente densifica
desde a densidade fracional marrom pm (ap0s a extragdo) at¢ a densidade do sinterizado (ps),
pode se estabelecer por meio da Equacéo 10, conforme varia a dimenséo linear maior sera a ps
(SANTOS, 2005).

p,__om Equacéo 10

Em pecas produzidas por MP, € possivel se medir o tamanho de poros, bem como
mensurar sua existéncia e verificar a frequéncia com que estes ocorrem. Chawl (2005) propdem
uma forma qualitativa, que busca verificar por meio de um fator de forma F, o quéo esféricos

s80 0s poros presentes. Equacéo 11.

4.T.A
Fr ==

Equacéo 11

Onde:

A= Area medida do poro em m?

P= Perimetro do mesmo em metros.

Fe= Fator de forma igual a um, denota um poro perfeitamente esférico, enquanto fatores
préximos a zero indicam poros angulares.

Hosseini (2013) mostrou que os poros tém influéncia direta sobre as propriedades

mecanicas do material. A porosidade agira de formas diferentes dependendo da sua quantidade
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e forma, podendo ser angulares e/ou irregulares. Estes vazios sd&o como concentradores de
tensdo, sendo estes os locais preferenciais para nucleagéo de trincas, resultando dessa forma na

diminuicdo da tenséo e na resisténcia a fadiga, bem como no escoamento do material.

2.4.6 Estado da arte em termos de moldagem de pds por injecdo (MPI) aplicados a

biomateriais degradaveis

O processo produtivo de MP e MPI aplicado a biomateriais ainda € um nicho de
mercado recente, porém promissor, pois abre a possibilidade de sua utilizagdo em novas

tecnologias relacionadas a implantes cirargicos (BRAM, 2013).

O MPI é um meio de fabricacdo promissor, tendo em vista que o material ndo sofre
grandes quantidades de atritos/deformacGes durante o processamento. Apesar de existir atrito
da mistura injetavel durante a conformacéao e principalmente na entrada do molde, esse atrito
ndo fica de maneira permanente na peca, tendo em vista as temperaturas utilizadas na
sinterizacdo (BRAM, 2013).

A sinterizag&o evita, dessa forma, o surgimento de elevados niveis de tensdes internas
no material, sendo possivel se obter pecas de parede fina, tornando-o um efetivo método para

o desenvolvimento de implantes biocorrosiveis (BRAM, 2013).

Os poros sdo “defeitos” intrinsecos do processo de MPI. Porém, sua presenca pode
favorecer a insercdo de um revestimento ou até mesmo ajudar na fixagcdo do implante quando

for aplicado ao uso de crescimento ésseo (BRAM, 2013).

Gulsoy (2015) utilizou a MPI para produzir pecas da liga AISI 316-L verificando a
biocompatibilidade. Neste estudo, buscou se observar a influéncia das etapas sinterizacdo em

implantes.

Diferentes parametros de sinterizacdo resultam na variacdo das respostas das células
fibroblastos. A temperatura de sinterizacdo influencia diretamente na superficie da peca, que
por sua vez produzem efeitos diretos na resposta celular, quanto menor o indice de rugosidade
menor serd o indice de toxicidade do implante (GULSQOY,2015).

Os trabalhos de Anwar (1995) e Hartwig (1998) observaram que as etapas de extracao
para materiais produzidos por MPI podem alterar a composicdo da liga. Se ndo ocorrer o
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correto controle durante a etapa de extragdo dos polimeros, o material pode ser “contaminado”,
ou seja, a liga pode absorver o carbono residual da extracdo dos polimeros durante a etapa de

sinterizacao.

E reportado por Bauer (2013) e Alexander (1996) que alteragdes na composicdo de
ligas por carbono e o oxigénio residual do processo de extracdo, para componentes produzidos

por MPI, apresentam um aumento da toxicidade do material.

A permanéncia das amostras por longos ciclos de sinterizacdo ou a utilizacdo de
temperaturas elevadas resultavam em uma diminui¢do da elasticidade do material, que é um

fator fundamental para muitos implantes (WOLFF, 2014).

E cada vez mais explorado o uso da metalurgia do p6 em implantes. Um dos fatores se
deve a presenca de poros, pois esse “defeito” ¢ visto como uma vantagem quando se trata de

sua aplicacdo a suportes 6sseos degradaveis (DUTTA, 2017).

Dutta (2017) produziu scaffolds de magnésio poroso, e para tal o meio de fabricacdo
escolhido foi a metalurgia do pd. Para se obter um maior nivel de porosidade, foram utilizadas
particulas esféricas de naftaleno como pordgeno. A temperatura empregada para extracdo do
porédgeno foi de 120 °C, sendo necessario um periodo de 24h, seguido de uma sinterizagdo a
550°C durante 2h em atmosfera de argonio.

Para analise das amostras, Dutta (2017) realizou o ensaio de tomografia
computadorizada. Os resultados indicaram a existéncia de porosidade interconectada, com

didmetros de aproximadamente 60 pm.

Os testes de compressdao promovidos por Dutta (2017) ocorreram em uma faixa de
valores de 24 + 4,54 MPa a 184 £+ 9,9 MPa. Os resultados indicaram que o0 aumento da

porosidade diminui as propriedades mecanicas, conforme pode ser visto na Figura 20.

Os testes in vitro de degradagdo do Mg poroso, submetido a solucéo salina tamponada
com fosfato, mostraram que 0 mecanismo de corrosdo é governado pela porosidade, o que
sugere que por meio do controle de porosidade se pode aumentar ou reduzir a velocidade de
degradacdo (DUTTA, 2017).
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Figura 20 - Efeito da compressdo sobre a porosidade e resisténcia do magnesio.
Fonte: Dutta, (2017).

Wolff (2018) estudou o processamento da liga de Mg EZK400 processada por MPI,
comparando-a com amostras obtidas pelo processo de fusao, buscando a viabilidade de seu uso
para aplicacdo a implantes biomédicos. Os testes comparativos entre os dois processos de
fabricacédo véo ao encontro dos resultados de Dutta (2017), mostrando que a porosidade acelera
a degradacdo. Ademais, Wolff (2018) concluiu que impurezas podem influenciar no processo
de degradacéo.

Os estudos envolvendo a MPI com o emprego do ferro puro para aplicagdes biomédicas
séo escassos. Gongalves (2012) e Imgrund (2013) estudaram as propriedades de ligas ferrosas
partindo de uma mistura de injecdo que continha fracdo volumétrica metélica de 60 % e 25 %
de parafina, com 5 % de surfactante. Os autores utilizaram ferro puro como componente

metalico.

Gongalves (2012) trabalhou com o Fe sinterizado, verificando as propriedades
mecéanicas desse material. O valor de limite de escoamento (Re) variou entre 100 e 109 MPa.
Ja os valores para os limites de resisténcia mecanica (omax) foram de 231 e 253 MPa. Por outro

lado, seu alongamento ( &) permaneceu entre 50 e 55 %.

A temperatura de sinterizacdo tem grande influéncia nas propriedades mecénicas do
ferro. Gongalves (2012) estudou os patamares de sinterizagdo oscilando entre 915 e 1300°C (S4
e S6). Maiores densificagdes promovidas por temperaturas mais elevadas resultaram em
maiores limites de escoamento e resisténcia mecanica, sendo inversamente proporcional a

resposta do alongamento. A relagdo entre a temperatura de sinterizacdo e as propriedades
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mecanicas pode ser observada na Figura 21 (b), a qual demonstra que quanto maior a

temperatura de sinterizacdo, maior sera sua Re e omax € menor sera seu d.

As amostras de ferro apresentaram densificacdo de 98% quando sinterizadas a 1300
°C, fato que pode ser observado na Figura 21(a), na qual microestrutura ndo revela grande
volume de porosidade. A densificagdo do material resultou em um limite de escoamento de 109
MPa, com o limite de resisténcia mecanica 253MPa e o alongamento variando entre

aproximadamente 45 e 55%.

3 (%)

S4 S5 S6
) Ciclos de sinterizagdo
H Re (MPa) MOmax(MPa) Alongamento § (%)

Figura 21 - Microestrutura (a) e propriedades mecénicas (b) do ferro puro moldado por injecéo.
Fonte: Gongalves, (2012)

Yang (2018) estudou a adicdo de nanotubos de Oxido de titdnio em uma matriz
nanoestruturada de Fe. O resultado foi a formacdo de nanoporos, e o processo para obtencédo
dessas amostras foi a metalurgia do p6, se obtendo como resultado um bom desempenho em
relagdo & resisténcia a corrosdo. Os testes in vitro realizados ndo indicaram citotoxicidade

causada pelos extratos dos nanoarranjos em Ferro Puro.

A adicdo de pequenos percentuais (2%) de elementos de liga (paladio, prata ou carbono)
em uma matriz ferritica produzida por meio da metalurgia do p6 foi analisada verificando suas
influéncias nas microestruturas e suas propriedades mecanicas e de corrosdo em ambiente

corporal simulado (Capek, 2016).

A adicdo de palédio, prata ou carbono em uma matriz ferritica provocou um leve (15%
a 18%) aumento da porosidade, diminui¢do do médulo de elasticidade compressivo (de 5,6 para
1,1-1,8 GPa), resisténcia a compressao (de 145 a 113-127 MPa) e a microdureza Vickers (de
63 a 23-37) (Capek, 2016).

Capek (2016) concluiu que as ligas com paladio e carbono apresentaram uma taxa de

corrosdo maior, o que resulta em um processo mais rapido, enquanto a prata apresentou uma
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taxa de corrosdo menor para testes com fluido corporal simulado. Portanto, carbono, e
especialmente o paladio, parecem ser elementos de liga adequados para materiais

bioabsorviveis quando aliados a uma matriz ferritica.

2.4.6.1 Efeito da porosidade

A porosidade é um fendmeno intrinseco do processo de metalurgia do pd, pois a
presenca desses “defeitos” afeta diretamente o mecanismo de deterioragdo, bem como as
propriedades mecanicas (HADRBOLETZ, 1997; WOLFF, 2014).

Hadrboletz (1997) estudou os efeitos de forcas aplicados em materiais porosos,
descrevendo esses “defeitos” como pontos concentradores de tensdo, estando diretamente
ligados as reacGes do material durante o processo de deformacGes localizadas. Volume,
tamanho e densidades de poros diminuem tanto a resisténcia mecanica quanto a ductilidade das
pecas (Hadrboletz, 1997).

Os poros sdo elementos de amortecimento, pois ocorrera uma reducdo da secao devido
ao efeito do fechamento da porosidade, o que resulta na modificagdo efetiva da resistente do
material, que somente serd possivel se determinar quando o material obter 100% de
densificacdo (HADRBOLETZ, 1997).

Wolff (2014) verificou a influéncia dos poros presentes nas amostras de magnésio
voltados para a aplicacdo de biomateriais. O autor constatou que a quantidade de poros
presentes nas amostras estd diretamente ligada a corrosdo dos materiais. Portanto, uma
guantidade elevada de poros se torna um efeito benéfico para implantes bioaborviveis. Deve-
se, assim, controlar a quantidade de poros a fim de controlar a revascularizacdo de artérias

obstruidas, devendo ser observado na biocompatibilidade.

E possivel se observar o efeito da porosidade em relagdo ao mddulo de elasticidade na
Figura 22. Quanto maior a porosidade, menor sera 0 modulo de elasticidade do material, sendo

este um fator importante para implantes cardiovasculares (WOLFF, 2014).

Os poros séo influenciadores das propriedades mecanicas, estando diretamente ligados
a degradacdo do material e a sua capacidade de deformacéo. Existem algumas caracteristicas

dos poros que influenciam diretamente nas propriedades do material: a geometria, 0 tamanho,
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a extensdo, a densidade. Estes “defeitos”, bem como sua interconectividade, sdo pontos que
devem ser observados durante a conformacao do material (DUTTA, 2017, WOLFF, 2014).
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Figura 22 - Efeito da porosidade no médulo de elasticidade da liga Mg-0,9 Ca obtida via MPI
Fonte: WOLFF, (2014).

Modulo de Youn

Através de ajustes de parametros, é possivel se obter o controle de porosidade de
materiais produzidos por processo de metalurgia do p6. A distribuicdo de poros, bem como o
seu volume presente nas pecas, podem ser projetados. Porém, ndo € incomum que a distribuicédo
da porosidade seja heterogénea mesmo com técnicas de controle mais rigidas. A existéncia de
poros isolados resulta em uma degradacdo e homogénea (DUTTA, 2017, WOLFF, 2014).

E referido que o inicio do processo de corrosdo ocorre preferencialmente em
descontinuidades do material, como o contorno de grdo e poros. Os poros originam um
processo de corrosdo pontual, de maneira a promover a deformacgéo localizadas (BRAGA,
2007, DUTTA, 2017, WOLFF, 2014).

2.5 Processos de fabricacéo de stents

O nicho de mercado ligado a produtos da area da saude é crescente. O processamento
de biomateriais ligados & fabricacdo de micropecas € um nicho que vem despertando o
interesse de muitos empresarios (CAMENZIND, 2007).

A producdo de microcomponentes voltados a implantes demanda o atendimento de

muitas normativas internacionais para atender os requisitos do mercado. As propriedades
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devem atender as normas técnicas vigentes, aplicaveis ao seu uso, em termos de caracteristicas

mecanicas, fisicas, quimicas e biologicas (CAMENZIND, 2007).

O crescimento do mercado de implantes biomédicos e consequente aumento de
competitividade faz com que os empresarios visem a redugdo nos custos produtivos. Desta
forma, vem sendo buscadas novas rotas produtivas, propiciando a obtencdo de ganhos
competitivos (CAMENZIND, 2007).

O processo atualmente empregado para a fabricacdo de oOrteses envolve a fusdo,
extrusdo e corte a laser das ligas metélicas, 0 que acarreta um elevado custo de producéo
(SHABAT, 2011).

Atualmente, os stents metalicos fabricados de materiais bioinertes permanentes, descrita
na Figura 23, esta em rota de fabricacdo, mais tradicionalmente utilizado por fabricantes de

préteses cardiovasculares.

Os stents comercialmente fabricados utilizam como matérias primas metais 6bitos por

meio do processo de fundicdo, representado pelo fluxograma descrito na Figura 23.

A maioria das pesquisas que busca viabilizar o uso de materiais bioabsorviveis utiliza a
mesma sequéncia produtiva: a etapa de revestimento que busca a colocacgdo de recobrir 0 metal

polimero dopados com farmacos que melhoram a resposta apds o processo cirurgico (O’ Brien,

2011).

. . Tratamento
Limpeza ‘ Polimento ‘ Sliperficial

A 4

Revestimento

Figura 23 - Sequéncia da fabricacdo de um stent metéalico.
Fonte: O’ Brien, (2011).
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O’ Brien (2011) produziu o stents de magnésio e com algumas de suas ligas, sendo
gerados tubos precursores, utilizando a rota apresentada na Figura 23. As caracteristicas dos
processos empregados para obtencao das amostras foram as seguintes:

1. Extrusdo (tubo de 2,11 mm de didmetro externo, comprimento de 16 mm, 127 um de
parede, coluna de 81 um);

. Corte a laser, remocéo de rebarbas e eletropolimento;

3. Expanséo para 3 mm (Deformagéo de 42 %).

N

Em seu estudo, Hermawan (2013) produziu stents tubulares de parede fina. Suas
geratrizes foram barras retangulares, na qual se utilizou para remocao do material a técnica de
eletroerosdo por fio. Logo apds, foi realizado corte a laser e tratamento de recozimento,
tornando-se um processo multipasses de fabricacao.

O processo de corte a laser pode trazer como consequéncia uma superficie irregular,
promovendo uma rugosidade excessiva na superficie da peca, podendo durante o processo
acarretar em microtrincas, falhas que causam uma drastica reducdo da ductilidade das pecas
(HERMAWAN, 2013).

Hermawan (2008) produziu por meio da metalurgia dos p6s uma liga Fe-Mn
comparando o ferro puro fabricado por fusdo, observando desta maneira a microestrutura do
material. O levantamento do tamanho de grao foi realizado por meio dos testes de ressonancia

magnética por imagem (IRM), ambos os materiais analisados ap6s a conformacdo mecanica.

As ligas de Fe-Mn produzido por MP apresentam uma taxa de degradacao superior ao
Fe puro produzido por fusdo. No entanto, a presenca de Mn resultou em uma elevada
citotoxicidade (HERMAWAN, 2008).

O encruamento afeta diretamente no tamanho de gréo, que afeta por sua vez o
mecanismo de corrosdo, a resisténcia mecanica e diminuicdo drastica de tenacidade dos
materiais aplicados a implantes. O processo de extrusdo utilizada na fabricagéo de stents
resulta na diminuicdo do tamanho de grdo comparado a ligas fundidas. Quanto maior o nUmero

de passes em matrizes, mais refinada sera a microestrutura (GU, 2009; ZHEN, 2015).

S&0 necessarios 0s tratamentos térmicos de recozimento posterior a etapa de extrusao
de tubos aplicados a stents, pois é necessario aliviar as tensdes desta etapa e das etapas
subsequentes de usinagem (GU, 2009; ZHEN, 2015).
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2.5.1 Corte aLaser

O corte a laser é frequentemente usado na fabricagdo de stents a partir de um pequeno
tubo metalico com paredes finas. As tensdes geradas nas etapas de fabricacdo necessitam
passar por uma etapa de recozimento, para alivio das tensfes (O’ BRIEN 2011; SHABAT,
2011).

Hermawan (2013) produziu tubos percursores por meio da MP. Subsequentemente, 0
material passou pela extrusao, sendo necessario o processo de corte a laser, que resultou em
uma superficie irregular, rebarbas, conforme indicado por seta na Figura 24, sendo necessario
processo de polimento a fim de melhora da superficie do implante. O enxague é a etapa de
limpeza do material necessaria para retirada de impurezas provenientes das etapas de
fabricacéo dos stents (O’ BRIEN 2011; SHABAT, 2011).

