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Resumo. As ligas de níquel-titânio (NiTi) têm sido amplamente utilizadas em dispositivos da área médica e odontológica devido as propriedades de biocompatibilidade, efeito memória de forma e superelasticidade. A implantodontia tem buscado biomateriais que ofereçam além da resistência mecânica, adequada relação entre bioatividade/biocompatibilidade quando em contato com tecidos biológicos. Assim, este trabalho buscou obter e analisar ligas de NiTi sob ação do LASER com e sem deposição química de apatita, a fim de  avaliar as propriedades mecânicas, físico-químicas e morfológicas, para aplicação em implantes dentários. Foram obtidas três composições da liga: equiatômica (NiTi-A), com maior concentração de Ni (NiTi-B) e com maior concentração de Ti (NiTi-C). Parte das amostras tiveram suas superfícies irradiadas pelo LASER (Yb:YAG) e associadas ou não ao recobrimento de apatita pelo Método Biomimético empregando as soluções SBF (Simulated Body Fluid) 0 e 6.  As amostras foram caracterizadas pelas técnicas de Microscopia Eletrônica de Varredura (MEV), Calorimetria Diferencial Exploratória (DSC), Microdureza Vickers e Análise Dinâmico-Mecânica (DMA). As microscopias das ligas de NiTi irradiadas, associados ou não à apatita, apresentaram mudanças superficiais com propriedades morfológicas que podem contribueir para uma  maior interação do biomaterial com o meio biológico e redução no tempo de  osseointegração. Os resultados de DSC revelaram transformações de fases distintas, a uma temperatura próxima à corpórea (37⁰C) as amostras NiTi-A, B e C apresentaram-se austenítica/martensítica, predominantemente austenítica e martensítica, respectivamente. Quanto as propriedades mecânicas, a liga NiTi-C apresentou o menor valor de microdureza Vickers (273,14 HV + 4,15) em decorrência da estrutura cristalina do tipo monoclínica (martensítica) presente. Quanto a análise de DMA, as ligas apresentaram módulo de elasticidade inferiores a 21,5 GPa, próximo ao do osso. Em face do exposto, pode-se concluir que as ligas de NiTi-C modificadas superficialmente apresentam propriedades mecânicas e morfológicas favoráveis para aplicação como biomaterial, em especial para implantes odontológicos. 
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1.
INTRODUÇÃO


Um biomaterial deve apresentar um comportamento mecânico adequado, possuir o mínimo de reação com o organismo e ser biocompatível. Pode-se definir um biomaterial compatível, como aquele que não influencia negativamente o seu ambiente biológico, ausentes de reações tóxicas, alérgicas ou carcinogênicas, onde suas propriedades físicas deverão ser mantidas quando utilizadas in vivo (WIDU et al., 1999). 


Os materiais empregados para a substituição de tecidos no corpo humano podem ser classificados atendendo à sua natureza química, em metálicos, plásticos, cerâmicos e compostos. A busca por materiais metálicos mais apropriados para implantes ortopédicos e dentários deve-se às diferentes falhas que os mesmos ainda apresentam como as falhas de natureza fisiológica (biocompatibilidade), mecânica (resistência) e química (corrosão), resultando na tentativa de se elaborar novas ligas metálicas com propriedades satisfatórias para aplicações específicas (RATNER, 2004).


Dentre os biomateriais utilizados em implantodontia, o titânio comercialmente puro (Ticp) vem sendo amplamente empregado devido a sua adequada resistência a corrosão e biocompatibilidade. Essas propriedades têm possibilitado a sua aplicação na fabricação de implantes endósseos proporcionando uma resposta tecidual favorável (UCHIDA et al., 2003).