Segundo Lévesque (2008) e O’Brien (2011), o processo de corte a laser € uma das etapas
criticas para fabricagdo de stents, pois resulta em uma diminuigcdo da ductilidade, podendo
causar o colapso do material. Assim, 0 processo resulta em elevado custo energético. O corte a
laser é um processo de fabricacdo de baixa taxa de produtividade, grande desperdicio de

material e altamente dispendioso, além de acarretar um processo ciclico de duracéo elevada.

Figura 24 - Tubo da liga Fe-Mn cortado a laser.
Fonte: Hermawan (2013).

2.5.2 Estado da arte de uso da moldagem de pos aplicados a stents

Mariot (2016) avaliou a MPI como meio de produgéo para implantes bioabsorviveis de
ferro puro como biomaterial degradavel metalico, visando verificar seu potencial para aplicagdo

de stents. No trabalho, o efeito da carga de pé de ferro, porosidade, microestrutura, propriedades
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mecanicas, propriedades de superficie e comportamento de degradagdo in vitro foram

investigados.

Ao se empregar MPI para stents, € necessario se observar a temperatura de sinterizacao
e 0 volume de p6 metélico utilizados na mistura injetavel. Se deve observar que o volume de
po critico da mistura, quando ultrapassado, provoca o surgimento de poros, que por sua vez
resulta em um menor limite de resisténcia mecanica e em um menor modulo de elasticidade
(MARIOT,2016).

O alongamento, um ponto fundamental para expansdo e o suporte das forcas radiais
impostas ao material, estd diretamente ligado a densidade do material e ao tamanho de gréo
(MARIOT,2016).

Mariot (2016) verificou que os melhores resultados foram obtidos em misturas
produzidas com carregamento de 62% de volume de p6. As amostras processadas nessas
condigdes foram testadas por meio do ensaio de tracdo e apresentaram como propriedades
mecanicas os seguintes valores: Limite de Escoamento (RE) possui uma variacdo de 59-
139MPa; o Modulo de Young variou entre 90 —-178 GPa ; e 0 Alongamento & (%) variou entre
10-50, sendo aceitaveis para emprego em stents somente algumas amostras (62 %/1120 °C, 66
%/1080 °C e 66 %/1120 °C).

Conforme discutido anteriormente, a porosidade € um fator determinante no mecanismo
de biocompatibilidade do material. Mariot (2016) mostrou que o maior angulo de contato esta
correlacionado com a porosidade, com a maior quantidade de poros, maior a energia livre de

superficie, bem como maior o grau hidrofilico.

Mariot (2016) reportou que a taxa de degradacdo do ferro puro produzido por MPI
variou entre 0,39 a 0,91 mm/ano, valor superior aos obtidos anteriormente. Peuster (2006),
nesse mesmo teste, encontrou como valores 0,24 a 0,25 mm/ano, sendo a variavel o processo

de fabricacéo, fuséo, para confeccdo das amostras.

Mariot (2016) e Peuster (2006) utilizaram como SBF a solucéo de Hank para os trés, do
que se pode analisar que a variagdo das amostras foi a presenca de poros. A degradacéo do ferro
puro por fusdo é considerada muito lenta para ser aplicavel a um implante bioabsorvivel. As
amostras produzidas por MPI mostraram uma evolucdo na sua taxa de corrosao, o que sinaliza

que os poros podem ser a solucéo para ajustes da taxa de degradacéo deste material.



98

Mariot (2016) descreve que a porosidade do ferro produzido por MPI esta relacionada
a hemocompatibilidade do implante, pois quanto maior a quantidade de poros, maior sera a
interface de reacdo. Portanto, um maior grau de porosidade resulta em um aumento no nivel de
hemolise, que afeta diretamente no nivel de toxicidade do implante em relagdo as células do

sanguineas.
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3 MATERIAIS E METODOS

O presente trabalho é uma derivacdo do projeto de pesquisa “Desenvolvimento de
Orteses e implantes a partir de po6s nanométricos aplicados a fabricagdo de
microcomponentes” realizado junto a CAPES, sendo necessario verificar se é possivel
desenvolver estruturas tubulares de parede fina com caracteristica de resistir as exigéncias

mecénicas e bioquimica necessarias para um stent, conforme pode ser visto na Figura 25.
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Figura 25 - Diagrama de Bloco da Metodologia de execug¢do do trabalho

A presente pesquisa estd centrada na obtencdo tubos percursores de ferro puro,

verificando sua degradacdo em SBF. Ao longo do trabalho, sera avaliado o tempo de exposi¢édo
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das amostras, produzidas por MPI, em ambiente corpéreo simulado e como estes fatores

influenciam nas propriedades do material.

A presente pesquisa foi realizada em sua grande parte na Universidade Federal do Rio
Grande do Sul - UFRGS, Porto Alegre - Brasil, utilizando equipamentos do LdTM, LaBioMat,
LaProM e o Laboratorio do instituto de quimica. Outra institui¢do utilizada foi IFSUL, campus

de Sapucaia do Sul.
3.1 Caracterizacéo do pé metalico

Foi necessario realizar a caracterizacdo da morfologia do p6 de ferro puro. Este material,
proveniente da empresa Yuelong Superfine Metal Co. Ltd, teve suas particulas foram analisadas
em um microscopio eletrénico de varredura (MEV), da marca Tesca® modelo VEGA 3, sendo

utilizado para o ensaio uma tensdo de 20 kV.

Para determinar a distribuicdo do tamanho das particulas presentes no pé recebido,
utilizou-se um granuldémetro. Nos testes, fia empregado o equipamento modelo Cilas 1180, por
difracdo de laser em meio aquoso realizado no ultrassom por 60s, a concentracdo de 108,
encontrados no LACER/UFRGS.

A ficha técnica do material informada pela Yuelong Superfine Metal Co. Ltd, apresenta:
0 grau de pureza é de 99,95% méaximo, a granulometria Dgo. Ou seja, 90 % das particulas estdo

abaixo desse valor, é de 10um.
3.2 Composicao de cargas injetaveis

Inicialmente, foram estudadas oito formulagdes distintas. O desenvolvimento destas se
deu através de levantamento bibliogréfico. Foram selecionadas as composic¢des de veiculos com
maior potencial de completar paredes finas (HUANG, 2003; MENGA, 2010; OMAR, 2003;
REN, 2008).

As composigdes dos veiculos estdo expressas na Tabela 3, utilizando como polimeros
estruturais quatro termoplasticos: Polipropileno (PP), Polietileno de baixa densidade linear
(PEBDL), Polietileno de alta densidade (PEAD) e Acrilonitrila butadieno estireno (ABS).
Como auxiliares de fluxo, foram utilizados: parafina (PW) e Polietileno glicol (PEG). O

surfactante utilizado foi &cido estearico (SA). As composi¢des continham no minimo um
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polimero estruturante, um auxiliar de fluxo e o surfactante, variando os percentuais de cada

conforme Tabela 3.

Tabela 3 - Misturas elaboradas

Mistura PP PEBDL PEAD ABS SA PW PEG
(Vol%) | (vol%) (vol%) (vol%) | (vol%) | (vol%) | (vol%)

M1 46% 3,5% | 50,5%
M2 46% 3,5% 50,5%
M3 40% 20% 5% 35%
M4 40% 20% 5% 35%
M5 40% 20% 5% 35%
M6 40% 20% 5% 35%
M7 85% 5% 13%
M8 85% 5% 13%

Para se produzir as misturas injetaveis, o p6 metélico foi sendo adicionando por etapas
de forma percentual, se objetivando avaliar como os diferentes valores de carga inorgénica
reagem a fracdo organica, a fim de verificar qual percentual de mistura injetavel apresenta maior
homogeneidade. No final de processamento, todas as cargas foram equalizadas para ter 62% de
volume de p6 metélico, valor este encontrado por Mariot (2016) como sendo 0 que apresentou

melhor resposta bioldgica.

As cargas foram obtidas através de misturas realizadas em um redmetro de torque
modelo HAAKE Polylab System, presente no laboratério de materiais organicos do instituto de

quimica da UFRGS, com mddulo de misturador interno de capacidade total de | 70 cm3.

Em uma segunda etapa, foi utilizado uma mistura contendo como polimero estruturante
um elastdémero, buscando uma maior elasticidade durante a etapa de desmoldagem, tendo em

vista a alta contracdo e pouca maleabilidade dos polimeros termopléasticos.

Nesse sentido, foi utilizado misturas semelhantes as realizadas por Camila Escobar
(2015). O polimero estruturante empregado foi a Borracha Natural Mafer Ind. com a origem

Na Malasia, com a adigédo de ceras e SA, esse material foi fornecido pelo LaBioMat.

A carga testadas, contendo elastoméricas, fornecida para o presente trabalho continha
um volume de pé metélico de 60%. A fragcdo organica esta dividida em 4 elementos. O seu
maior percentual encontra-se em massa de cera de carnalba, contendo um volume de 57,5 %.

A massa de borracha natural, por sua vez, foi equilibrada em 37,5 %, ao passo que a massa do
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acido esteéarico é de 5% e 0s outros 5% da massa de mistura estdo ligados ao peroxido de

dicumila.

3.3 Caracterizacéo das misturas de injecao

Levando-se em conta os trabalhos realizados por Camila Escobar (2015), Paulo Mariot
(2016) e Tavares (2014), foram realizados alguns ensaios para se determinar o volume de po
critico por meio de um reébmetro de torque e ensaio de calorimetria exploratéria, visando se
verificar os pontos de transformacgdo da misturas e 0s ensaios reoldgicos, com a intencdo de
analisar a influéncia do cisalhamento sobre os materiais. Esses resultados indicam quais cargas

terdo maior probabilidade de se obter éxito durante o processamento.

Os procedimentos para determinacdo de percentuais e separacdo dos materiais foram
calculados utilizando as equacdes propostas por Randall M. German (1997). Esse método
permite determinar de modo mais preciso as quantidades e volumes a serem empregados para
obter cargas injetaveis homogéneas para a MPI. Esse modelo é atualmente o mais utilizado por

diversos autores detalhado no trabalho de André Tavares (2014).

3.3.1 Determinacéo do volume metélico critico

O volume de p6 metalico na mistura injetavel € um ponto critico, sendo necessaria a sua
determinacdo, pois cada sistema de veiculos (fracdo organica) suportard somente um teor
méaximo de p6 que conseguira envolver. Para isso, € utilizado uma analise por meio de um

redmetro de torque, e a metodologia utilizada foi a descrita por Kong (2012).

O equipamento utilizado foi um redbmetro Haake Rheomix 3000P® com rotores de pa
equipado com um médulo Rheocord Haake 252, presente no instituto de quimica da UFRGS.

Este ensaio permitiu verificar as caracteristicas das cargas injetaveis.

As temperaturas de processamento foram fixas, baseadas nos polimeros estruturantes.
Para o PP, utilizou-se 180 °C; no processamento do PEBDL, 160 °C.

O tempo de mistura variou, pois para cada volume de p6 e mistura existe a necessidade
de obter a estabilidade do valor de torque. Deste modo, ndo € possivel ter um valor fixo de

tempo para modificacdo dos volumes de pd metélico na mistura. A cada adigdo de po e
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polimeros, a estabilizacdo do torque era esperada, pois dessa forma se tinha a certeza de que a

carga injetavel estava homogénea.

A Tabela 4 indica os Volumes (Vol) e os percentuais analisados: valores de tempo e
torque encontrados para cada mistura estudada. Os valores de tempos sédo a soma de etapas
anteriores, para se alcancar a homogeneidade. O valor do torque apresentado é o valor médio

no qual ocorreu a estabilizacdo da mistura.

Ao final do ensaio (vol 50%), foi adicionado p6 metalico em todas as misturas. O valor
do ajuste equivale a um percentual de 62% de fracdo inorganica, pois este é o volume que foi
mencionando por Paulo Mariot (2016) como sendo o mais benéfico em termos de
biocompatibilidade, permitindo dessa forma que as misturas possam ser aproveitadas para 0s
demais testes.

As misturas base em Latex foram produzidas pela LaBioMat, uma vez que existe um
projeto de patente e esta tecnologia ainda ndo se encontra aberta para produgéo.

3.3.2 DSC /TGA (calorimetria exploratdria diferencial)

O uso das técnicas de calorimetria exploratoria diferencial, usualmente chamada de
DSC (Differential scan calorimetry), € um dos possiveis meios de determinar se a carga

injetavel possui homogeneidade e as temperaturas de processamento para injecao e extragao.

O teste de DSC foi realizado utilizando um aparelho Thermal Analyis Instruments®,
modelo Q-600 com atmosfera protetora de Argénio, com fluxo constante de 100 mL/min. A

massa das amostras situou-se entre 5,5 e 12 mg.



Tabela 4 - Parametros de mistura realizados no torque
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Mistural

Eg/g:: M]i:final

Mmed | [min]
80 |0,33| 6:05s
75 0,6 | 9:00s
70 (0,89 | 12:07s
65 |1,24| 15:17s
64 | 1,42 | 19:46s
63 |[1,28 | 21:46s
62 1,2 | 25:46s
61 |1,18| 31:09s
60 | 1,01 | 36:15s
55 1 | 44:26s
50 (0,98 | 46:27s

Mistura2
M2

Mistura 3
M3

tfinal
[min]

ttinal

Mmed [min]

3:48s

0,06 | 7:12s

6:23s

1,23 | 11:18s

9:54s

2,31 | 16:54s

12:14s

4,23 | 21:36s

15:56s

458 | 26

19:2s

4,1 | 32:24s

21:58s

3,8 | 39:30s

25:45s

4,03 | 51:36s

31:19s

484 | 53:12s

34:56s

5,71 61:12s

37:07s

5,87 | 65:12s

Misturad
M4

Mistura 5
M5

tfinal
[min]

tfinal

Mmed [min]

2:44s

0 | 4:40s

5:14s

0,95 | 11:20s

11:54s

2,23 | 16:10s

15:10s

2,28 | 18:10s

19:5s

2,6 | 22:24s

24:36s

2,64 | 26:20s

27

2,96 | 31:17s

27:16s

3,49 | 34:46s

37:10s

4,28 | 38:10s

45:30s

2,98 | 41:00s

51:44s

2,3 | 44:17s

Mistura 6
M6

Mistura 7
M7

tfinal
(min)

tfinal

Mmed [mln]

3:00s

0 | 5:24s

7:10s

0,84 | 11:12s

10:41s

1,51 | 14:36s

13:33s

2,47 | 17:51s

17:54s

2,64 | 22:54s

22:00s

3,07 | 26:06s

27:21s

3,41 | 30:35s

31:24s

3,74 | 34:20s

38:00s

4,94 | 39:48s

45:46s

6,23 | 43:35s

52:39s

6,37 | 52:36s

Mistura 8
M8

Linal
min
5:40s
9:43s
14:37s
17:44s
21:49s
26:47s
30:07s
33:20s
36:51s

39:01s

42:01s
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A taxa de aquecimento utilizada no ensaio foi de 10 °C/min, sendo empregado como
patamar final a temperatura de 650 °C. Essa faixa incluia os pontos de transformacéo, fusdo e

degradacéo dos polimeros das misturas de injecdo analisadas.

3.3.3 Ensaio Reoldgico

O estudo do efeito da taxa de cisalhamento, e como esta reage na viscosidade das
misturas, € um ponto importante a ser entendido, tendo em vista a producdo de pecas por meio
da MPI.

O teste foi realizado no redbmetro capilar de bancada, marca Ceast Smart Rheo 2000®,
modelo SR10, estando de acordo com a norma ASTM D3835-16. Os calculos da viscosidade
aparente foram realizados pelo programa do equipamento de forma automaética.

34 Processamento Via MPI

A escolha de corretos parametros de processamento e equipamentos para obtencdo das

pecas.

A escolha do equipamento de injecdo e parametros de processamento sdo importantes
para se obter o completo preenchimento da cavidade de injecdo, devendo se observar para néo

ocorrer a dissociacao da fracdo organica e inorganica.

O processo de extracdo da fracdo organica de forma controlada é importante, pois um
processo descontrolado gera deformaces das pecas. Por isso, uma extracdo lenta e progressiva

€ necessaria.

A sinterizacdo € o processo gue ird definir as propriedades finais da peca. Por isso, é
necessario que se determine as adequadas temperaturas de sinterizacdo e correta atmosfera para

0 processamento.

3.4.1 Processo de Injegéo

Os corpos de prova utilizados, dog bones e tubos, foram produzidos por meio de uma
injetora vertical de bancada, modelo HAAKE MiniJet Il, da marca Thermo Scientific, presente

no LATM no Campus do Vale da UFRGS. Esta é uma maquina de injecdo a base de pistao
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pneumatico, que proporciona a moldagem de uma forma eficiente para a preparacéo da amostra,

verificando as propriedades reoldgicas e mecanicas.

A HAAKE MiniJet 1l é um equipamento baseado em um sistema de aquecimento e

pneumatico. O equipamento é composto pelas seguintes unidades de injecdo e moldagem:

A unidade de injecdo é composta por uma pequena cdmara de aquecimento para a carga
injetavel, podendo se chegar a temperatura de 280 °C, possibilitando desta maneira dar fluidez

a mistura injetavel. E possivel se processar um volume de 15 cm? de material.

O molde é posicionado em uma camara conica. Esta possui a capacidade de aquecer até
350 °C, formando desta maneira a unidade de moldagem. O molde deve ser aquecido a fim de
permitir que o material tenha a energia necessaria para garantir a sua fluidez ao longo da

cavidade.

O sistema pneumatico do equipamento € composto por uma unidade de pressdo, cuja
capacidade méxima é de 1200 Bar, podendo se dividir em duas etapas para o preenchimento. A
primeira € a injecdo responsavel por completar toda a extensdo da cavidade. A segunda € o
recalque, na qual é compensando o volume que foi contraido durante a solidificacdo da carga

injetavel.

O processo de preenchimento deve ser controlado por meio de meio de controle dos
seguintes parametros: pressdes, temperaturas e tempos distintos para cada uma das etapas do

processo.

Como parédmetros de processamento na etapa de injecdo, utilizou-se como temperatura
de cdmara de injecdo 120 °C, temperatura do molde 160 °C, presséo de injecao 650 bar e p6s

injecdo 150bar.

A HAAKE MiniJet Il é um equipamento que possibilita armazenar 8 programas em sua

memoria interna, podendo se subdividir a etapa de recalque.

A empresa Thermo Scientific enviou juntamente com o equipamento alguns modelos
de moldes, dentre eles o que esta representado na Figura 26. As cargas injetaveis produzidas
foram processadas e injetadas nestas cavidades, permitindo desta maneira se mensurar a

contragéo do material.
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Figura 26 - Molde conico utilizado como modelo para producdo dos moldes tubulares, A- Face fémea;

B- Face macho.

A Figura 26 contém as duas faces dos moldes: na Figura 26A, a face fémea do molde
contendo a forma de um disco; na Figura 26 B, a face macho sendo uma superficie plana. Esta

geometria foi utilizada para verificar a contracdo das amostras apos a sinterizacao.

Os moldes recebidos foram utilizados para se retirar suas dimensdes externas e, desta
maneira, possibilitar o desenvolvido dos moldes para fabricacdo de tubo. Para isso, foi

necessario ser observado a conicidade e os didmetros maximos e minimos, bem como a altura.

A Figura 27 mostra o dimensional retirados dos moldes enviados pelo Thermo
Scientific, que foram utilizados como base da fabricacdo dos moldes de tubos percursores.
Esses dimensionais garantem a conicidade necessaria para maquina, possibilitando o processo
de injecdo e extracdo no equipamento.
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Figura 27 - Projetos bases dos moldes tubulares

3.4.2 Tecnologia de Extracdo utilizada

As cargas injetaveis que foram formuladas, que apresentaram um bom resultado nos
testes reoldgicos, passaram por um teste de injecdo buscando se mensurar a contracdo

volumétrica. Através desta analise, é possivel se projetar os moldes tubulares.

As misturas injetaveis foram processadas na HAAKE MiniJet Il, obtendo-se amostras
em formato de disco. As amostras foram mensuradas por meio das medidas de paquimetros de
suas dimensdes. Os seus volumes foram medidos por meio do método de Arquimedes. Para
mensurar a densidade das amostras, utilizou-se o volume medido e o peso obtido por meio de

uma balanca analitica.

As medicOes permitiram que se avaliasse as etapas do processo de extracdo. O processo
de extracdo das cargas termoplasticas foi realizado em duas etapas. A primeira etapa para o
processo de extracdo é a quimica. Como solvente, foi utilizado o hexano. A segunda etapa é a
extracdo térmica, na qual o material é aquecido lentamente até a deterioracdo de toda a cadeia

polimérica.
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A extracdo quimica consistiu na imersdo das amostras por um periodo entre quatro e
seis horas em um banho de hexano, aquecido a 60°C por meio de uma manta térmica. A essa

temperatura o hexano ja apresenta liberacéo de vapores.

As amostras foram mensuradas apds esta etapa de extracdo, possibilitando se verificar
a perda de massa do material e se ocorreu alguma variacdo nas medidas. Nesta etapa, ndo é

esperado que ocorra nenhuma variacdo dimensional.

Na sequéncia, as amostras foram levantadas tirando o contato direto da amostra com o
hexano liquido. No entanto, foram deixadas em manutencdo com uma atmosfera gasosa de

hexano por mais duas horas, permitindo a retirada de todas as ceras superficiais na atmosfera.

A extracdo térmica € um processo que deve ser muito lento e constante, devendo ser

executado preferencialmente em uma atmosfera protetora.

Salienta-se que foram adotados processamentos distintos para as pecas produzidas a
partir de polimeros termoplasticos e elastbmeros, uma vez que o ataque quimico com hexano

ndo apresenta resultados eficazes em elastdmeros.

As amostras de ferro puro injetado foram encaminhadas ao processo de extracdo térmica
para retirada do material polimérico. O equipamento utilizado foi um forno da marca Sanchis,
promovendo o aquecimento até 650 °C, a uma taxa de 0,3 °C/min para as amostras contendo
polimeros termoplasticos. Para as amostras contendo borracha natural, a taxa de extracdo foi de
0,1 °C/min.

A atmosfera utilizada para extracdo térmica foi o vicuo, mantendo as amostras no
patamar de 650 °C por uma hora. Desta maneira, garantia-se que toda a amostra atingira a
mesma temperatura. Apés este tempo, manteve-se a atmosfera e as pecas resfriaram livremente

no interior do forno.

3.4.3 Processo de Sinterizacao

O processo de sinterizacdo € o mecanismo térmico responsavel por definir as

propriedades finais das pecas produzidas por MPI.
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A sinterizacdo é um processo que pode utilizar taxas de aquecimento maiores que a
extracdo. Tendo em vista ndo existem mais polimeros para serem retirados, neste sentido ndo

ocorrem deformacdes geometricas nas pecas.

A rampa de aquecimento para sinterizagdo foi de 10 °C/min, partindo da temperatura
ambiente até 1150 °C, estabilizando-se neste patamar por uma hora, pois por tempo e a altas
temperaturas 0 material pode acarretar em um crescimento de grdo de forma elevado,

possivelmente prejudicando as propriedades mecanicas.

A peca deve ser protegida por uma atmosfera. Para este trabalho, foi escolhido uma
mistura de gas que consiste de uma composi¢do de 25% de Hz e 75% de N.. Caso ndo exista

essa atmosfera, pode ocorrer uma oxidacdo da amostra.

A escolha desta atmosfera, em comparacdo a outras atmosferas ativas, como por
exemplo a de hidrogénio puro (H2), deu-se por motivos de seguranga por esta ser altamente

reativa com oxigénio, e para 0 material em estudo nao era necessario esse grau de pureza.

A atmosfera escolhida é redutora para amostras contendo ferro, ou seja, ela interage com
p6 metélico possibilitando a remoc¢do das camadas superficiais das amostras, causando desta

forma a contracdo da amostra.

3.4.4 Processo de Extracao e sinterizagdo de tubos

Os tubos necessitaram do desenvolvimento de uma nova base de sinterizagdo, pois
qguando utilizadas bases planas ou circulares as amostras apresentavam deformacao. Por este
motivo, foi desenvolvida uma técnica de se utilizar uma base de duplo apoio conforme a Figura
28.

As bases de sinterizacdo dos tubos foram projetadas nas dimensdes 43 x 70 x 10 mm,

possibilitando sinterizar os tubos sem deformagdes.

Outras bases utilizadas resultavam em uma deformacéo na circularidade das amostras,

algo contraindicado para amostras tubulares.
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Figura 28 — Base de Sinterizagdo de amostras Tubulares.
3.5 Producédo de moldes

No presente trabalho, é necessario que seja produzido moldes cénicos compativeis com
a maquina HAAKE MiniJet Il. Para isso, o projeto do molde deve contar com entradas

adequadas.

Um correto projeto para moldes permite planejar um escoamento de forma orientada, se
determinando a posicao correta para as linhas de solda, ou seja, linhas formadas pela frente de
fluxo, a regido mais fragil da peca. Os tubos percursores para stents devem, de forma ideal, ndo
possuir linhas de soldagem. Porém, isso é quase impossivel, restando somente atenuar seus

efeitos e planejar o melhor local para sua formacao.

Na etapa de injecdo, o material entra na cavidade que esta cheia de ar. Esse gas necessita
sair, caso contrario acarretara na formacédo de vazios e na queima do material. O projeto do

molde deve conter um local para escape desse gas.

Os tubos devem ser concéntricos. Para se obter esse atributo, 0 pino deve ser guiado.
Contudo, para o preenchimento da cavidade é necessario que seja utilizado uma alta presséo, e
caso 0 molde néo receba o tratamento térmico correto, acarretard uma descentralizacao, que por

sua vez promove uma diferenca de espessura nas paredes do tubo.



112

3.6 Propriedades fisicas e mecénicas

As propriedades fisicas sdo fatores fundamentais para Orteses. Stents necessitam
suportar os esforcos radiais, promovidos pelas paredes arteriais sobre o implante, sendo

necessario se mensurar por meio de ensaios a resposta do material aos esforcos.

Os implantes do ponto de vista mecénico precisam ser observados quanto aos fatores
fisicos, microestruturais e geométricos. Dessa forma, este subcapitulo tem como objetivo
elucidar pontos importantes para analise de viabilidade do uso de ferro puro injetado como

potencial material progenitor de 6rtese cardiovascular.

Amostras de tubos produzidas MPI foram comparadas a tubos de magnésio produzidos
via rota comercial (fusdo e extrusdo), os tubos foram produzidos na Universidade Tecnoldgica
de Delft-TU Delft, Holanda. O comparativo foi realizado via ensaio microestrutural de

metalografia e quanto a sua microdureza.

3.6.1 Porosidade

O método de imersdo, principio de Arquimedes, foi utilizado para se mensurar
densidade dos corpos de prova sintetizados, sendo que este procedimento esta baseado na norma
ASTM B311-17. E considerado que o grau de porosidade aceitavel para biomateriais é 30% ou
nivel 4 (Chen, 2009; Chen, 2013; KAFKAS, 2014). Para isso, analisou-se amostras de tubos e
"dog bone". Foram mensuradas cinco amostras de cada, se fazendo uma média dos valores

encontrados, buscando assegurar a confiabilidade dos resultados.

3.6.2 Preparacdo e Analise das Microestruturas

As amostras necessitavam ser analisadas metalograficamente para verificar o tamanho
de grdo, a quantidade de poros e a sua distribuicdo. Para o ensaio, os corpos de prova foram
preparados, sendo que em alguns casos 0s materiais necessitaram ser embutidas e o

equipamento utilizado foi Arotec PRE30MI.

Os corpos de prova necessitaram ser preparados, passando por uma série de lixas com
granulometrias distintas (240, 300, 600, 1000, 1200 e 1500) e, posteriormente, por um processo
de polimento, com suspensdo de alumina de 0,3 um, a fim de melhorar o acabamento

superficial.
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O ataque quimico para revelagdo da microestrutura foi feito com &cido nitrico (2%)

diluido em alcool (98%).

3.6.3 Analise de Microscopia Optica

As amostras foram visualizadas em um microscopio 6ptico da marca Olympus modelo
GX51, que contém cinco tipos de aumentos (5x, 10x, 20x, 50x, 100x). O ensaio foi realizado

com as amostras sem passar pelo ataque quimico e outras apos o serem expostas ao reagente.

Neste ensaio, busca-se visualizar o tamanho do grao das amostras sinterizadas, descobrir
se existe formacdo de fases distintas, bem como observar o formato, tamanho e distribuicao dos

poros.

3.6.4 Analise de microdureza

As amostras passaram por uma analise de microdureza Vickers. Para se realizar os
ensaios, baseou-se na norma ASTM E 384 — Standard Test Method for Microhardness of

Materials.

O ensaio foi realizado em um microdurémetro ISH TDV 1.000 INSIDE. As amostras
que haviam passado pelo processo de preparacao, lixamento e polimento foram submetidas a
cargas de 100 gf sobre a superficie. Desta maneira, ocorre uma deformacdo do material e se

realiza as medidas das dimensdes das diagonais das endenta¢oes.

Para cada amostra foi realizada seis endentagdes, verificando-se trés vezes cada
diagonal, em seis pontos distintos ao longo dos tubos injetados, se realizando um media dos
mesmos, buscando desta maneira se minimizar os erros.

3.6.5 Ensaio de Eletronica de Varredura (MEV) / Espectroscopia por Dispersdo de Energia
(EDS)
A microscopia eletrdnica de varredura € uma técnica que foi utilizada em trés etapas do

trabalho.

Na primeira etapa, teve-se o intuito de verificar o tamanho das particulas do p6 metalico
recebido.
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Em um segundo momento, foi utilizado esta técnica para verificar os processamentos
da sequéncia produtiva do MPI, na qual se subdividiu essa etapa em trés subetapas, sendo elas:
a andlise do envolvimento das particulas metalicas pela fracdo organica ap6s o processo de
moldagem por injecdo; a extracdo quimica e térmica, a fim de visualizar se ainda existia a
presenca do material polimérico nas amostras; e a analise da morfologia da superficie

sinterizada.

Na terceira etapa, se analisou as amostras sinterizadas apds o processo de imersao em

ambiente corpdreo simulado.

As amostras sinterizadas foram encaminhadas para analise em espectroscopia por

dispersdo de energia (EDS) para se ter uma analise qualitativa do material.

3.6.6 Propriedades mecanicas de “dog bones”

Os materiais produzidos por MPI necessitam ser caracterizados quando submetidos a
forgas externas, pois a presenga de poros e o tamanho de gréos influenciam diretamente nas
propriedades mecéanicas.

As caracterizacdes por meio de aplicacdo de forcas sobre o material mais comumente
realizadas sdo os ensaios de tracdo e compressdo. O presente trabalho utiliza, por este motivo,

tracdo ou compressao para se verificar a sua resposta a deformacao.

Para o ensaio de tragdo, foram produzidos corpos de prova do tipo dog bones, podendo
ser conhecidos também como osso de cachorro ou em formato de gravata utilizados no ensaio
de tracdo, conforme pode ser visto na Figura 29. Os corpos de prova foram produzidos via
processo de MPI, utilizando moldes fornecidos pela Thermo Scientific, utilizando-se o
processamento ja descrito para remocao da fracdo polimérica e sinterizacao.

O ensaio de tracdo, que utiliza como corpo de prova dog bones, busca verificar a
ductibilidade se a tensdo méxima do material est adequada com as especificagdes para sua

utilizacéo.

O ensaio de tracdo realizado nesse trabalho foi feito em uma maquina de ensaio
universal Instron com velocidade de deslocamento do cabecote igual a 1 mm/min. Para

caracterizacdo, foram produzidas cinco amostras na injetora HAAKE MiniJet I1.
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Foram analisados somente os dog bones produzidos com cargas contendo como
polimero estrutural a borracha natural, pois esta foi a Unica mistura injetavel que obteve éxito

ao se introduzir e desmoldar os tubos.

Ponto de analise
da area inicial da
secgao do teste
Figura 29- Moldagem de dog bones com carga injetavel produzida.

Os dados gerados no ensaio foram tratados, produzindo dessa forma a curva tensao x
deformacdo. Os resultados foram comparados com pesquisas semelhantes, em que o0s autores
citavam as propriedades adequadas com producao de stents. Os resultados foram expostos por
meio da curva tensdo (o) em fungdo da deformacdo relativa (€), das calculadas de acordo com

as equacdes 12 e 13.

F[N]

O'[MPA] = m

Equacédo 12
Onde: F=Forca Aplicada [N]
Ao= Area inicial da secdo de testes [mm?]
o=Tensao [MPa]

%) = AL(mm) 100
e(%) = Lo(mm)x
Equacéo 13
Onde: AL = variagdo no comprimento [mm]
Lo= comprimento inicial [mm]
€ =deformacao relativa [%]
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3.6.7 Teste de Imersdo x Propriedades Mecanicas

Witkowski (2000) relatou que as pressdes radiais entre 5 a 7 atm (0,6 MPa) sdo
necessarias para que os implantes consigam suportar o esfor¢o imposto pela parede arterial,

bem como pela pressao necessaria para o baldo possa colocar o stent em seu diametro maximo.

A forga necessaria para que o baldo cateter consiga expandir o implante a sua geometria
final é de 18 e 21 N. Portanto, foi proposto um ensaio em tubos que fossem submetidos a um
ambiente corporeo simulado em uma solucdo balanceada de Hanks adquirido da empresa
Vitrocel® métodos para cultura celular, descrita na Tabela 5, sendo que esta solucdo esta de
acordo com a norma ASTM-G31-72.

Tabela 5 - Composicédo da solugéo balanceada de Hanks adquirida da Vitrocel®

CLORETO DE CALCIO 0,1855 g/L
SULFATO DE MAGNESIO 7H20 0,204 g/L
CLORETO DE POTASSIO 0,4 g/L
FOSFATO DE POTASSIO MONOBASICO 0,06 g/L
BICARBONATO DE SODIO 0,35 g/L
CLORETO DE SODIO 8,00 g/L
FOSFATO DE SODIO DIBASICO 0,0475 g/L
GLICOSE 1,00 g/L
FENOL VERMELHO 0,011 g/L
pH 74+0,5
Osmolaridade 280 mom + 5%

3.6.7.1 Especificacgdes e construcdo do Bioreator

As amostras foram inseridas em um circuito fechado, sendo expostas a um fluido
corporeo, a temperatura foi controlada variando entre 36,5 +/- 1°C, sendo que o pH foi medido
antes, durante e depois do ensaio. Esse biorreator foi projetado conforme o esquema
demonstrado na Figura 30, na qual é possivel ver que existem 16 células para posicionar as

amostras, sendo que ndo se optou por posicionar as amostras na primeira e Gltima célula.

O sistema do biorreator € composto por trés estagios: o primeiro sdo onde as amostras
residem, separadas por células; o segundo é o reservatério, no qual o fluido retorna de onde
estdo posicionados os corpos de prova; em um terceiro momento, é bombeado para a proxima
zona, que tem como fungéo aquecer e controlar a temperatura antes de enviar o fluido corporeo

para o primeiro estagio.

O termopar verifica se a temperatura do fluido que chega na zona onde estdo
posicionadas as amostras esta dentro da faixa de tolerancia. Um motor submerso para aquario

é o responsavel por movimentar o liquido pelo circuito.
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Local de Residéncia dos Tubos

ﬁ Fluido
Termopar Corporeo
Simulado

Controlador de temperatura
Resisténcia

Figura 30 - Simulador de ambiente corporeo

Os tubos produzidos foram expostos a um ambiente corpdreo simulado. O sistema foi
montando com uma resisténcia que tem objetivo de manter as amostras a temperatura corporea
de 36,5°C +/-1°C durante todo o periodo de ensaio. O sistema contém ainda uma bomba de
aquario responsavel pela circulacéo do liquido e sua oxigenacgdo. As partes dos sistemas podem

ser vistas na Figura 31.

Figura 31 - Biorreator de amostras tubulares
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3.6.7.2 Ensaio das amostras Tubulares

A fim de ser verificado as propriedades mecanicas dos tubos produzidos por MPI, foi
projetado um ensaio de compressdo dos tubos, em sua secdo radial, tendo em vista que nao

existe uma metodologia propria para esta verificacao.