A baixa resistência mecânica do Ticp, quanto à fratura induzida por fadiga, tem estimulado o desenvolvimento de novas ligas de titânio, como a liga Ti-6Al-4V (Titânio-Alumínio-Vanádio) amplamente utilizada para implantes, devido a sua satisfatória resistência mecânica, menor módulo de elasticidade e adequada resistência à corrosão em uso clínico. Contudo, tem-se verificada elevada citotoxicidade do vanádio e relação entre o alumínio e a demência senil de Alzheimer (DAVIDSON et al., 1994). Por isso, o crescente desenvolvimento de ligas a base de Ti, sem Al e V tem se tornado necessário, surgindo, as ligas de Níquel-Titânio (NiTi) para aplicações biomédicas (KOTENKO et al., 2008).


O NiTi é uma liga com adequadas propriedades, que podem variar de acordo com a proporção em massa atômica dos elementos constituintes e dos tratamentos térmicos empregados. Apresentam diversas aplicações clínicas como: próteses, stents, instrumentos cirúrgicos como cateteres, agulhas, tubos guia, capilares, fios ortodônticos, limas endodônticas (instrumentos utilizados para tratar o conduto radicular), implantes dentários, entre outros. Estas aplicações biomédicas estão relacionadas às propriedades inerentes da liga como a superelasticidade, o efeito memória de forma (SMA – Shape Memory Alloy) e biocompatibilidade, sendo as duas últimas particularmente diferenciadas, devido ao fato de lhes conferirem a possibilidade de alterar suas fases sob condições específicas e retornar à sua forma original, além de não apresentar rejeição ao organismo (VILLARINHO et al., 2010).


O conjunto destas propriedades torna esse material cada vez mais atrativo e empregado principalmente na área clínica. Na odontologia o desafio é idealizar um implante odontológico com a liga de NiTi na busca de aprimorar as propriedades desta estrutura como resistência ao impacto, a fratura, bem como, devolver ao sistema implante versus osso, o mecanismo de amortecimento, estímulo ósseo, através da propriedade de superelasticidade da liga e reduzir os casos de insucessos com este tipo de tratamento, trazendo a esta liga outros benefícios que o titânio isoladamente não possui, como uma satisfatória absorção de energia que irá preservar todo o sistema osso implante e proporcionará uma superfície bioativa (KOTENKO et al., 2008).


O sucesso dos sistemas de implantes no tecido ósseo depende da formação de uma interface mecanicamente estável entre o biomaterial e o hospedeiro (PULEO, 1999). A rugosidade da superfície das ligas de titânio influencia as respostas teciduais e celulares, por isso tem sido foco de muitas pesquisas (COOPER, 2000; LE GUE’HENNEC et al., 2007). Inúmeras são as técnicas de modificação de superfície das ligas de titânio. Dentre elas pode-se citar: deposição de biomaterial reabsorvível como micropartículas de hidroxiapatita, plasma spray de titânio, jateamento com partículas (óxido de alumínio, de silício, de titânio), ataque ácido, irradiação de LASER em alta intensidade (GYÖRGY et al., 2003; SISTI et al., 2006). O tratamento superficial a LASER pode resultar em um filme microporoso aderente ao substrato, enquanto o recobrimento pelo método biomimético, através da imersão em SBF (Simulated Body Fluid) pode resultar na formação de uma camada de fosfato de cálcio (apatita) (GODLEY et al., 2004). 


A formação de uma camada de apatita biologicamente ativa na interface material-osso é um dos métodos capazes de tornar a superfície de um material bioativa. Esta apatita é semelhante, em composição e estrutura, à fase mineralizada do tecido ósseo e atua atraindo células e proteínas para iniciar as reações que resultam na formação da estrutura óssea (KOKUBO et al., 2000). 


Baseado no exposto, a presente pesquisa buscou obter e analisar ligas de NiTi sob ação do LASER com e sem deposição química de apatita, a fim de avaliar as propriedades mecânicas, físico-químicas e morfológicas, visando aplicação em implantes odontológicos. 