O ensaio foi realizado nos tubos antes de passar pelo biorreator e apds passarem pelo
ambiente corporeo simulado, verificando a resposta de perda de propriedades mecanicas das

amostras ao longo do tempo.

O ensaio de compressao proposto foi realizado conforme esquema na Figura 32. Neste
ensaio, 0 tubo € posicionado em uma maquina de ensaio universal, sendo controlada as

dimensGes iniciais da amostra, o deslocamento do cabegote movel.

Figura 32 - Esquema de compressdo realizado com os tubos

A amostra tubular inicialmente possui um dimensional em sua se¢do circular de raio
com externo (re) e raio interno (ri). A diferenca destas duas medidas é a espessura do tubo. A

area do material é calculada, nesse caso sendo mre2 Menos mri2.

Na deformacéo do tubo, a secdo circular da origem a uma forma eliptica. A espessura
dos corpos de prova se mantém constante conforme ocorre a compressao do material pelo

movimento do cabecote movel. Da mesma maneira, a &rea da amostra € mantida constante.

A deformac&o do tubo de secdo circular ira promover o aumento do raio do eixo X (ae),
enquanto ha uma diminuicdo do raio do eixo y (be). Porém, a espessura e a area da secao circular

se manterdo constante. Para se determinar a area de uma elipse, utiliza-se a Equagédo 14.
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m.a, * b, = Area da Elipse

Equacédo 14

E possivel se determinar a deformacéo real do corpo de prova, pois se pode estabelecer
uma relacdo entre a area de secéo circular, Equacédo 15, e a area da secdo eliptica.

nr? = Area do Circulo
Equacéo 15

A relagdo entre as duas equagdes tem como constante o “m”, podendo se igualar as

equacOes 14 e 15 e se dividir ambas por Pi, Equacéo 16.

2

mre =m.a, * b,

/A

Equacéo 16
E Possivel se observar que o raio ao quadrado é igual a largura (ac) e a altura (be),
Equacéo 17.
7,2 = a, * b,

Equacédo 17

Conforme o ensaio estava sendo realizado, ocorria o deslocamento do cabegote movel,
0 que diminuia a altura (Ho), originava a uma altura intermediaria (H), e causava a diferenca
entre os dois valores (h). Desta forma (h=Ho-H), a diferenca aumenta conforme a amostra é
comprimida, possibilitando inserir essa variavel a fim de se determinar a deformacdo

instantanea do tubo.

No momento inicial antes de se comecar a deformacéo, o raio (re) € igual a (ae) elipse,
da mesma forma que re é igual a be. No momento em que ocorre o deslocamento, é inserido o
fator (h). Podemos relacionar, portanto, o raio externo circular com a reducéo da altura (h),
Equacdo 18.
be = (r,—h)
Equacéo 18

Realizando as substitui¢Oes da Equagéo 18 pelo be na Equacéo 17, obteremos a Equacao
19.
7'ez = ae * (1, — h)

Equacéo 19



120

Se analisarmos a Equacdo 19, é possivel se conhecer duas das trés varidveis para se
determinar a deformacéo instantea do material. Desta forma, podemos calcular as dimensdes

do didmetro externo horizontal (ae - eixo x), conforme pode ser visto na Equagéo 20.

r?

e = ———<

(e = h)
Equacéo 20

Durante o ensaio de compressdo de tubos, uma forca vertical atua de forma descendente
sobre a amostra. O resultado é a formacdo de dois mecanismos principais a flambagem, que
tem uma influéncia menor, pois seus efeitos sdo amortecidos pela geometria do corpo de prova.
O outro mecanismo € o cisalhamento, o qual possui uma grande influéncia sobre o material

devido ao fluxo que se forma ao longo da geometria, conforme mostrado na Figura 33.

Figura 33 - Diagrama de corpo livre para tubo submetido a uma forca aplicada resultando em um fluxo de
cisalhamento do material.
Fonte: Hibbeler (2010)

A Figura 33 demonstra o efeito de cisalhamento que ocorre em um tubo ao ser
submetido a uma forca vertical sobre sua secdo circular, ou seja, quando um tubo é comprimido

surgem forgas cisalhantes ao longo de sua estrutura.
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O tubo, ao ser comprimido entre duas matrizes mostradas na Figura 34, apresenta o

mesmo efeito que o previsto: se deforma e nao se rompe.

Figura 34 — Amostra tubular sendo comprimida

A Figura 34 A demonstra o tubo posicionado sem ainda sofrer compressao. Ao decorrer
do ensaio, conforme exposto na Figura 34 B e na Figura 34 C, € possivel se verificar que a

deformacéo é constante e homogénea.

Quando um tubo é submetido a uma compressdo radial, existem muitos mecanismos
ocorrendo no material, tais como compressao, tragdo e cisalhamento. A Figura 35 representa

uma fracao infinitesimal de corpo solido submetido a esforgos trativos e compressivos. E nesse
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caso que o material estard sujeito a formar uma tensdo compressiva (cy) e trativa (ox). O

resultado destes dois efeitos formam a Tensé@o de Cisalhamento (Tcisalhamento).

8

Figura 35 — Analise da minima fragdo do material submetido a compresséo
Fonte: adaptada de Hibbeler (2010).

Ao comprimir-se um tubo, conforme pode ser visto na Figura 35 A, as forgas séo
distribuidas ao longo de todo material, resultando em deformacdes no eixo x e eixo y de forma

ligada e indissociavel.

Ao se analisar a minima fracdo infinitesimal do material, Figura 35 B, é possivel se
observar que resultara em tensdes normais aos eixos X e tensdes normais ao eixo y. Porém, ndo
somente estas forgas serdo resultantes, pois neste caso surgirdo tensdes cisalhantes, como pode

ser visto na Figura 35 C.
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O resultante da tensdo normal no eixo Y e da tensdo normal ao eixo X sera a tensdo de

cisalhamento txy, conforme pode ser visto na Figura 35 D.

As forcas, por sua vez, sdo propagadas ao longo do tubo e geram deformacdes distintas
em cada fracdo do material a ponto de serem influéncias perante sua posi¢cdo na amostra,
conforme pode ser observado nas Figuras 35 E e 35 F. Em todas as posic¢des, existira a formacao
de forcas de cisalhamento ao longo do tubo, sendo este o principal mecanismo de deformacéo,
enquanto as forcas nos eixos X e Y tém a se compensar ao longo da amostra, tendo em visa a

geometria do material.

Deve-se observar que a Equacdo para se determinar de tensdo (Equagdo 12) ndo sera
eficaz para se determinar o ensaio de compressdo de corpos de prova com geometria tubular

por ndo ser abranger a geometria das amostras.

As amostras com geometria tubular tm como caracteristica amortecer as deformacoes,
efetuando um efeito mola. Por este motivo, é necessario se buscar equagdes que levem em conta

a geometria do corpo de prova. Para isso, foi utilizada a Equacdo da tensdo de cisalhamento.

A forma de se calcular a tensdo de cisalhamento (t) em um tubo é por meio da Equacéo
21. Para se determinar a tensdo de cisalhamento, é necessario saber a for¢a aplicada (F), a area
da secdo transversal em relacdo a distancia do eixo neutro do centroide do elemento estudado

(Q), o momento de inércia da secado transversal (1) e a espessura média (S) da parede do tubo.

_F.Q
t= l.s

Equacédo 21

Onde: F= Forca aplicada [N]
Q= Area da se¢fo transversal * distancia do eixo neutro ao centroide [mm3]
I= momento de inércia de toda a area da secao transversal[mm?®]
s = espessura[mm]
T = tensdo de cisalhamento [N/mm?]

Nesse sentido, a area da secdo transversal, em relacdo a distancia do eixo neutro do
centroide do elemento (Q) e 0 momento de inércia da se¢éo transversal (), sera influenciada

pela geometria da se¢do modificada.
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A Equacdo 22 é a representacdo matematica da &rea da secéo transversal multiplicada
pela distancia do eixo neutro do centroide (Q), o que permite determinar a deformacéo inicial

do circulo e, posteriormente, a elipse formada conforme a distancia entre as duas paredes

Q' =4Taxr ﬂ‘-raxtz _ 4Tz'nt TIT?"[ML
e 3m 2 3m 2

Q _ 4Taxr.-':’ (Hraxt.? * Taxr.’r’) 4Tz'nr.5:’ (Hminrﬁ * Tint.’r’)
ElipX — -
P 3n 2 3 2

verticais é reduzida.

Equacdo 22

Q _ 4Taxri’ (Hraxt.? * axri’) 4Tz'nr.’r’ (ﬂ‘-ﬂ-rinrﬁ * Tinr.’r’)
Elip¥ — -
P 3n 2 3 2

A Equacdo 23 é a representacdo matematica do momento de inércia do tubo, que

expressa o grau de dificuldade em se alterar 0 estado de movimento de um corpo em rotacéo.

[. = (T axe® = Tine™) Equagio 23
cLF 4

I _ mw ( [:TE'IEXETE'II:Y) - [:Tl:ﬁlf-‘.xﬂrl:ﬁﬂ’j:]
ElipX — 1

I _ TI((TE'xtYETEItX:] - (T[ﬁﬂ"arl:ﬁl:x:]:]
Elipy = 1

Onde:

Q.ir: Area da se¢fo transversal * distancia do eixo neutro ao centroide(mms?) do circulo

lext: raio externo

rint: raio interno

Qelipx: Area da se¢éo transversal * distancia do eixo neutro ao centroide(mm?) da Elipse
no eixo X

Qelipy: Area da secéo transversal * distancia do eixo neutro ao centroide(mm?) da Elipse
no eixoy

Icir momento de inércia de toda a area da secdo transversal do circulo

| elipx: momento de inércia de toda a &rea da secéo transversal do circulo

l elipy: momento de inércia de toda a area da secdo transversal do circulo

As amostras necessitam ser limpas apds o teste de imersdo SBF. Os tubos ensaiados sdo
mergulhados em alcool etilico absoluto com 99,5% de pureza. Em seguida, sdo submetidos ao
ultrassom. Posteriormente, emprega-se uma solucéo de 595 g/l de acido hidrocloridrico e 3,5 g
de hexametileno tetramina para a remoc¢éo de camada de produtos de corrosdo. Desta forma é

realizado o processo de limpeza.

As amostras foram levadas a um dessecador por um periodo de vinte e quatro horas,
apos o enxague para secagem do alcool, visando dessa maneira garantir que nem a camada dos

produtos de corrosdo e nem 0s agentes de limpeza venham a interferir na pesagem.
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A Equacdo 24 é a maneira de mensurar a perda de massa em funcdo da area superficial.
Para isso, sdo levados em consideracdo a superficie interna e externa do tubo. Esses valores

foram calculados se multiplicando o comprimento do tubo pelo perimetro interno e externo.

(mo —my)
W=———
Ao
Equacéo 24

Onde: W= perda de massa em funcéo da area;
Mo= massa antes da imerséo [g];
m:= massa depois da secagem [g];
Ao = area superficial inicial [cm?];

A maneira de verificar a taxa de corrosao de materiais € por meio da Equacdo 8, a qual

projeta a degradacéo do material apds um periodo de doze meses.
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4 RESULTADOS EXPERIMENTAIS

O presente capitulo tem como objetivo expressar 0s resultados obtidos nos ensaios.
Desta forma, trar-se-a dados que demonstrem a viabilidade do uso do ferro puro injetdvel como

suporte arterial para reestabelecimento da janela arterial.
4.1 Caracterizacdo das Matérias Primas Utilizadas

A fim de se viabilizar a producéo de stents bioabsorviveis, o primeiro passo é verificar
se 0s materiais a serem empregados possuem potencial desejado para tanto. Esse subcapitulo
se propde a analisar o p6 de ferro e as misturas injetaveis com este produzidas, verificando o
comportamento reoldgico dos veiculos para processamento de geometrias complexas paras

todas as fases de processamento da MPI.

4.1.1 Caracterizacao do po de ferro puro

A morfologia do p6 de ferro € um ponto importante, sendo um fator de extrema
relevancia, pois diversos autores relatam sobre a forma da particula, bem como seu tamanho e

sua disperséo.

A Figura 36 mostra 0 MEV realizado no pé recebido da empresa Yuelong Superfine
Metal. Pode-se notar uma grande variacdo de tamanho de particulas. Contudo, verificou que,
em sua maioria, estas apresentavam uma dimensdo préxima a 5 um, valor que difere da
informacgdo do Dgo fornecido pelo fabricante. As particulas apresentam morfologia esférica

regular, consideradas ideais para o processo MPI.

{

SEM HV: 30.0 kV WD: 22.01 mm L1 VEGA3 TESCAN| SEMHV:30.0kV | WD: 22.06 mm i VEGA3 TESCAN,

SEM MAG: 2.50 kx Det: SE 20 ym Performance in nanospace| SEM MAG: 8.99 kx Det: SE 5 ym Performance in nanospace

Figura 36 - Morfologia do p6 de ferro utilizado (MEV).
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A Figura 36-A demonstra o aglomerado de p6 de um espectro mais amplo, podendo-se
verificar que existe uma grande variacdo do tamanho de particulas e que estas se aglomeram
formando grandes grupos. A Figura 36-B ¢ um aumento da Figura 36 -A. Nesta, é possivel ver
que existem particulas maiores que 5 micros e menores que 1 micro, todas muito juntas

formando pequenos aglomerados.

A distribuicdo granulomeétrica é frequentemente citada como um fator que esta ligado a
obtencdo de uma boa homogeneidade na mistura injetavel, pois particulas de tamanho e formato

proximos garantem um bom fluxo do material no interior do molde.

A Figura 37 apresenta a curva de distribuicdo granulométrica do pé de ferro puro. O
ensaio mede o tamanho das particulas por meio de um granulometro de difracdo de laser
(modelo Cilas 1180), equipamento que utiliza um meio aquoso. Salienta-se que os testes foram
realizados no LACER/UFRGS. Os dados demonstraram que o Dgo do pé utilizado era menor
do que o tamanho fornecido pela Yuelong Superfine. Como resultados, foi possivel observar
que 10% das particulas estdo abaixo de 2,30 um, que o Dsg do material é de 6,33 um e que 0
Dgo das particulas estdo abaixo de 11,69um. O software calculou como diametro médio de

particulas 5,75 pum.
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4.1.2 Caracterizagdo das misturas de injecéo.

Esse trabalho se dividiu em duas etapas. Inicialmente, foram realizados testes de cargas
utilizando polimeros termoplasticos. Em um segundo momento, foram analisados polimeros
elastbmeros.

Na primeira etapa, foram testadas misturas que utilizavam polimeros estruturante em
suas composicGes que continham materiais termoplasticos. Para realizar suas misturas e 0s
testes de carga critica, as amostras foram processadas em um redmetro de torque. A fim de gerar
uma curva torque x percentual do pé metalico na mistura, compilou-se os dados mostrados na
Figura 38.
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Figura 38 - Gréficos de torque por percentual de p6 metalico das misturas realizadas

A curva gerada no rebmetro de torque permite levantar o volume de pd critico de cada
mistura. No entanto, ndo se torna conclusivo qual mistura ira propiciar o melhor processamento,
pois durante o processo de injecdo o menor indice de p6 ndo necessariamente foi daquelas que
tiveram melhor fluxo no processo de injecdo. No entanto, as curvas indicam que 0s materiais
produzidos com PP, combinado ao pé de ferro utilizado nessa pesquisa, mostraram-se muito

melhores do que o PE.

Os testes indicaram que a energia de superficie entre o PP e as particulas de pé de ferro

sdo as que possuem maior afinidade quimica.
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A Figura 38 retrata como o torque reage em funcdo da adicdo de p6. Nesse caso, é
possivel se comparar o0 comportamento em funcdo do valor de torque que o material produz no
equipamento. O procedimento consiste em ir adicionando materiais e, dessa forma, ajustando
0 volume de p6 na mistura até ocorrer a estabilidade do torque, sendo equilibrado com a
quantidade de fracdo inorganica de 62% para demais testes.

Os pontos plotados na Figura 38 sdo somente os que foram selecionados no momento
em que a mistura alcancava a estabilidade do torque para cada volume de p6. Em cada adigédo
de p6, o nivel do torque apresentava um sobressalto e, entdo, chegava a uma situagdo de
equilibrio relativo, fato que esta associado com a homogeneizagdo das cargas. Esse mecanismo
esta descrito por Kong (2012): uma vez que o volume de p6 metalico critico € excedido, o seu
carregamento excessivo faz com que a mistura apresente instabilidade durante seu

processamento na fase de injecéo.

As oito misturas injetaveis que foram produzidas no redmetro de torque necessitavam
ser caracterizadas em relacdo a sua resposta ao cisalhamento. Para esse teste, foi utilizado
redbmetro capilar, e como temperatura de processamento foi estabelecido 180 °C. As taxas de
cisalhamento testadas foram 44, 230, 613, 1210, 2560 e 5000 (1/s) para valores de ensaio.

As misturas contendo PEG (M2, M3, M5 e M8) ndo apresentaram fluxo no redbmetro,
indicando que este material ndo reage ao cisalhamento. Portanto, essas composi¢fes nao
obtiveram éxito ao serem processadas em maquinas injetoras. Como o material ndo apresenta
passagem no orificio, 0 equipamento promove uma compactacdo conforme pode ser visto na
Figura 39.
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Figura 39 - Amostras que ndo possui fluxo no reémetro Capilar
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Os resultados das reologias das misturas M1, M4, M6 e M7 apresentaram fluxo

no rebmetro capilar. As trés primeiras composicdes obtiveram éxito na passagem em

todas as taxas de cisalhamentos impostas ao material. A mistura M7 ndo apresentou

fluxo 5000 s, demonstrando que o material ndo consegue ser submetido a altas taxas

de cisalhamento. Os resultados podem ser verificados na Tabela 6.

Tabela 6 - Viscosidades das misturas do Reémetro Capilar

Taxa de cisalhamento (s*) | Viscosidade M1 (y) | Viscosidade M4 () | Viscosidade M6 () | Viscosidade M7 (i)
44 1692,80 404,73 1378,79 3917,8
230 335,51 144,71 443,84 1127,97
513 132,50 102,42 300,71 664,06
1210 72,09 76,98 210,19 401,07
2560 39,70 53,27 133,76 143,45
5000 23,39 36,09 84,29

As viscosidades encontradas para cada mistura injetavel estdo compiladas na Figura 40.

As misturas injetaveis apresentaram um comportamento distinto para cada taxa de cisalhamento
imposta a ela.

Comportamento Reologico de Cargas Termoplasticas
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Figura 40 - Gréfico de analise das misturas com termoplasticos no redmetro capilar

A Figura 40 demonstra a curva de viscosidade por cisalhamento em escala logaritmica.

As misturas mais indicadas para processamento na injetora em relagéo ao escoamento foi a M4
sequida da M1.
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As cargas injetaveis produzidas com elastbmero permitem uma maior elasticidade para
a desmoldagem. As cargas utilizadas foram produzidas a base de borracha natural
confeccionada pelo LaBioMat. Nesse sentido, foi produzida uma mistura injetavel distinta
contendo material elastomérico em sua composi¢do, sendo realizado testes quanto a sua

viscosidade em um redmetro capilar.

A mistura injetavel contendo elastomero foi processada em trés temperaturas distintas:
120 °C, 125 °C e 130 °C. As curvas contendo as respostas em relacdo as temperaturas distintas
estéo expressadas na Figura 41. A temperatura que presentou a melhor resposta ao cisalhamento
foi a de 120 °C.

Comportamento Reologico de Cargas com Borracha
Natural
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Figura 41 - Gréfico de analise das misturas elastdbmeros no redmetro capilar

Em comparacdo, as cargas produzidas com termoplasticos, os veiculos contendo
elastbmeros, apresentam uma melhor resposta reoldgica, pois permitiram uma fluidez bem

maior que as demais devido a presenca da cera de carnauba.

O ponto negativo da utilizacdo das cargas contendo materiais elatomericas é que a
reticulac@o da cadeia do elastdomero faz com que a carga injetavel ndo consiga ser reprocessada,

fato possivel em misturas injetaveis que utilizam termoplasticos.
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4.2 Producao de moldes para obtencao de tubos percursores

Os moldes percursores foram desenvolvidos a partir do material P20. Esta liga de aco
ferramenta e de baixo carbono é indicada para fabricacdo de moldes plasticos, pois ndo sofre
influéncia da temperatura (dilatacdo/contracdo). As dimensdes dos moldes conicos foram

retiradas dos moldes fornecidos pelo fabricante do equipamento.

Para se verificar a contracdo das cargas injetaveis e se projetar os moldes tubulares,
foram injetadas amostras em formatos de disco e, com isso, acompanhou-se seu processamento
nas trés etapas: injecdo, extracdo e sinterizacdo. A Figura 42 demonstra as amostras apos a

sinterizacdo.

Figura 42 - Gréfico de analise das misturas elastdbmeros no redmetro capilar

A Tabela 7 contém o acompanhamento das amostras em formato de disco nas trés
etapas. A sinterizacdo demonstra as dimensfes das amostras, sendo possivel observar que

apresentaram um comportamento semelhante.

As cinco amostras de discos injetados mostram que existe uma estabilidade no processo
de injecdo, extracdo e sinteriza¢do, evidenciando que o processo é estavel. A Tabela 7 mostra
que a contragdo no diametro foi de aproximadamente 13%, enquanto a espessura teve uma

contragéo de 22%, e o volume total reduziu em 39%.
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Tabela 7 — Acompanhamento da amostra em formato de Disco

Diametrol Diametro2 Densidade
(cm) (cm) Altura (cm) Peso (g) Volume (cm3)  (g/lcm?3)
2,92 2,94 0,27 8,85 1,82 4,87
2,96 2,93 0,27 8,95 1,86 4,80
2,93 2,94 0,29 9,34 1,94 4,80
2,931 2,982 0,28 8,97 1,96 4,58
2,92 2,98 0,28 9,10 1,91 4,77
Diametrol Diametro2 Densidade
(cm) (cm) Altura (cm) Peso (g) Volume (cm3)  (g/lcm?3)
2,88 2,90 0,28 8,15 1,84 4,44
2,93 2,91 0,28 8,25 1,86 4,43
2,90 2,90 0,29 8,60 1,94 4,44
2,90 2,96 0,29 8,25 1,97 4,18
2,84 2,89 0,28 8,34 1,81 4,60
Diametrol Diametro2 Densidade
(cm) (cm) Altura (cm) Peso (g) Volume (cm3)  (g/lcm?3)
2,59 2,61 0,21 7,31 1,11 6,56
2,59 2,63 0,23 7,97 1,21 6,58
2,62 2,60 0,22 7,73 1,19 6,51
2,64 2,61 0,21 7,73 1,16 6,68
2,58 2,62 0,22 7,83 1,18 6,62

Foi observado nos valores da Tabela 7 que as contracdes lineares e volumétricas foram

homogéneas, sendo observado que altura aproximada que corresponderia a espessura dos tubos

variou em aproximadamente 20%, sendo este o valor utilizado para a fabricagcdo dos moldes

tubulares.

A Tabela 8 contém trés didmetros bases: 2,5mm, 4mm e 8mm. Esses valores sdo

dimensfes tipicas para tubos percursores para stents comercialmente utilizados. Os tubos

produzidos com estes trés diametros externos se mantém constantes. Para cada projeto,

modifica-se somente o pino interno, o que resulta em uma espessura de 0,1mm, 0,2mm ou

0,3mm.
Tabela 8 - Dimensdes dos projetos de moldes dos tubos

D_|ametro Diametro D_|ametro Diametro Parede no final  Parede apés a
interno externo interno L SN SRR
L g o externo injetado  da sinterizacéo sinterizacdo
injetado injetado sinterizado Bex(mm) (mm) (mm)
@n(mm) @ei(mm) Dis(mm) X

25 3 2,3 \ 2,76 0,12 0,1

2,5 3 2,1 2,52 0,24 0,2

2,5 3 1,9 ‘ 2,28 0,36 0,3

4 4,8 3,8 4,56 0,12 0,1

4 48 3,6 \ 4,32 0,24 0,2

4 48 34 4,08 0,36 0,3

8 9,6 78 \ 9,36 0,12 0,1

8 9,6 7,6 9,12 0,24 0,2

8 9,6 7.4 \ 8,88 0,36 0,3
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Para obtencdo dos tubos, foi necessario ajustes da concentricidade, parte externa que
contém a cavidade (fémea) e o pino (macho), sendo necessario se realizar a centragem por meio
de uma guia para o pino. Dessa forma, as paredes do implante terdo a mesma espessura. Esse é

um dos postos-chaves para a degradacéo de forma homogénea do implante.

A Figura 43 demonstra 0 molde e o pino produzidos para a fabricacdo dos tubos
percursores. Ambos passaram por um processo de polimento, a fim de que o material nao

permaneca aderido ao molde na etapa de resfriamento. Este molde pode ser visto na Figura 43.

Figura 43 - Moldes produzidos para obtencdo de tubos percursores.

4.3 Testes de injecdo das cargas injetaveis em moldes tubulares

As cargas M1, M4, M6 e M7 que continham polimeros termoplasticos quando testadas
em matrizes tubulares apresentaram dificuldade para extracdo, pois a carga injetavel se contrai

junto ao pino, acarretando em quebras e fraturas dos tubos injetados.

As cargas contendo elastbmeros ndo apresentaram esse problema, pois a borracha
natural como polimero estruturante permite uma maior elasticidade do material durante o

processo de desmoldagem.

Os problemas decorrentes da desmoldagem de tubos produzidos com termoplasticos
inviabilizaram seu uso no restante do processo. Portanto, a partir desse ponto, serdo analisados

somente os resultados da carga elastomérico processada a 120 °C.
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4.4 Testes de injecdo das cargas injetaveis em moldes tubulares

A carga injetavel produzida com material elastomérico foi analisada em um equipamento
de DSC, sendo a curva de calorimetria exploratoria processada até 800 °C, conforme pode-se

observar na Figura 44.

82,11434; 1,26065

n .lnn W = Taty A

Fluxo de Calar QW /g)

Temperatura (*C)
Figura 44 - Curva calorimétrica das misturas estudadas.

A curva mostrada na Figura 44 referente a mistura injetavel revela as temperaturas de
fusdo (82,11 °C) e inicio de degradacao (269,51 °C). Os dados contidos no grafico sao utilizados

para se determinar as temperaturas de processamento da fase de extracdo térmica.
4.5 Moldagem por injecao dos corpos de prova

Através das andlises anteriores, 0s materiais foram testados nos moldes dos tubos, para
assim poder se realizar os testes mecanicos e fisicos, bem como avaliar de que forma o tempo

de exposicdo das amostras em ambiente corpéreo simulado influencia nas propriedades.

As cargas mais promissoras foram testadas na maquina injetora. Porém, todas as
composigdes contendo como polimero estruturante termoplasticos apresentaram um grande

problema devido a contracdo do material junto ao pino, como pode ser visto na Figura 45.

As misturas injetaveis se mostraram adequadas em relacédo ao fluxo de injecéo, fato que

pode ser visto na Figura 45-A, na qual se pode visualizar o tubo completo junto ao pino.
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Figura 45 - Tubos injetados: A- Tubos moldados com cargas termoplasticas junto ao pino; B- Tubo desmoldado
com sua extremidade quebrada.

Na fase de desmoldagem, as cargas injetdveis a base de polimeros estruturantes
termoplasticos mostraram uma contracdo junto ao pino, o que impossibilitava, em sua maioria,
a desmoldagem da peca com sua integridade. Conforme pode ser visto na Figura 45-B, o tubo

desmoldado apresenta sua extremidade quebrada.

Os tubos produzidos com cargas elastoméricas estdo demonstrados na Figura 46-A,
sendo possivel se verificar que essa mistura injetdvel permite a injecdo dos trés diametros

propostos, bem como sua desmoldagem.

O material elastomérico permitiu viabilizar a injecéo de stents com dimensdes distintas.
Contudo, para limitar a faixa de andlise se determinou uma espessura e um diametro para 0s
testes subsequentes com tubos. A Figura 46-B contém os tubos produzidos com o diametro (4

mm) e a espessura (0,3 mm) escolhidos para se executar os testes posteriores, tendo em vista as

suas propriedades mecanicas e bioquimicas.

Figura 46 - Tubos produzidos: A — Trés didmetros de tubos desenvolvidos; B —Tubos levados ao ensaio
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A Figura 46 demonstra a eficacia de utilizar a carga contendo polimeros elastoméricos,
possibilitando a execucdo da etapa de injecdo em moldes tubulares e sua subsequente
desmoldagem. Os tubos produzidos continham comprimento maximo de 50 mm e diametro

préximo ao elaborado em projeto.

Para se poder adicionar as amostras nas células do biorreator, foi necessario o corte

destas. Os tubos, por sua vez, foram medidos para se realizar 0s ensaios de compressao.

Os tubos injetados produzidos foram cortados para que fosse possivel posiciona-los no
biorreator, o qual contém um fluxo da solugdo de ambiente corpdreo simulado, como pode-se

observar nos dados das amostras descritos na Tabela 9.

Tabela 9 - Caracteristicas das amostras tubulares antes da sinterizagcdo

Amostras /Semana Massa inicial (Mv) (9) Volume inicial (Vv) Densidade (pv) (g/cm?3)
(mmd)
0 0,483 94,68 5,10
1 0,656 130,06 5,05
2 0,686 136,61 5,02
3 0,822 160,42 5,12
4 0,693 136,45 5,08
5 0,742 145,39 5,10
6 0,762 159,77 4,77
7 0,746 149,08 5,00
8 0,651 131,07 4,97
9 0,782 153,22 5,10
10 0,780 152,98 5,10
11 0,624 134,15 4,65
12 0,884 174,43 5,07
13 0,909 193,53 4,70
14 0,856 185,75 4,61

Wally (1995) descreve que a densidade final apds a sinterizagdo é diretamente afetada
pela densidade da mistura injetavel. O processo de sinterizacdo € a etapa do processo de MPI
gue proporciona a resisténcia mecanica definitiva da peca, bem como a densidade final do

componente.

Morajev (2010) e Peuster (2001) relatam que a densidade tem influéncia direta na taxa
de degradacéo e as propriedades mecénicas de diferentes tipos de materiais aplicados a stents.
A presenca de poros e tamanho de grdos produzidos modificam a velocidade de degradacgéo,

conforme os ensinamentos de Al-mangour (2013), Hermawan (2007) e Moravej (2011).
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As amostras foram medidas e posicionadas para sinteriza¢ao sobre uma base de alumina,

conforme mostrado na Figura 47.

Figura 47 - Amostras tubulares para ensaio de compresséo

A base utilizada permitiu que se conservasse a geometria tubular e uma contracéo
homogénea. Conforme descrito na metodologia, a forma em “V” das dimensdes propostas
permite que as amostras sejam acomodadas de maneira que 0s tubos ndo se toquem e, desta

maneira, se unam.

O material inerte utilizado na base ndo permitiu que ocorressem interacbes com as

amostras.
4.6 Analise fractogréfica

Para a analise fractografica de um tubo, em perfeito estado, produzido com polimero
estruturante elastdbmerico, fraturou-se sua superficie para ser observada em um microscopio
eletrénico de varredura. Os tubos estudados foram injetados a uma pressao de 800 Bar.
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A Figura 48 permite visualizar que existe um envolvimento das particulas pelo sistema
polimérico ligante, envolvimento este que € um fator de suma importancia para o processo de

extracao e sinterizagéo.

O recobrimento do p6 metélico visualizado na Figura 48 mostra que o veiculo se
distribui de forma homogénea sobre a superficie, permitindo se afirmar que o fluxo de injecao
ocorreu sem que existisse a separacdo da fracdo organica e inorganica. Esta estabilidade garante

que durante a fase de extracdo ocorrerd uma remocao continua.

Quinard (2011) e Li (2007) relatam que o envolvimento das particulas pelo veiculo é
um fator importante para se garantir uma eficacia no processo de MPI. Portanto. a presenca do
polimero distribuido de forma homogénea ao longo da amostra produzida pelo LaBioMat nos

indica que o material apresentara um correto processamento.

SEM HV: 30.0 kv
SEM MAG: 137 kx = Porformance In Nanospace

Figura 48 - Superficie de fratura de um tubo injetado sob pressdo 80Bar, (MEV).

4.7 Sinterizacgéo

A Figura 49 apresenta as amostras tubulares em seu estado “verde” e sinterizadas. Os
tubos ndo apresentavam defeitos, tais como distor¢fes dimensionais ou fraturas, em etapas

anteriores ou posteriores a sinterizacéo.
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Amostra
“verde”

Amostras:
sinterizadas

Figura 49 - Amostras no estado “verde” e sinterizado, mostrando o a contragdo volumétrica causada pela

sinterizacdo.

O ferro puro sinterizado é fortemente reativo com oxigénio. Ao se manusear o elemento
com as mdos descobertas, ou até mesmo no contato prolongado na atmosfera, ocorriam
oxidagdes superficiais. Até mesmo ao se retirar do forno ocorria uma fina camada de 6xidos na

superficie.
A Tabela 10 mostra os resultados das amostras tubulares apds a sinterizacéo.

Tabela 10 - Densificacdo do material e contragdo volumétrica das amostras

Amostras Massa Volume final  Densidade Densificacdo Contracao
/Semana  Final Mt Vs(mm3) ps(g/cm3) (%) volumeétrica (%0)
(9)

0 0,440 61,35 7,16534 91,0% 64,8%
1 0,597 83,80 7,12597 90,5% 64,4%
2 0,625 87,83 7,110222 90,3% 64,3%
3 0,748 104,17 7,181088 91,2% 64,9%
4 0,631 88,21 7,149592 90,8% 64,6%
5 0,675 94,20 7,16534 91,0% 64,8%
6 0,694 100,10 6,92912 88,0% 62,7%
7 0,678 95,63 7,094474 90,1% 64,2%
8 0,593 83,80 7,070852 89,8% 63,9%
9 0,711 99,28 7,16534 91,0% 64,8%
10 0,710 99,12 7,16534 91,0% 64,8%
11 0,568 83,00 6,842506 86,9% 61,9%
12 0,804 112,64 7,141718 90,7% 64,6%
13 0,827 120,29 6,874002 87,3% 62,2%
14 0,779 114,40 6,81101 86,5% 61,6%
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A perda de massa durante o processo de extracdo variou entre 7,9% e 8,4%. Assim, €
compreendido que o mecanismo de extracdo é eficiente. Na Tabela 10, é possivel se observar
que existe uma variacdo na densificacdo das amostras. Esse fato pode ser reflexo da
homogeneidade da temperatura e tempo de sinterizacdo ou/e posicao a qual a amostra pertencia
ao tubo injetado. A densificacdo variou entre 86,5% e 91,2% e permitiu verificar que ocorreu

uma contracdo volumeétrica entre 61,6% e 64,9%.

As amostras presentes na Figura 50 mostram que os tubos analisados apresentavam
defeito. Porém, dois tipos de imperfeicGes puderam ser notados. A primeira esta em sua
superficie externa, onde se pode visualizar defeitos e pequenas marcas. A segunda esta em suas
extremidades, pois devido ao processo de corte esses defeitos sdo permanentes apds o processo
de sinterizacdo. Esse processo pode resultar em um defeito de deformacéo na circularidade dos

tubos.

O acabamento superficial € um fator de grande importancia para o tratamento de
obstrugOes nas janelas arteriais, conforme descritos por Shena (2009) e Tang (2010). Uma
superficie homogénea influencia em uma melhor interacdo do implante com os diferentes tipos
de células. Esse fato age no processo de hidrofobicidade junto a superficie na interacdo das
proteinas do sangue. Portanto, a superficie demonstrada na Figura 50 pode resultar em

problemas quando exposta a um meio fisioldgico.