2.
MATERIAIS E MÉTODO


Esta pesquisa teve caráter teórico-experimental, sendo interdisciplinar no âmbito da Ciência e Engenharia de Materiais e foi executado usando as infra-estruturas do Laboratório Multidisciplinar de Materiais e Estruturas Ativas (LaMMEA) da Unidade Acadêmica de Engenharia Mecânica (UAEM), do Laboratório de Avaliação e Desenvolvimento de Biomateriais do Nordeste (CERTBIO) na Unidade Acadêmica de Engenharia de Materiais (UAEMa) e em parceria com o  Instituto de Química da UNESP/Araraquara-SP.

Materiais

O trabalho envolveu a preparação de ligas de NiTi cuja composição química nominal projetada está apresentada na Tabela 1. Os elementos usados na produção das ligas NiTi foram o níquel eletrolítico comercial puro (>99,9%) e o titânio biomédico ASTM F67-00 (grau 2). 
	Código 
	Composição nominal (% em peso)

	NiTi – A                                              
	55 Ni – 45 Ti (Equiatômica)

	NiTi – B                                              
	55,3 Ni – 44,7 Ti (Maior concentração de Ni)

	NiTi – C                                              
	54,7 Ni – 45,3 Ti (Maior concentração de Ti)


Tabela 1 - Composição nominal das ligas de NiTi.

As amostras de cada composição foram distribuídas segundo os critérios expostos na Tabela 2, com posteriores análises através das caracterizações microestruturais, físico-químicas e mecânicas.

	Características Superficiais das Amostras de NiTi-A, B e C

	Polimento 

	Polimento e LASER

	Polimento, LASER e Biomimético (SBF tipo 0)

	Polimento, LASER e Biomimético (SBF tipo 6)


Tabela 2 - Distribuição das amostras de NiTi quanto às características superficiais.
Método
Obtenção das Ligas de NiTi pela Técnica Plasma Skull Push Pull. As ligas de NiTi foram obtidas pelo método Plasma Skull Push-Pull (PSPP) através do equipamento de fusão Discovery All da EDG Equipamentos, que utiliza o plasma térmico como meio de transmissão de energia para fundir a maioria dos metais (exceto metais com alto teor de zinco), inclusive titânio, níquel, cromo e cobalto. Nesse equipamento, o gás utilizado é o argônio, que pertence à classe dos gases nobres, cuja característica principal é a de ser inerte, ou seja, não se combina com nenhum outro elemento químico, e é encontrado na natureza em pequenas proporções. Atmosferas de argônio permitem fundir metais e suas ligas totalmente livres de oxidação. Para evitar a contaminação do metal fundido pelo material do cadinho, é utilizado o processo Skull de fusão, em que o material é fundido sobre uma fina camada dele mesmo (DISCOVERY, 2005). O equipamento Discovery utiliza também no processo de fundição e conformação o sistema Push-Pull (empurra-puxa, injeção de metal fundido no molde) onde o molde é submetido a uma pressão de 0,2 MPa (2 kg/cm2) na parte superior e vácuo na parte inferior resultando em uma fundição de alta qualidade e total segurança. 

Após os cinco ciclos de fundições para homogeneização dos componentes da liga, o molde bipartido de obtenção das amostras (Fig. 1a) foi adaptado a coquilha de alumínio (Fig. 1b) e levado até o equipamento para sofrer a injeção da liga metálica para se obter os corpos de prova em forma de bastão, que posteriormente foram cortados na cortadeira metalográfica de precisão da marca BUEHLER, modelo Isomet, onde foram obtidas as amostras de NiTi em forma de disco com diâmetro de 5 mm e espessura aproximada de 2 mm (Fig. 1c).
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Figura 1: (a) Molde bipartido e bastões de NiTi após a injeção; (b) Coquilha de alumínio; (c) Obtenção das amostras.

Modificação de Superfície das Ligas de NiTi por LASER. Previamente a aplicação do LASER, as amostras foram polidas com uma seqüência de lixas de carbeto de silício nas granulometrias 180, 240 e 500 mesh, em seguida foram limpas em banho de ultrassom com água destilada por 10 min, posteriormente, foram secas a 60ºC por 3 h, tratamento prévio para as amostras que receberam apenas o polimento e para as que receberam o polimento e a modificação de superfície por LASER e pelo Método Biomimético. Os procedimentos de irradiação a LASER foram realizados no equipamento laser pulsado Yb:YAG , com potência: 20W pulsado e freqüência de 20Hz (Pulsed Ytterbium Fiber LASER, Sistema Omnimark 20F, Omnitek Tecnologia Ltda., São Paulo, Brasil). As amostras foram expostas a ablação por um minuto, seguida de lavagem em ultrassom com água destilada por 10 minutos e secagem a 60ºC por 3h, todas as amostras foram irradiadas com a mesma distância focal e pelo mesmo operador em atmosfera ambiente.
Modificação de Superfície das Ligas de NiTi pelo Método Biomimético. O Método Biomimético consiste em colocar o substrato a ser recoberto em uma solução sintética, denominada Simulated Body Fluid – SBF, de composição iônica e pH semelhantes ao do plasma sanguíneo, pelo período de 7 dias a 37ºC. Este método permite recobrir o substrato com uma camada uniforme de hidroxiapatita semelhante à apatita biológica encontrada no tecido ósseo humano (ABE, 1990). 

Assim, o grupo de amostras recobertas com hidroxiapatita (HA) foi irradiado previamente com o objetivo de aumentar a interação química da HA com a superfície da liga de NiTi, seja pela presença de mistura de óxidos de titânio estequiométricos e não estequiométricos, seja pela apresentação morfológica do NiTi irradiado na superfície. O que favorece a formação de grupos de apatitas sobre a superfície nano estruturada do NiTi (BHARATI, 2005; ZHANG, 2008).


Desta forma, para o recobrimento por deposição de HA, primeiramente os substratos foram lavados durante 10 minutos, em ultrassom com água destilada, para retirar as possíveis impurezas adquiridas no contato da amostra no momento de irradiação pelo feixe de LASER. Em seguida, as amostras foram submetidas à modificação química da superfície, ao serem imersas em 50 mL de solução de NaOH (5,0 Mol.L-1) na estufa por um período de 24 horas a 60 ºC, com o objetivo de obter uma camada de titanato de sódio, a qual atua como sítios nucleantes para a deposição de apatitas, obtendo desta forma, uma superfície com atividade iônica adequada para induzir a deposição do filme biocerâmico. Após a imersão na solução de hidróxido de sódio (NaOH) as amostras foram lavadas em água destilada e banho em ultrassom por 10 minutos, para fazer a remoção de NaOH residual da superfície evitando-se a contaminação das soluções seguintes e, posteriormente, foram secas em estufa a 60 ºC por 3 horas.


Após o estabelecimento das condições superficiais, as amostras foram submetidas ao recobrimento pelo Método Biomimético, por meio da imersão em soluções SBF-0 ou SBF-6 com molaridade 1,5 M, cujas concentrações iônicas estão descritas na Tabela 3. Estas soluções foram empregadas com o objetivo de analisar o efeito destas composições sobre a fase de apatita depositada. As soluções SBFs foram aplicadas, pois estimulam a formação de apatita como também reduzem o período de indução de fosfato de cálcio amorfo (ACP), proporcionando uma uniformidade da morfologia da superfície da liga após a deposição da apatita (APARECIDA, 2006).
		Na+

	K+

	Mg2+

	Ca2+

	Cl-

	HPO42-

	SO42-

	HCO3-


	SBF 0 (convencional)

	142,0

	5,0

	1,2

	2,5

	147,8

	1,0

	0,5

	4,2


	SBF 6 (modificado)

	140,4

	-

	-

	3,1

	142,9

	1,86

	-

	5,0



	


Tabela 3 - Concentração iônica da solução SBF utilizadas tipo 0 e 6 (mmol.dm-3).