Defeitono superficie domoldado

Defeitonocorte

Figura 50 - Amostras de tubos percursores antes da sinterizacdo

Os defeitos superficiais nos tubos sugerem que sera necessario um tratamento para
melhorar seu acabamento superficial, outra forma de garantir e se produzir um melhor

tratamento na superficie do moldado.
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Nagaraja (2018) realizou uma pesquisa verificando somente a influéncia do acabamento
superficial na biocompatibilidade. Em acabamentos mais rudimentares, houve a pior taxa de
corrosdo, e por consequéncia a liberacao de ions metalicos dos stents. Esse resultado corrobora
com os encontrados por Palmaz (1999), o que demonstra a importancia do acabamento
superficial dos tubos apo6s a sinterizacdo. Dessa forma, o controle de poros e sua interconexao

podem modificar a velocidade de deterioracéo das amostras.
4.8 Caracterizacao do ferro puro sinterizado

O levantamento das propriedades do ferro puro produzido por MPI deve ser realizado a
fim de se verificar as caracteristicas do material. Para isso, este subcapitulo busca demonstrar,
por meio dos resultados dos ensaios, a viabilidade do processo e do material para seu uso

biomédico.

4.8.1 Anadlise superficial dos tubos por MEV

Analisando a superficie Figura 51 A dos tubos injetados por meio de MEV, foi possivel
verificar que existe uma desterioracdo homogénea de poros ao longo de toda a superficie, cujo

tamanho demonstrou ser em média 1um.

A Figura 51 B demonstra que 0s existem poros internos que se interconectam,
permitindo a percolagdo da SBF no poro superficial. I1sso faz com que o interior do material

corroa internamente e ndo somente superficialmente, agilizando o processo de degradacéo.

Figura 51 - A- Poros superficiais das amostras; B- Poros internos

Porointerno
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A Figura 51 revela a geometria, tamanho e extensdo do poro, bem como a existéncia de
interconectividade. Esses fatores tém influéncia na degradacéo. Conforme citados por Dutta

(2017) e Wolff (2014), esse é o mecanismo que manda no processo de deformacdo do implante.

4.8.2 Microestrutura

O tamanho de grdo e padrdo microestrutural sdo fatores de suma importancia no
processo de corrosdo do material. As amostras foram preparadas conforme a metodologia
descrita, sendo realizado o lixamento e o polimento das amostras no processo de metalografia.
A Figura 52 -A exibe a amostra de ferro puro, enquanto a Figura 52-B demonstra o tubo de

magnésio antes do ataque quimico com nital.

Figura 52 - Metalografia de tubos antes do ataque com nital ; A —Tubos de Ferro; B —Tubos de
magnésio

As amostras tubulares de ferro produzidas por MPI foram embutidas e comparadas com
tubos percursores de magnésio produzidos por extrusdo. A Figura 53 mostra a metalografia
com o ataque quimico, revelando o contorno de grdo e a medicdo destes realizados no

microscopio otico.
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Os tubos produzidos por injecdo visualizados na Figura 53-A apresentaram uma
variacdo no seu tamanho de gréo de 0,33 a 22,62 um, o que resulta em um tamanho médio de
11,9 um. A matriz € ferritica, sem a presenca de outras fases, mostrando a eficacia do processo.
Os tubos de magnésio obtidos por extrusdo mostrados na Figura 53-B indicaram uma variacao
do tamanho de gréo entre 2,30 e 20,57 um, o que resultou em um tamanho médio de 11,51 pm.

O tamanho do gréo é reportado por Hermawan (2007) e Moravej (2011) como um
mecanismo importante na corrosdo dos metais, pois o efeito da degradacdo se inicia na
descontinuidade do material. Portanto, o controle da microestrutura é importante para acelerar
ou desacelerar a corroséo. Quanto maior o tamanho de grdo, mais lenta a degradagéo. Quanto
menor o tamanho, maior a taxa de degradacdo. Os valores encontrados demonstram que o
material produzido por MPI possui o potencial para se obter o0 mesmo tamanho granulométrico

que materiais produzidos por extrus&o.

Ao se analisar as amostras de ferro puro produzido por MPI, verificou-se que o material,
apos ser submetido ao ambiente corpdreo simulado, demonstrou pontos de corrosao pelo SBF,

conforme pode ser verificado na Figura 54.

A Figura 54 demonstra o inicio do processo de degradacdo. Comparou-se as imagens
metalograficas de amostras que passaram pelo SBF com amostram ndo expostas ao SBF. Com

isso, foi possivel visualizar que o processo de corrosdo se inicia na descontinuidade do material.

AMOSTRA NAO EXPOSTA AO SBF - COM ATAQUE = AMOSTRA EXPOSTA AO SBF - COM ATAQUE

Contorno de
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Figura 54 - Metalografia de amostras de ferro puro exposta ao SBF

A Figura 54-A exibe a peca que ndo passou pelo SBF, com o material atacado por
reagente de revelacdo (nital). A Figura 54-B expde a peca ao passar pelo ataque quimico com
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o nital, revelando o contorno de grdo, tornando possivel visualizar o inicio do processo

corrosivo nas descontinuidades do material (contorno de gréo e poros).

O ensaio de microdureza realizado nas amostras de magnésio e ferro puro esta exposto

na Tabela 11. Por meio dessa, é possivel se comparar duas ligas metélicas que s&o

bioabsorviveis. O procedimento para o ensaio foi descrito na metodologia, estando as amostras

em escala Vickers.

Ponto 1
Ponto 2
Ponto 3
Ponto 4
Ponto 5
Ponto 6
Media

Tabela 11 - Amostras ensaiadas de Mg e Fe comparando, Microdurezas Vickers.

Microdurezas Microdurezas
Amostra de Amostra de

Ferro 1 tubo Ferro 2
121,59 95,14
112,15 102,96
132,41 112,22
120,91 100,58
124,86 101,16
116,69 104,68
121,44 102,79

Microdurezas da
amostra de tubo de
magnésio 1
50,93
48,85
43,77
4591
47,7
58,24
49,23

Microdurezas da
amostra de tubo
de magnésio 2

50,85
61,00
51,63
54,54
52,67
48,35
53,17

Amostra de Ferro
Puro que passou

pelo SBF
77,71
80,21
84,22
67,43
77,37
68,86
75,97

A Tabela 11 demonstra que as amostras de ferro apresentam uma microdureza maior

do que as amostras de magnésio. Mesmo posteriormente ao processo de exposicdo ao SBF

durante duas semanas, a Figura 55 mostra as indentagdes realizadas nas amostras atacadas por

SBF.

Figura 55—

INDENTACAO

i

IndentacGes de amostras de ferro puro exposta ao SBF
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Estes resultados sdo superiores ao encontrados por Capek (2016), o que mostra seu
potencial para o uso em implantes bioabsorviveis adequados. O material apresentou niveis

aceitaveis comparados aos relatados em outras pesquisas ligadas a stents metalicos.

4.8.3 Propriedades mecanicas

A Figura 56 mostra o diagrama da tensao por deformacao relativa (Al/lo) do ferro puro.
Essa curva foi obtida através de corpos de prova “dog bone" sinterizados nas mesmas condicoes
dos tubos. Dessa forma, pode-se estabelecer um padrao de comparacao entre as duas formas de

corpos de prova (Tubulares e dog bones).

Figura 56 - Grafico de Tensdo X Deformagéo

Tensao X Deformacao
350

275,0201 315,8749
300
- 216,0116
3250
S CcP-1
200 | 11,10%; 167,602
= iy cp-2
2150
g CP-3
0100 o/.
9@ 15,34%; 138,0409 ", o CP-4
50
255,9067 — P
0
0% 10% 20% 30% 40% 50% 60% 70% 80%

Deformacado [g] %

A Figura 56 demonstra as curvas obtidas de amostras injetadas em formatos de dog
bones. O ensaio de tragdo resultou em uma tensdo méxima media de aproximadamente 250
MPa. Para se realizar a média da tensdo maxima, foram somados todos os valores encontrados

para as cinco amostras e divididas por cinco, executando desta maneira uma média aritmética.

As amostras de dog bones apresentaram 315 MPa como maior valor para os ensaios de
tragcdo e, como menor valor, 216 MPa.

As propriedades mecanicas estdo condizentes com a literatura apresentada na Tabela 1
e na Tabela 2. O comportamento mecanico das amostras esta de acordo com os trabalhos
produzidos nessa area de pesquisa. Porém, houve variacGes nas tensdes maximas obtidas. Esta
diferenca pode ser resultado da variagdo dos poros presentes na amostra em relacdo a sua

quantidade, forma e estrutura formadas.
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A deformacdo eléstica dos materiais que contém vazios, poros, ocorre de forma distinta
aos materiais macicos, pois estas lacunas sao armazenadoras de energia, conforme relatado por
Bowen (2013) e Song (2014).

Paulo Mariot (2016) menciona que o limite de escoamento das amostras variou entre
140 MPa e 170MPa. As curvas apresentadas nessa pesquisa estdo condizentes com esse valor
encontrado. Por sua vez, este é um fator preponderante para seu emprego como stent. A

oscilacdo desses valores esta ligada aos vazios presentes nas amostras.

As deformacdes dos materiais se mantiveram em uma faixa admissivel para aplicacao
em Orteses cardiovasculares, cuja literatura produzida por Kyriacos (2013) e Witkowski (2000)
remete a um alongamento entre 30 e 50% como sendo adequado para aguentar 0 processo de

insuflamento do baldo.

As amostras produzidas por meio de MPI em formato de dog bone analisadas por meio
de ensaio de tracdo mostraram que o material, devido a estrutura porosa, se manteve em valores
entre 44,18% e 66,34%.

4.8.4 Degradacéo in vitro de tubos produzidos por MPI

As amostras de tubos de ferro puro foram imersas em uma solucdo de fluido corpéreo
simulado durante periodos distintos para cada amostra, tendo o tempo de ensaio variado entre
0 e 14 semanas. Os corpos de prova provenientes dos tubos produzidos por MPI foram cortados,
porém ndo foi possivel se obter geometria, dimensdes ou densidades uniformes devido a

variacdo do processo de sinterizagéo.

Esta analise permitiu a mensuracdo da perda de propriedades mecénicas e de massa. As
amostras tubulares ndo apresentaram um ritmo constante na reducdo de massa e propriedades
ao longo do tempo de ensaio. Esse fato pode ser explicado através dos fatores descritos
anteriormente, como variacdo de densidade, geometria, dimensdes e de distribuicdo de poros,

tornando o processo ainda incerto.

Os pontos de incerteza relacionados a geometria e as dimensdes dos tubos foram
contornados por meio das equagdes 21, 22 e 23. O objetivo € calcular a tenséo de cisalhamento
do material. Para tanto, foi calculado o0 momento de inércia, considerada a area da secdo

transversal das amostras e a distancia do eixo neutro a centroide (mm2). No entanto, foram
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calculadas as forgas atuantes no eixo X e no eixo Y elevados. Em seguida, somou-se ambas as
forcas e de seu resultado extraiu-se a raiz quadrada. Com isso, obteve-se o cisalhamento total.

Ap0ds os célculos, € necessario a transformacdes de unidades.

O ensaio de compresséo foi executado conforme o procedimento experimental proposto
na metodologia. Os tubos eram retirados, limpos e levados ao ensaio de compresséo e

verificacdo das perdas de propriedades e taxa de corrosdo dos tubos.

A Figura 57 mostra as curvas de tensdo de cisalhamento por deslocamento, sendo
relacionado as amostras denominadas pelo periodo em que estiveram imersas em SBF. O ensaio
consistia na compressao dos tubos ensaiados até momento da ruptura, ou o fechamento das
extremidades dos tubos.

Figura 57 - Tensdo de cisalhamento (MPa) X Deslocamento [mm]
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O material testado apresentou estabilidade durante o ensaio, mostrando que 0S poros
funcionaram como armazenadores de energia. A geometria, por sua vez, proporciona um efeito
mola, diminuindo o efeito do carregamento e proporcionando uma maior vida Util ao material.

Estes dois fatores funcionam como um mecanismo redutor das forgas atuantes no material.

Witkowski (2000) descreve que um stent deve suportar uma pressdo radial de até
0,6MPa. Por esse motivo, o esperado é que o material suporte uma tensdo de cisalhamento

superior a este valor.
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Os tubos de ensaiados demonstraram estarem condizentes com a literatura em relacéo
as tensdes admissiveis para aplicagdes em stents. As forcas suportadas pelo material foram
superiores as descritas pela literatura, suportando tensées acima de 0,6 MPa, sendo este valor

citado como o minimo admissivel para Orteses cardiovasculares.

A Tabela 12 contém as propriedades mecanicas dos tubos ensaiados, sendo possivel se
verificar que a espessura ndo € o fator fundamental para se avaliar as tensbes maximas
suportadas pelo material, sendo a geometria a grande influéncia no célculo da tensdo de

cisalhamento.

Tabela 12 - Propriedades Mecanica dos Tubos ensaiados ao longo de 14 semanas

Semana Espessura da parede S Tensdo de cisalhamento T (MPa)  Modulo de Young E (GPa)
(mm)
0 0,34 9,165484 111,5889522
1 0,45 7,386925 69,54546111
2 0,44 6,209391 59,77037808
3 0,39 5,10991 57,10162398
4 0,45 4,733699 45,30144219
5 0,41 4,444703 48,12963548
6 0,33 4,427437 59,32322404
7 0,28 4,151384 63,69238822
8 0,37 3,872029 4458635107
9 0,31 3,531063 50,99407124
10 0,23 3,440353 68,53199273
11 0,23 3,341647 65,93958612
12 0,26 2,58988 44,11796674
13 0,19 2,000331 48,03919506
14 0,39 1,531798 18,13618387

A espessura do tubo sera diretamente ligada ao tempo que o material ird demorar. As
amostras ndo apresentaram repetibilidade quanto a regido do tubo de que foram retirados e da

posicao de sinterizacao.

Os tubos ensaiados antes que se finalizasse 0 ensaio suportaram cargas maximas de
compressdo de 345 N, bem acima dos valores de 18 a 21N relatados pela literatura. A amostra
que permaneceu 14 semanas imersa em SBF ao final processo de ensaio no reator biologico
ainda demonstrava suportar altas forcas de compressao 139 N, antes de ocorrer a fratura do
tubo. Para a amostra que permaneceu por 14 semanas, as forcas que atuaram na transicdo de

fase elastica para plastica variaram entre 14 e 18 N.
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A Tabela 13 demonstra os resultados dos céalculos utilizando as equagdes 8 e 23
referentes a perda de massa do material, considerando o periodo de tempo de exposicdo a SBF,

bem como projecdes de taxa de corrosdao em um periodo de um ano.

Tabela 13 - Perda de massa dos tubos ensaiados ao longo de 14 semanas

Tempo em Perda de massa Perda de massa por area Perda de massa Taxa de
Semanas (Am= mo-m) [g] (W) [g/cm?] relativa Degradacéo (TD)
(M= Am/mo) [%] [mm/ano]
0 0,000 0,00 0,0% 0,00
1 0,020 0,04 3,3% 0,78
2 0,026 0,07 4,2% 0,58
3 0,030 0,05 4,0% 0,32
4 0,035 0,08 5,5% 0,34
5 0,040 0,09 5,9% 0,32
6 0,045 0,10 6,5% 0,30
7 0,052 0,13 7,7% 0,32
8 0,065 0,14 11,0% 0,32
9 0,078 0,18 11,0% 0,34
10 0,088 0,19 12,4% 0,33
11 0,089 0,22 15,7% 0,36
12 0,110 0,27 13,7% 0,39
13 0,130 0,29 15,7% 0,40
14 0,153 0,37 19,6% 0,49

A Figura 58 demonstra os resultados das amostras tubulares submetidas ao SBF,
verificando o comportamento de degradacdo de 0 a 14 semanas. Os tubos apresentaram uma
perda de massa progressiva condizente com a literatura, sendo os resultados proximos aos

encontrados por Zhang (2010), conforme visto na Tabelal3.

A perda de massa aumenta conforme o tempo de exposicdo ao SBF, como pode ser visto
na Figura 58. Porém, essa reducdo nao ocorre a uma velocidade constante; conforme o tempo
passa, maior sera a degradacdo do material. Os tubos apresentam uma perda de massa inicial
maior e sua velocidade inicialmente apresenta uma maior taxa de corrosdo. Porém, ocorre uma

estabilizacdo desta devido a camada de 0xido formado na superficie.

A diferenca de perda de massa se mostra de forma mais acentuada a cada duas semanas
em um processo que se mostrou ciclico. E possivel ver que as amostras, em um periodo entre 8
e 9 semanas, apresentaram ambas aproximadamente 11% de perda de massa relativa. A perda

de massa relativa entre as semanas 13 e 14 apresentou uma elevagdo em seu nivel, fato que
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pode estar ligado a diferenca de porosidade existente entre as duas amostras, conforme exposto

na Figura 58.

Perda de Massa [ g/fcm?]

0 2 - 6 8 10 12 14 16

Semanas

Figura 58 - Perda de massa em relagdo a area entre 0 a 14 semanas de imersdo em fluido corp6reo simulado

(solugdo de Hank).

As amostras exibiram um grau degradacdo em relacdo as suas densidades no periodo de
tempo de um ano, conforme a Equagéo 8. Cumpre referir que os tubos mostraram estabilidade
na velocidade de corrosdo das amostras durante as 14 semanas em que estiveram imersos em
SBF. Ao longo da maioria do periodo, a amostra apresentou uma taxa de degradacdo de 0,3

(mm/Ano), conforme visualizado na curva da Figura 59.
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Figura 59 - Perda de massa levando em consideracdo densidade projetando em um periodo anual imerso em STF
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A taxa de degradacéo foi superior aos resultados obtidos por Mariot (2016) e Zhang

(2010). Portanto, um promissor candidato para sua utilizacdo em stents.