          Fonte: APARECIDA, 2006


As amostras permaneceram imersas nestas soluções por um período de 7 dias, em estufa a 37ºC e pH 7,4, para a formação de uma apatita uniforme e homogênea sobre a superfície da amostra. As soluções foram trocadas periodicamente em intervalos de 24 horas (1a dia), em seguida a cada 48 horas, com o propósito de favorecer as condições de supersaturação da solução e, consequentemente, induzir a formação do recobrimento (APARECIDA, 2006; FOOK, 2005), em seguida, foram submetidas a secagem em estufa a 60 ºC por 3 horas.

Caracterizações das superfícies das ligas de niti com e sem tratamentos superficiais

As amostras foram caracterizadas pelas técnicas de Microscopia Eletrônica de Varredura (MEV) empregando o equipamento de bancada modelo TM-1000 da marca Hitachi, com aumento de até 10000 x, profundidade focal de 1 mm, resolução de 30 nm e energia fixa de 15 kV, baixo vácuo e pressão variada (1 a 270 Pa); Calorimetria Diferencial Exploratória (DSC) realizado em equipamento DSC-50 Shimadzu, com taxa de aquecimento e resfriamento de 5 ⁰C/min em uma faixa de temperatura situada entre - 50⁰ C e 120⁰ C sob atmosfera dinâmica de ar e de nitrogênio, com vazão de gás da ordem de 100 ml.min-1, sob pressão atmosférica; Microdureza Vickers, por meio de um microdurômetro marca Future-Tech, modelo FM-700, o ensaio foi executado à temperatura ambiente sob as condições de carga de 2N (200 gf) e tempo de penetração de 15 segundos e Análise Dinâmico-Mecânica (DMA), através do equipamento DMA, modelo Q 800 da TA Instruments, freqüência de 1 Hz, taxa de aquecimento de 5 °C/min e amplitude de oscilação de 5 μm.

3 RESULTADOS E DISCUSSÃO
Microscopia Eletrônica de Varredura (MEV)

A microscopia eletrônica de varredura das amostras de NiTi polidas revelou estrias próprias do processo de lixamento, não havendo diferenças significativas entre as amostras NiTi A, B e C, conforme ilustrado na Fig. 2, estando de acordo com as topografias de amostras de NiTi sob as mesmas condições encontradas por Souza-Filho et al. (2011).

	Microscopia Eletrônica
	NiTi – A (Polida)
	NiTi – B (Polida)
	NiTi – C (Polida)

	2000 X (2,0K)
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	5000 X (5,0K)
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Figura 2 - Micrografia em aumentos de 2000X e 5000X sob MEV mostrando superfície das amostras NiTi A, B e C polidas.

A Figura 3 apresenta as imagens obtidas para as amostras irradiadas por LASER de alta intensidade (Yb pulsado), os resultados indicaram que as superfícies das amostras foram significativamente modificadas após o tratamento de superfície. As superfícies apresentaram-se estruturas similares a esferas em toda a superfície, mostrando porosidade, rugosidade e uma morfologia mais homogênea, estando de acordo com os trabalhos de Tavares (2009) e Sisti (2011) que encontraram topografias semelhantes após aplicar o LASER em ligas de titânio. ). O processo de ablação proporcionou um aumento na rugosidade em todas às amostras, assim, apresentando um aumento na área superficial, característica desejada para osseointegração, uma vez que, as respostas celulares (migração, ancoragem, diferenciação e expressão da matriz) são afetadas pelas características topográficas e pela composição química da superfície (GUASTALDI, 2003). 
	Microscopia Eletrônica
	NiTi – A (Polida + LASER)
	NiTi – B (Polida + LASER)
	NiTi – C (Polida + LASER)

	2000 X (2,0K)
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	5000 X (5,0K)
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Figura 3 - Micrografia em aumentos de 2000X e 5000X sob MEV mostrando superfície das amostras NiTi A, B e C tratadas a LASER.

As topografias apresentadas após o tratamento superficial revelaram uma superfície propícia para a interação celular, uma vez que apresentaram rugosidade e porosidade que podem induzir a interação celular com a superfície modificada. Quando aplicado em implantes dentários, a superfície irradiada pode promover a condução das células ósseas entre os interstícios deixados pela ablação, promovendo desta forma, uma otimização e aceleração na osseointegração, estando de acordo com De Carvalho et al. (2009) e Gÿorgy et al. (2003) os quais afirmaram que o tratamento a LASER parece ser um método promissor para os implantes dentários.

As Figuras 4 e 5 apresentaram a microestrutura da camada de apatita obtida pelo Método Biomimético empregando as soluções SBF tipo 0 e 6, respectivamente. Após o recobrimento observou-se nas superfícies uma nucleação homogênea, com esferas e tamanho de partícula em escala micrométrica (utilizando-se como referência a escala do microscópio), superfície rugosa, com presença de macro e micro poros. A morfologia do recobrimento obtido sobre ligas de Ti modificados por irradiação a LASER, apresentadas por Sisti (2011) e Tavares (2009), assemelhou-se à morfologia do recobrimento obtido sobre as ligas de NiTi modificadas a LASER encontradas nesta pesquisa. Pode-se perceber, após análise comparativa, que as ligas submetidas à solução SBF-6 apresentaram as superfícies com maior deposição de apatita e com uma camada mais homogênea da biocerâmica do que as amostras tratadas com a solução SBF-0.
	Microscopia Eletrônica
	NiTi – A

 (Polida + LASER + Biomimético-SBF 0)
	NiTi – B

(Polida + LASER + Biomimético-SBF 0)
	NiTi – C

(Polida + LASER + Biomimético-SBF 0)

	2000 X (2,0K)
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	5000 X (5,0K)
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Figura 4 - Micrografia em aumentos de 2000X e 5000X sob MEV mostrando superfície das amostras NiTi A, B e C tratadas a LASER e Biomimético em SBF-0.

	Microscopia Eletrônica
	NiTi – A

 (Polida + LASER + Biomimético-SBF 6)
	NiTi – B

(Polida + LASER + Biomimético-SBF 6)
	NiTi – C

(Polida + LASER + Biomimético-SBF 6)

	2000 X (2,0K)
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	5000 X (5,0K)
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Figura 5 - Micrografia em aumentos de 2000X e 5000X sob MEV mostrando superfície das amostras NiTi A, B e C tratadas a LASER e Biomimético em SBF-6.

Ligas de NiTi modificadas superficialmente pelo Método Biomimético mostram um crescimento espontâneo de apatita, transmitindo bioatividade sobre a
superfície de NiTi. Assim, revestimentos de hidroxiapatita pode facilitar a proliferação rápida de osteoblastos, determinando uma interface entre o implante revestido e o osso, através de uma osseointegração. Contudo, a interface entre implante não revestido e o osso possui interstícios, determinando uma fraca interface implante-osso (CHEN et al., 2004). 

Desta forma, o tratamento superficial a LASER ou a combinação com a deposição de apatita pelo Método Biomimético em ligas de NiTi, promove uma microtopografia superficial que, pode otimizar a interação com as células em meio biológico, reduzindo o tempo da osseointegração. A textura superficial de um biomaterial, incluindo a microtopografia e rugosidade, tem sido relatada como um fator que pode influenciar no sucesso da resposta dos implantes osseointegráveis (CHEN et al., 2004).