A Figura 60 é uma analise de como o tempo de imersdo influencia a perda de massa e a
tenséo de cisalhamento, sendo possivel se visualizar que o angulo de inclinagdo da curva mudou
sensivelmente a partir da 113 Um fato importante de ressaltar é que a porosidade destas
amostras se apresentaram em um maior nivel em relacéo as semanas anteriores, mesmo levando
em consideracdo que a densidade das amostras tubulares apresentou uma leve modificacao na

sua tendéncia.
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Figura 60 - Tensdo de Cisalhamento maximo X Tempo de imersdo X Perda de massa em (g) em amostras
submetidas STF

O material, ao longo das semanas que foram expostos ao SBF, apresentou uma relagéo
entre as propriedades mecanicas e a perda de massa, conforme pode ser visto na Figura 60. A
corrosdo do material faz com que ocorra a perda de massa e diminuicdo da sua espessura,

resultando na diminuicdo das propriedades mecéanicas.

A Figura 61 é uma projecdo para a perda de propriedade, bem como a degradacgéo
completa do tubo. A projecédo para degradacdo completa do material é para trinta e uma semanas

e meia.

As forgas radiais sdo diminuidas conforme o tempo passa, pois a memdria muscular da
parede arterial vai se adaptando ao remodelamento, fazendo com que seja reduzida as
exigéncias mecanicas sobre o implante. Dessa forma, torna-se dificil prever a forga final que o

vaso sanguineo exerce no stent. No entanto, a projecao para que o material possua propriedade
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mecanica estd acima de 18N, ou seja, as for¢as suportadas nos primeiros meses foram acima
das relatadas pela literatura, tornando o material adequado para suportar a forca radial de vinte

e duas semanas.

Hermawan (2008) refere que a curva ideal com os resultados alcangados difere da
desejada, pois 0 tempo necessario para se obter o reestabelecimento da artéria seria entre 24 e
48 semanas. Os demais resultados mostram que o material possui 0 comportamento ideal.
Contudo, é necessario um controle de porosidade melhor. Outro fator relatado é que os testes

da taxa de degradacéo in vivo sempre sdo mais lentos do que os testes in vitro.

120,0%
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80,0%
Perda % de Propriedade
60,0% mecdnica
40,0% Polinémio (Perda de % de
Massa)
o —
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Figura 61 - Correlacdo entre o tempo de implantacdo e a degradacdo de ambiente corpdreo simulado de tubos
percursores

A Figura 61 indica que na primeira semana o material apresenta uma perda de
aproximadamente 20% em sua massa. Nas semanas seguintes, a reducao nesta taxa segue até a
quarta, quinta e sexta semana, onde a taxa permanece quase que constante, sem alteragdes

relevantes. No entanto, a perda de massa é constante ao longo das semanas.

4.8.5 Mecanismos de corrosio

A Figura 62 mostra um tubo percursor de ferro produzido por MPI apds ser submetido
a SBF por 6 semanas, visto em MEV, mostrando que a superficie do material sofreu um ataque
consideravel.

As amostras tubulares, conforme entravam em contato com o SBF, fizeram com que 0s
oxigénios e o cloro presente na solucéo de Hanks reagissem com ferro, promovendo as reaces

presente nas equacOes de 1 a 7, 0 que criou na superficie uma camada de 6xidos.
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SEM MAG: 15 x SEM MAG: 15 x 1l

Figura 62 Amostra tubular submetida por 6 semanas>

As amostras, quando analisadas com aumento, evidenciam que ocorreram grandes
modificacbes em suas superficies, tendo surgido grandes vales nos tubos expostos ao SBF,
sendo estas modificacBes nos pontos onde o material sofreu um maior processo de corrosao. A
Figura 63 mostra que 0 mecanismo de corrosao tem predominancia inicial nos poros, buscando

uma ligacéo entre poros e onde os vales se ligam.

SEM MAG: 1.54 kx SEM MAG: 1.54 kx 11 VEGA3 TESCAN
SEM MAG: 1.54 kx | SEM MAG: 1.54 kx | 20 pm Performance in nanospace

Figura 63 - Mecanismos de corrosdo do material poroso
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A Figura 64 mostra como o material ficou apds ser degrado. E possivel visualizar que
0s poros abaixo da superficie se revelaram e, dessa forma, deu-se inicio a um novo mecanismo

de corrosao.

O subproduto formado por meio da reacdo de degradacdo do material permanece sobre
0s poros, funcionando como um desacelerante do mecanismo de corrosdo. Em contrapartida,
0s poros interconectados sao fatores que agilizam inicialmente o processo de deterioragéo.
Entretanto, ao longo do tempo, esse fato pode servir como um retardo na degradacédo, uma vez

que o subproduto permanece presente no interior dos poros.

-

SEM MAG: 4.57 kx | SEM MAG: 4.57 kx VEGA3 TESCAN

Figura 64 - Corrosédo em seu interior mostrando que o subproduto se acumula nos poros

A Figura 64 mostra que o material interagiu com o SBF promovendo a corroséo da
superficie. Esse processo de degradacdo faz com que surjam vales nas amostras, sendo possivel
ver que os poros sdo parcialmente fechados e abertos conforme o processo corrosivo acontece.
Os porosos interconectados sdo os principais responsaveis pelas existéncias dos vales, e a

entrada da solucdo de Hanks no interior da peca promove a corrosao de maneira mais acelerada.

As amostras, com 0 passar das semanas, apresentaram duas formacdes distintas de
subprodutos da corrosdo: a hematita (a-Fe2O3) e magnetita (FesO4), ambas aceitaveis para o

processamento pelo meio bioldgico. Esses dois produtos estdo expostos na Figura 65.
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Magnetita
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Figura 65 - VVarios mecanismos de corrosdo do material hematita (a-Fe203) e magnetita (Fe403)

A degradacdo do ferro puro causa reagdes do material, promovendo a formacéo de
diferentes tipos de 6xidos. Dentre estes, somente alguns sdo aceitos. A Figura 65 mostra que as

duas formas obtidas sdo aceitaveis pelo corpo humano.

As metalografias ndo apresentaram a presenca de carbono. Porém, é necessario se
verificar por meio de EDS se sobre a superficie da amostra existe outro elemento que néo ferro

e oxigénio.

A Figura 66 exibe o EDS realizado em um tubo que passou pelo SBF. Ja a Figura 66-A
mostra MEV o ponto a ser analisado sem o uso do EDS. As Figuras 66-B e 66-C, por sua vez,
demonstram a presenga do ferro nos pontos marcados em vermelho. A presenga do oxigénio
estd exposta na Figura 66-D, sendo marcada pelos pontos verdes. Os pontos vermelhos se
mostram predominantes, conforme esperado, estando condizente com o previsto para corroséo

bioldgica.
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10um

Figura 66 - Analise de hematita e magnetita vistos EDS

10um

A Figura 66 demonstra o processo de sinterizagdo, ndo apresentando outros elementos
se ndo oxigénio e ferro. Desta maneira, é possivel se presumir que o polimero extraido nao se

ligou com o metal durante a sinterizacao.

As amostras apresentaram um nivel de contaminacdo apds a 5° semana. Esse fato se
tornou expressivo na 10° semana. A Figura 67-A é um MEV de uma amostra exposta a

contaminacdo, sendo possivel se verificar um alto nivel de degradacéo.

O contaminante provoca um aumento dos valores do nivel de carbono no material,
estando marcados na Figura 67-B e Figura 67-C através dos pontos azuis. A Figura 67-D mostra
a presenca do ferro. J4 a Figura 67-E mostra o oxigénio em grande quantidade, demostrando

um processo de degradacdo em estado mais avancado.

Figura 67 - EDS provando a presenca de carbono
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A Figura 68 mostra 0 motivo do surgimento de uma vasta quantidade de carbono. Esse
fato se deve a uma proliferacdo de fungos junto a algumas partes do material e apresentou um
crescimento junto a area externa dos tubos. A presenca do carbono sé € registrada nos locais
onde ocorreu o crescimento do fungo, o que modifica o pH do ambiente corpéreo simulado,

afetando a taxa de corroséo.

SEM MAG: 7.75kx = SEM MAG: 7.75 kx | VEGA3 TESCAN
SEM MAG: 7.75 kx SEM MAG: 7.75kx | 5pm Performance in nanospace

Figura 68 - Fungos recobertos de subproduto (6xidos de Ferro) da corroséo

A Figura 68 mostra uma area dos tubos que foram recobertos com fungos. Neste ponto,

pode-se observar que parte dos 6xidos recobrem as cadeias de fungos.

Os materiais apresentaram um crescimento ligado ao local dos poros. A presenca dos
fungos esta relacionada somente com a superficie do material; os subprodutos ficam em seu
meio. Conforme ocorria a progresséo dos fungos, além da modificacdo do pH os organismos

alteraram a quantidade de oxigénio e substratos balizadores do ambiente.
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5 DISCUSSAO DE RESULTADOS

Este capitulo busca comparar os resultados encontrados com as publicagdes
relacionadas a este tema, demonstrando as evolugdes obtidas na presente pesquisa.

O ferro puro é um material que atende todas as exigéncias descritas por Andrade (2018),
Chamié (2009) e Salles (2008) como um material aplicavel a Stents Bioabsorviveis (BDSsS).
Este é conhecidamente um material que possui radiopacidade, o que permite que o implante
seja guiado de forma precisa ao local de instalagéo e, posteriormente, monitorado. Esse fato
atende ao quarto requisito para aplicacdo como BDSs. Os dados produzidos pela pesquisa
PAIM (2018), com o mesmo material aqui empregado, mostram que o pé metalico utilizado
neste trabalho ndo apresenta reacBes adversas, tdxicas ou carcinogénicas ao paciente,

considerando testes realizados com células imortais.
5.1 Anélise de morfologia e tamanho de particulas do pé metalico

Como relatado por Dunstan (2004), o tamanho das particulas € um ponto de suma
importancia para a fabricacdo de micro moldados por injecdo. Com isso, o tamanho de particula
encontrado nas imagens realizadas por meio de MEV, aliado ao resultado do ensaio de
granulometria, permitiu observar um grande volume de particulas de aproximadamente 5 pm,

sendo que 0 Dgo encontrado foi de 11 pm.

E relatado por German (1993) que uma distribui¢do da granulométrica monomodal n&o
é adequada, ou seja, um unico tamanho de particulas. Isso porque esse fator dificulta o
empacotamento (densificacdo). De forma anéloga, se um recipiente for enchido com bolas de
um Unico tamanho existirdo espacos, ao passo que se adicionarmos bolinhas menores 0s espacos

serdo preenchidos.

A distribuicdo do material recebido é multimodal, porém existem duas granulometrias
que se destacam, como pode ser visto nos resultados apresentados ao longo desse trabalho.
Desta forma, as particulas se mostraram adequadas para o fluxo de injecdo e empacotamento,

0 que resulta em uma densificacdo do material apds a sinterizagéo.

52 Analise das misturas injetaveis

As misturas processadas no redmetro de torque mostraram um comportamento

homogéneo, tendo em vista que os resultados se aproximam dos valores reportados por Quinard
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(2011). Para todas as misturas, ocorreram varia¢fes no torque, conforme era alterado o volume
de pd, produzindo os picos maximos para 0s volumes de po criticos. Dessa forma, determina-
se o nivel de equilibrio entre a fracdo organica e inorganica da mistura, estimando-se assim se

a mistura apresentara homogeneidade durante o processo de injegao.

O pesquisador Kong (2012) j& descrevia a eficacia dessa técnica em se determinar a
viabilidade do uso das cargas injetaveis. As curvas geradas a partir do redbmetro de torque
permitem determinar o volume de po critico e indicaram que a mistura M1 permite a maior
adicdo de fracdo inorganica na mistura, 64% de p6 metalico no volume total. As composicdes
M4 e M6 apresentaram como volume de pé critico 62%. As misturas M2, M5 e M8 admitiram

como percentual maximo de fracdo inorganica 60%.

Os autores German (1993) e Li (2007) relatam que quanto maior o volume de pé
admitido na mistura maior seré a densificacdo nas pecas apos sinterizadas. Porém, estes autores
descrevem que se deve utilizar um volume metélico ligeiramente inferior ao volume critico.
Por esse motivo, as misturas mais promissoras com o po de ferro puro utilizado nessa pesquisa

sdo as misturas M1, M4 e M6.

As cargas M3 e M7 ndo apresentaram estabilidade até 50%. Tendo em vista que o valor
de torque continuva aumentar conforme era variado o0s volumes de po e de polimeros, esse fato
é relatado pelo pesquisador IBRAHIM (2003) como um ponto que ndo torna essas composicdes
interessantes para a etapa de injecdo, pois o fluxo no molde se torna dificultado e a grande
quantidade de polimeros presentes nas misturas resultara em problemas nas etapas

subsequentes, tais como a formacgdes nas pec¢as apos a sinterizacao.

Ao analisar os ensaios de reologia capilar, foi possivel se verificar que nem todas as
amostras obtiveram fluxo. As cargas injetaveis contendo PEG foram relatadas pela literatura
como possuidoras de bom processamento. Porém, os resultados encontrados vao de encontro,
pois as misturas M2, M3, M5 e M8 nédo apresentaram resposta ao cisalhamento. O ensaio
realizado no redmetro de torque ja indicava que o PEG ndo propiciou fluxos adequados ao

processamento.

A mistura M1 apresentou 6tima resposta ao cisalhamento. O procedimento experimental

seguiu a metodologia descrita pela ASTM D3835-16, indicando que os testes realizados no
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redmetro capilar demonstram que o material possui grande potencial para processamento por

injecdo, pois apresenta um bom fluxo.

A carga injetavel M1, ao ser testada no molde de tubos, apresentou um bom fluxo, porém
possuiu grande dificuldade para desmolgem. Por esse motivo, foi adotado uma carga contendo
uma resina elastomérica, de acordo com o trabalho publicado por Escobar (2015) que relata a
melhora na desmoldagem devido a peca em seu estado verde possuir uma melhor elasticidade

sem comprometer sua estrutura para posterior sinterizacao.
5.3 Anélise das propriedades mecénicas dos dog bones

Moravej (2011) e Al-Mangour (2013) descrevem em seus trabalhos diversos materiais
que sdo aplicaveis a stents, comparando-o0s em relacdo ao seu comportamento mecanico. Os
valores apresentados nos trabalhos citados mostram que existe uma ampla gama de valores

possiveis para aplicacdo em Orteses cardiovasculares.

Os valores de deformacdes relativas obtidos neste trabalho, produzidas a partir do ensaio
de tracdo de “dog bones”, mostraram que as deformacgdes se mantiveram entre os valores de
44,18% e 66,34%, o que demonstra um grande potencial para aplicacdo em Orteses
cardiovasculares. A literatura descreve como propriedades adequadas para aplicagdo em stents
um alongamento de 30 a 50% como o minimo esperado antes da fratura.

Os resultados expressos neste trabalho vdo ao encontro das publicacdes de Bowen
(2013) e Song (2014). Ambos reportam que 0s poros S&o um mecanismo que proporciona uma
maior deformacdo elastica ao material, pois estes vazios armazenam energia durante a
deformacdo. As amostras sinterizadas obtidas por meio da MPI, apresentaram um maodulo de
Young das amostras que variou entre 110 e 180 GPa, o que reflete valores dentro dos

admissiveis para aplicacdes em stents.

Paulo Mariot (2016) empregou em sua pesquisa 0 mesmo pO metdlico e um
processamento semelhante ao realizado nesse trabalho. Os dados produzidos em ambos 0s
trabalhos vao de encontro, dando credibilidade as pesquisas, demonstrando a viabilidade da
utilizacdo do p6 de ferro puro e satisfazendo os requisitos trazidos nas Tabela 1 e 2 (AL-
MANGOUR, 2013; IMGRUND, 2013; GARG; 2010; HERMAWAN, 2007; LEVESQUE,
2008).



162

Andrade (2018), Chamié (2009) e Salles (2008) relatam que se deve possuir uma boa
relacdo de expansdo. Para isso, é necessario que o material seja ductil, o que é possivel de se
determinar através do ensaio de tracdo de dog bonés. A deformacédo plastica exposta ao

material na ordem de quarenta vezes é a primeira caracteristica fundamental para stents.

54 Andlise das propriedades mecénicas dos tubos submetidos a

ambiente corporeo simulado

Witkowski (2000) descreve como propriedades que o material deve conseguir suportar
cargas de 18 a 21N. O presente trabalho mensurou como forga méxima 345N e, como ponto

de transicdo de elastica para plastica, 18N.

Witkowski (2000) relata que o material deve resistir a 0,6MPa. Neste pré-requisito, até
0 material conseguiu se mostrar satisfatorio durante o tempo de 14 semanas, suportando uma

tensdo de cisalhamento de 1,5MPa.

Os fatores descritos neste trabalho demonstram que os tubos ensaiados produzidos via
MPI de ferro puro possuem potencial para aplicacdo como stent cardiovascular, tendo em vista
gue as amostras suportaram as cargas aplicadas, bem como as tensfes agindo sobre o material.
Isso atende aos valores reportados pela bibliografia como adequados, superando os requisitos

mecanicos quando comparados a outras ligas.

O suporte das forcas radiais, segundo Andrade (2018), Chamié (2009) e Salles (2008),
€ um importante requisito para que o material seja considerado apto para ser aplicado stents.
Para isso, realizou-se o ensaio de compressdo em tubos. Este procedimento permite a medicao
da tensdo de cisalhamento, mostrando que o tubo de ferro atende os requisitos de suportar

tensdes superiores a 0,6 MPa.

5.5 Analise da porosidade das amostras sinterizadas

Os tubos sinterizados mostraram uma estrutura de poros finos, bem distribuidos e
interconectados. Estes fatores sdo mecanismos que proporcionam uma maior taxa de corrosao

e degradacdo do material.

Os poros podem ser um importante mecanismo de armazenamento de energia caso
necessario, bem como podem ser utilizados para armazenamento e posterior liberacdo de

farmacos, quando aplicados a biomateriais. Essa caracteristica € de grande relevancia e
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aplicabilidade, segundo os requisitos descritos pelos pesquisadores Andrade (2018), Chamié
(2009) e Salles (2008).

O mecanismo de corrosdo por pites ocorreu de forma predominante nas amostras
submetidas ao SBF, tendo seu inicio nos poros. Estes, por estarem interconectados, tornaram-
se um mecanismo de aceleracdo para degradacdo. Ao longo do tempo, os tubos que passaram
pelo ambiente corporeo simulado apresentaram um acimulo de subprodutos do processo de

degradacdo em sua superficie e nos poros, afetando de forma a desacelerar a taxa de degradacéo.