Calorimetria Diferencial Exploratória (DSC)

Os valores de temperaturas de transformação foram mensurados nas curvas de resfriamento e aquecimento obtido na análise via DSC das ligas de NiTi, onde se obteve as temperaturas de transformação martensítica e austenítica conforme a Tabela 4. A linha superior exotérmica corresponde as temperaturas Ms (Martensita Inicial) e Mf (Martensita Final) de resfriamento e a linha inferior endotérmica corresponde as temperaturas As (Austenita Inicial) e Af (Austenita Final) de aquecimento (Fig. 6)

	Valores das Temperaturas de Transformação das composições das ligas de NiTi

	Código da Amostra
	Martensítica

Inicial (Mi)
	Martensítica

Final (Mf)
	Austenítica

Inicial (Ai)
	Austenítica

Final (Af)

	NiTi – A
	16,64oC
	-20,21oC
	-3,78oC
	45,28oC

	NiTi – B
	9,40oC
	-27,31oC
	-15,08oC
	25,83oC

	NiTi – C
	53,75oC
	46,06oC
	77,97oC
	88,51oC


Tabela 4 - Valores das temperaturas de transformação das composições das ligas de NiTi.
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Figura 6 - Termograma mostrando as temperaturas de transformação de fases das amostras de NiTi numa análise DSC.

As análises de calorimetria demonstram que para o pico de transformação, em que praticamente todo material se encontra no estado austenítico, ocorreu em distintas temperaturas, para a liga NiTi-A aconteceu a uma temperatura de 45,28⁰C, para a amostra NiTi-B ocorreu à temperatura ambiente de 25,83°C e a NiTi- C a uma temperatura de 88,51⁰C (Fig. 7).
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Figura 7 - Gráfico mostrando as temperaturas de transformação austenítica inicial e final das amostras de NiTi, após análise DSC.


O DSC das amostras A, B e C informou que a temperatura final de transformação austenítica (Af) variou de 25,83⁰C a 88,51⁰C de acordo com a composição da liga, indicando que se pode trabalhar com superelasticidade até 138,51⁰C temperatura chamada Md (maior temperatura para martensita induzida por tensão), para a amostra NiTi-C (Af= 88,51⁰C), já que, conforme Duerig et al. (1999), a superelasticidade acontece entre 25 e 50ºC acima de Af, tendo então: Af<TSe<Md, onde TSe é a temperatura em que ocorre a superelasticidade. Acima de Md a liga teria deformação plástica com deslizamento de planos como qualquer material (DUERIG et al., 1999). Já a Mf, temperatura final de transformação martensítica, indica que para se obter a martensita moldável seria preciso resfriar a peça com temperatura menor que - 20,21oC (NiTi-A) e - 27,31oC (NiTi-B), com exceção da amostra C, pois até próximo de 46,06oC encontra-se na fase moldável.  


Próximo a temperatura corpórea (37⁰C) estavam presentes as fases martensítica e austenítica na amostra NiTi-A, já que a Af = 45,28⁰C, a liga NiTi-B, encontrou-se totalmente austenítica Af =25,83⁰C e a NiTi-C, totalmente martensítica pois Mf = 46,06⁰C, estando de acordo com o trabalho de Otsuka e Wayman (1998) onde relatam que a amostra mais rica em Ni, deverá apresentar a fase austenita em temperaturas inferiores às com menor concentração de Ni.


Diante do desafio de idealizar uma liga metálica para aplicação biomédica, especificamente, para implantes dentários, busca-se um material com propriedades biológicas e mecânicas adequadas para este fim. Contudo, após a análise de DSC, pôde-se observar que a liga com maior concentração de titânio (NiTi-C), apresentou a característica de estrutura cristalina (martensítica) próximo a temperatura corpórea (37⁰C), onde sob compressão/tensão estas estruturas em forma de maclas tendem a sofrer deslizamentos umas sobre as outras, o que pode favorecer as propriedade mecânicas de dureza (maior resiliência), módulo de elasticidade e amortecimento, tornando-as mais próximas do sistema biológico que é o osso, propriedades estas que serão discutidas adiante. 