A presenga de poros e sua interconectividade se refletiram em uma maior taxa de
degradacéo quando expostos ao meio corrosivo. Os MEVSs realizados indicaram que 0 processo
de corrosdo tem inicio nos poros. Porém, com o passar do tempo, os subprodutos gerados
migram para porosidade, desacelerando o processo. A interconexdo dos poros promove a
formacgdo de vales de corrosdo, acelerando o processo, tendo em vista uma maior &rea de

exposicao.

Os ensaios promovidos a fim de verificar a taxa de corrosdo de pecas produzidas por
MPI de ferro puro revelaram que a presenca de poros resulta em uma aceleracéo na degradacéo
do material em comparacgéo ao ferro puro produzido por fuséo, a0 mesmo tempo que apresenta
uma velocidade de corrosao menor que a do magnésio e suas ligas. Os valores Mg e o Fe obtidos

por fusdo foram descritos ao longo desse trabalho e retirados de bibliografias da area.

5.6 Analise da degradacao de tubos produzidos por MPI submetidos em
SBF

O ferro puro produzido por MPI demonstrou uma perda de massa progressiva durante o
tempo em que o material foi exposto ao ambiente corpéreo simulado, mostrando que o corpo
de prova ap06s 14 semanas de imersdo sofreu uma reducdo de quase 20% de sua massa total.
Esse processo esta descrito como sendo coerente e adequado para o periodo de regeneracao do
lumen arterial descrito por Peuster (2001), que fala em um tempo de 12 a 24 semanas. A massa
do tubo, seguindo essa projecdo de perda de massa, sera de 17 meses e meio para a completa

degradacéo do ferro pelo organismo.

As pesquisas de Morajev (2010) e Peuster (2001) descrevem que o calculo de perda de
massa é projetado para um ano. Porém, se analisarmos pontualmente, podemos verificar que

ocorre uma reducdo da taxa de degradacdo do material. Esse fato pode ser atribuido a reducéo
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da érea superficial, tendo em vista a Equacdo 8. Os produtos formados pela corrosao fazem com
que seja diminuida a zona de exposicdo e desacelerando. A camada formada recobre os poros,
dificultando a circulacdo do fluido corporeo simulado no interior da peca, inibindo o efeito do

meio sobre poros interconectados.

Quanto aos stents que devem permanecer no corpo por um periodo de 9 e 12 meses, as
projecdes realizadas para as amostras produzidas por MPI indicaram um periodo de completa
degradacdo em 8 meses. Contudo, o ideal é que se consiga um melhor controle de porosidade,
pois desta forma se obterd a homogeneidade do material, o controle do mecanismo de corroséo
e, por consequéncia, sua taxa de degradacdo para uma perda de propriedades mecéanicas,

indicando que serdo inferiores a 0,6 MPa.

No entanto, Peuster (2001) relata que a taxa de degradacéo in vivo é menor do que a
taxa de degradacdo média in vitro, o que pode corroborar com a afirmativa de que stents de
ferro puro produzido por MPI sdo uma rota viavel de producéo, considerando que a tendéncia
é que a degradacéo do implante, quando expostos a ambiente corporeo ndo simulado, seja maior

gue a encontrada neste trabalho.

O presente trabalho constatou que perda de massa por area calculada foi de 0,37g/cm?
para o periodo de 14 semanas. Esta taxa de corrosdo demonstra que o material ir& ser absorvido
por completo em um periodo superior a um ano. Todavia, a sua completa deterioracdo ocorrera
antes, tornando estes valores aceitaveis para a aplicacdo como stents biodegradaveis. Estima-se
que o material terd uma perda média de 0,40mm/ano, fato que representa que o material tera
uma completa degradacdo em um periodo menor do que um ano, considerando a espessura das
amostras. O célculo de perda de massa projetado realizado para as amostras esta expresso na
Figura 59, demonstrando que o material atingira sua completa degradacdo em

aproximadamente 32 semanas.

O valor medio para a taxa de degradacéo das amostras de ferro puro produzido por MPI
foi de 0,3 (mm/ano). No entanto, ocorreu uma variagao desses valores ao longo do tempo de
exposicdo ao SBF, mostrando existir uma tendéncia de aumento ao final das 14 semanas de

testes promovidas nesse trabalho.

Os resultados obtidos neste trabalho atendem aos requisitos descritos por Hermawan

(2008) que descreve que a artéria necessita entre 24 e 48 semanas para o reestabelecimento da
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janela arterial. As pesquisas de Mariot (2016) e Zhang (2010) j& apontavam a técnica de

moldagem de pés injecdo como uma resposta para melhorar o processo de degradacéo.

Os poros apresentaram um mecanismo de absorcao de energia, o que pode vir a facilitar
sua flexibilidade quando empregado como material aplicado a stent. Seu deslocamento ocorre
através das artérias até o local de implantagdo, fato que atende ao terceiro principio para
validacdo como material aplicavel a stents descritos por Andrade (2018), Chamié (2009) e
Salles (2008).

5.7 Analise da corrosao dos tubos

As imagens produzidas por meio da MEV demonstram que 0 mecanismo de corrosdo
se iniciou nas amostras, prioritariamente na descontinuidade do material, conforme Mueller
(2006) descrevia em sua pesquisa. No caso, 0S poros em materiais sinterizados, quando
empregado a biomateriais, funcionam como agentes impulsionadores de degradacéo; conforme
0 tempo passa, 0 material se acumula, retardando a taxa de degradacdo. Porém, ndo ocorre sua
paralizacdo e, com o tempo, é demonstrado uma tendéncia de retomada de velocidade da

corrosao.

O ensaio de MEV/EDS demonstrou que ocorreram duas formas distintas de corrosao,
indicando a formacdo de duas estruturas: hematita (a-Fe203) e magnetite (Fe304). Ambas sdo
descritas por Nunes (2015) como sendo biocompativeis: apds existir uma contaminacdo com
fungos, ocorre a criacdo de areas ricas em carbono produzidas por esses organismos. Inclusive,

ocorreu a modificagdo do pH da solucdo.
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6 CONCLUSOES

Em relacdo a fabricacdo de misturas produzidas com o pé de ferro puro adequadas para
fabricacdo de tubos por meio de MPI, verificou-se que a utilizacdo de polimeros estruturantes
de materiais termoplasticas (PP e PEBDL) nédo apresentaram a deformacdo necessaria na fase
de desmoldagem para o ferramental de geometria tubular. Portanto, empregou-se uma carga
injetavel contendo elastdmeros (borracha natural) como polimero estruturante para producéo

de tubos metalicos percursores para Stents.

O presente trabalho concluiu que é possivel se projetar moldes cénicos com cavidades
em formato tubular. Este formato pode ser produzido em maquinas comerciais que se utilizam

de uma rosca para plastificacdo e conducao da carga injetavel para a cavidade do molde.

A producéo de moldes tubulares nos leva a concluir que, com uma adequada analise das
misturas injetaveis de ferro puro, é possivel se projetar de forma eficaz moldes com cavidades
complexas e de pequena espessura, sendo viavel a producdo de tubos ou em formato final de

stents, por meio da MPI.

Cabe destacar que os resultados para a correta aplicagdo do ferro puro produzido por
MPI dependerdo do projeto de geometria a ser aplicado para o stent. Somente através das
analises das tensfes aplicadas pontualmente sera possivel se determinar se o material €
adequado para a geometria proposta. Para isso, simulacdes computacionais sdo necessarias,
possibilitando dessa maneira verificar qual a melhor escolha de forma a proporcionar expansao,

bem como tor¢do e compressao, do material em situagdes de extremo esforco.

Concluiu-se que é necessario se observar a contracao da carga injetavel junto as partes
moveis dos moldes, pois uma elevada contracdo ou a falta de elasticidade do material pode
fazer com que ocorra a deformacdo dos tubos ou até mesmo sua quebra. Por este motivo, a
adocdo de uma carga contendo polimeros elastoméricos foi de vital importancia para a execucgao

deste trabalho.

Considerando isto, é importante a etapa de extracdo quimica e térmica das pegas
produzidas por MPI, processo de remocdo que teve de ser lento e progressivo. Para cargas
contendo polimeros termoplasticos, foi efetiva a extragdo quimica, enquanto que para polimeros

elastoméricas ndo houve boa resposta as solucGes, devendo ser executado somente a extracdo
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térmica. O processo de progressivo ¢ um ponto fundamental para que ndo ocorra nenhuma

deformacéo no material.

A presente pesquisa verificou que os parametros de sinterizacdo apresentam resultados
promissores. No entanto, é necessario maior controle sobre o processo. A base de sinterizacéo
utilizada foi um avanco tecnolégico visando se obter propriedades isotropicas dos componentes
sinterizados. Os processos de sinterizacao utilizados indicam que ndo ocorreram deformacdes
geométricas significativas, ou seja, auséncia de defeitos dimensionais, microestruturais e

mecanicos no componente sinterizado.

As amostras fabricadas a partir de misturas injetdveis a base de borracha natural
obtiveram como densidade relativa valores entre 86 e 91,2 % apds passarem pelo processo de
sinterizacdo, o que mostra um potencial de melhoramento no processo, mostrando que este

ainda é um campo a se avancar.

Por meio dos ensaios realizados nos corpos de prova, em diferentes ensaios, em corpos
de prova que estiveram submetidos a fluido corpdreo simulado (SBF- simulated body fluid) e
que ndo foram expostos ao SBF, foi possivel concluir que estes apresentaram potencial para a

aplicacdo pratica em proteses bioabsorviveis do ponto de vista fisico e mecanico.

As propriedades mecanicas dos corpos de prova se mostraram adequadas, tendo em vista
qgue as amostras produzidas a partir de ferro puro por meio de MPI apresentaram uma

ductilidade excepcionalmente alta (de 44 a 66 % de deformacao até a fratura).

Se observado a reducgdo das propriedades mecanicas conforme o material é exposto ao
SBF, é possivel verificar que se atende a exigéncia de suportar esforgcos superiores 0,6MPa e
forcas superiores a 21 N. Com isso, conclui-se que a MPI é uma técnica adequada em relacéo

a propriedades mecanicas.

As propriedades mecénicas como a tensdo maxima indicam que a relagdo da resisténcia
mecanica para 0s corpos de dog bones apresentam uma tensdo maxima que se situou em uma
faixa entre o magnésio/ligas de Mg e o ago inoxidavel AISI 316-L, ambas frequentemente

utilizadas na fabricacéo de stents.
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Analisando-se do ponto de vista fisico, é possivel observar que o comportamento
mecanico das amostras produzida de ferro puro sinterizado é fortemente influenciado pela

densidade e a area superficial exposta ao SBF, sendo necessario observar estas caracteristicas.

E possivel concluir que a biocompatibilidade recebe influéncia direta das caracteristicas
mecanicas, tais como densidade e area superficial, sendo possivel concluir que volume, forma
e extensdo dos poros sdo pontos fundamentais no mecanismo de degradacdo e absorcédo em

implantes produzidos por MPI.

O mecanismo de corrosdo por pites ocorreu de forma predominante nas amostras
submetidos ao SBF, tendo seu inicio nos poros, Estes, por estarem interconectados, tornaram-
se um mecanismo de aceleracdo para degradacdo. Ao longo do tempo, os tubos que passaram
pelo ambiente corporeo simulado apresentaram um acimulo de subprodutos do processo de

degradacdo em sua superficie e nos poros, desacelerando a taxa de degradacéo.

Os materiais produzidos por Moldagem de Pés por Injecdo (MPI) estudados nesse
trabalho apresentaram uma maior taxa de degradacdo em relacdo aos dados de ferro puro
produzido por fusdo, reportado por outros autores em suas pesquisas. A velocidade de
degradacdo apresentou um aumento de aproximadamente 20%, resultando em uma maior

inclinacdo na curva de perda de massa em funcdo do tempo.

Os ensaios promovidos a fim de verificar a taxa de corrosdo de pecas produzidas por
MPI de ferro puro revelaram que a presenca de poros resulta em uma aceleracdo na degradacéo
do material em comparagdo ao ferro puro produzido por fusdo. Ao mesmo tempo, apresenta
uma velocidade de corrosdo menor do que a do magnésio e suas ligas. Os valores de Mg e do

Fe obtidos por fusdo foram descritos ao longo desse trabalho e retirados de literaturas da area.

A anélise feita nos corpos de prova submetidos a SBF em diferentes periodos de tempo
mostra que as propriedades mecanicas sdo adequadas, conforme as curvas de tensdo por
deformacéo. Os valores obtidos indicam que o material suportara a forca radial das paredes

arteriais, tendo como referéncia o valor de 0,6MPa mencionado em literatura especializada.

As amostras produzidas a partir de ferro puro por meio de MPI mostraram uma
ductilidade excepcionalmente alta (de 44 a 66 % de deformacéo até fratura). Em relacdo a
resisténcia mecanica, sua tensdo maxima se situou em uma faixa entre 0 magneésio/Ligas de Mg

e 0 aco inoxidavel AISI 316-L, ambas frequentemente utilizadas na fabricagdo de stents.
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Os materiais produzidos por Moldagem de Pés por Inje¢cdo (MPI) estudados nesse
trabalho apresentaram uma maior taxa de degradacdo em relacdo aos dados de ferro puro
produzido por fusdo, reportados por outros autores em suas pesquisas. A velocidade de
degradacdo apresentou um aumento de aproximadamente 20%, resultando em uma maior

inclinagdo na curva de perda de massa em fungao do tempo.

Considerando tudo isso, conclui-se que o processo de MPI possui potencial para ser
utilizado na aplicacdo de geratrizes de proteses bioabsorviveis endovasculares. Ainda se faz
necessario um maior controle de sua porosidade aliada ao desenvolvimento de uma geometria
que permita a expansdo por baldo e demais esforcos arteriais, 0 que tornaré possivel o uso destes
como materiais biodegradaveis. A carga injetavel a ser utilizada necessita apresentar uma
elasticidade para que ndo ocorra deformacdes ou fraturas da peca ao se desmoldar. Outra opc¢éo
é se projetar um molde com mecanismos de gaveta, sendo necessario que a geometria do molde
seja adequada para facilitar o fluxo de injecdo, bem como a desmoldagem. As propriedades
mecanicas de deformacao observadas para os tubos ¢ “Dog Bones” mostraram que o ferro puro
produzido por injecdo de pds metalicos é adequado para stents biodegradaveis. A taxa de
corrosdo deve ser corrigida por meio de um maior controle de porosidade, adequando o tempo

de permanéncia do implante no paciente.
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7 SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS

e Obter, via MPI, stents moldados por inje¢do, sem necessidade de corte a laser (pesquisa
ja em andamento no Laboratirio de Transformacdo Mecénica- LATM/UFRGS);

o Testar aresisténcia a fadiga de tubos precursores para stents obtidos via MPI ap6s corte
a laser;

e Estudar o uso de zinco, bem como terras raras como materiais junto ao ferro;
e Realizacdo 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 FIN] h Rext Rext Rint RintY 1x*Y 1y3*X QY QX [tx] [ty]  Trt Trt
1 [m X Y X [mMm] [mm~™4] [mm~™4] [mm3] [mm3] [MPa] [Mpa [MPa [MPa]
m]  [mm] [mm]  [mm] ] ]
@ext [mm] 4,28 0,00 | 0,00 | 214 2,14 1,69 1,69 10,04 10,04 | 32,63 | 32,63 | 0,026 | 0,026 | 0,036 0,000
@int [mm] 3,38 0,19 | 0,00 | 2,14 2,14 1,69 1,69 10,04 10,04 | 32,63 | 32,64 | -0,123 | -0,123 | 0,173 0,002
1,18 | 0,00 | 2,14 2,14 1,69 1,69 10,04 10,03 | 32,63 | 32,65 | -0,851 | -0,851 | 1,204 0,012
3,92 0,00| 214 2,14 1,69 1,69 10,04 10,03 | 32,62 | 32,68 | -2,930 | -2,929 | 4,143 0,040
6,96 | 0,00 | 2,14 2,14 1,69 1,69 10,05 10,03 | 32,62 | 32,70 | -5,127 | -5,124 | 7,249 0,070
981 |0,00| 214 2,14 1,69 1,69 10,05 10,02 | 32,61 | 32,73 | -7,283 | -7,279 | 10,29 0,100
7
12,45 | 0,00 | 2,14 2,14 1,69 1,69 10,06 10,02 | 32,61 | 32,75 | -9,193 | -9,187 | 12,99 0,126
6
F.Q
T=— o -
It Onde: Q — 4TEI_‘-|::E (?Irsxr‘) _ 4Tz'nr (TITrmr B )
e 3m 2 3m 2
F= Forga aplicada (N) A _— x A P x .
Q= Avrea da segdo transversal * distancia do eixo neutro ao centroide(mms) QEH-;J.-? = sxEX sxtX sxtl } — e ineX mt?}
I= momento de inércia de toda a rea da segéo transversal(mm®*) 37 2 37 2
Onde : 4Tsx eV TV anex * Vaxrv 4Tﬂi ne¥ TETN e n * Vimew
Qcir: A-rea da secéo transversal * distancia do eixo neutro ao centroide(mm3) do circulo QE: in¥ — 3 { 2 } - 3 ( 2 }
r?xt: railonexterno - [‘.‘r‘ 9_1-;4 . T[fcqj
rint: raio interno I.iv = 2 -
QelipX: Area da segdo transversal * distancia do eixo neutro ao centroide(mm?3) da Elipse no eixo x
Qelipy: Area da secdo transversal * distancia do eixo neutro ao centroide(mm3) da Elipse no eixo y I W [: l:’-l"' E-x:.iz’ﬂ T‘E.I,;yj - [:’-I"' R 3y [ﬁc}r]]
Icir: momento de inércia de toda a rea da se¢do transversal do circulo Elipx — .
I elipX: momento de inércia de toda a area da se¢do transversal do circulo 3 3
I elipy: momento de inércia de toda a area da seco transversal do circulo I _r ((Fexer " Paxewr) — (Finer " Tinex))

ElinY 1