Outro fator relevante está relacionado à composição química, já que é uma liga com menor teor de Ni e maior quantidade de Ti, provavelmente haverá menor exposição ao Ni, proporcionando, certamente, uma baixa citotoxicidade, característica favorável no âmbito da biocompatibilidade, propriedade que pode ser potencializada efetuando técnicas de modificação de superfície com o intuito de suprimir a liberação de íons Ni (QIU et al., 2011).


A determinação das temperaturas de transformação de fases para o ensaio de DSC foi feita através do método das tangentes de forma manual onde cada temperatura foi marcada no ponto de interseção da linha base com a extensão da reta de maior inclinação do pico da curva via método adaptado da norma ASTM F 2005-00 Terminology for Nickel-Titanium Shape Memory Alloys (ASTM, 2005b). 

Microdureza

Esse experimento foi realizado com o intuito de correlacionar a microdureza com a composição das ligas de NiTi. Para isto, foram analisadas as endentações com o auxílio do microscópio mensurador acoplado ao aparelho, a dimensão da diagonal (d) das penetrações foram medidas e a dureza Vickers foi determinada.


Os valores obtidos na Tabela 5 representam a média de 5 endentações feitas nas amostras. Observou-se que amostra NiTi-B apresentou uma maior dureza quando comparado as demais composições (NiTi-A e C), que de acordo com a literatura (OTSUKA, WAYMAN, 1998) a amostra B (55,3% Ni) com maior concentração de Ni, deverá apresentar a fase austenita em temperaturas inferiores às amostras com menor concentração, explicando o maior nível de dureza mostrada. Como a temperatura ambiente as amostras A e C apresentam-se com as fases austenítica-martensítica e martensítica, respectivamente, além de apresentar uma diferença de concentração de Ni muito pequena, estas apresentaram um valor de dureza aproximado. 
	Valores da Microdureza Vickers das composições das ligas de NiTi

	Código da Amostra
	Microdureza (HV)

	NiTi – A
	292,74 + 0,88

	NiTi – B
	459,26 + 7,31

	NiTi – C
	273,14 + 4,15


Tabela 5 - Valores da microdureza Vickers em HV das composições das ligas de NiTi.


Estes dados de microdureza estão de acordo com os resultados encontrados por Souza-Filho et al. (2011). A fase austenítica apresenta-se mais rígida e menos deformável, e a fase martensítica torna o material dúctil e facilmente deformável pela tensão, pois a estrutura cristalina sofre “deslizamento paralelo”, características relacionadas à estrutura cristalina presente nestas fases (OTSUKA, REN,1999). Os valores de dureza do Ti grau II pode variar de 150 a 330 HV (YOKOYAMA et al., 2002), desta forma, os valores encontrado na liga NiTi A e C encontram-se dentro dos limites aceitos ao comparar com o padrão de referência que é o titânio, pois apresentaram uma menor dureza em decorrência da estrutura cristalina presente. Segundo Gurgel (2001) os átomos da liga de NiTi apresentam disposições específicas dependendo da fase em que se encontram: estrutura cúbica de corpo centrada (ccc) quando em fase austenítica, e a estrutura cristalina na fase martensítica é do tipo monoclínica ASTM (F 2005 5), representando menor rigidez da liga.  Reis (2001) afirmou que a liga NiTi na fase martensítica é facilmente deformável em grandes percentuais com tensão relativamente baixa. Esta deformação também pode ser induzida por resfriamento. 
Análise Dinâmico-Mecânica (DMA)


Os parâmetros aplicados para a avaliação da capacidade de amortecimento de LMF da família NiTi correspondem à freqüência de 1 Hz, amplitude de oscilação de 5 μm e taxa de aquecimento máxima de 5 °C/min. Estes parâmetros são recomendados pela literatura, objetivando o mínimo de influência destes sobre os resultados a serem obtidos (SILVA, 2009). Portanto, os ensaios realizados contaram com uma rampa de aquecimento partindo da temperatura ambiente 30 °C até 120 °C, com freqüência e amplitude fixadas. A Figura 8 mostra os resultados de amortecimento obtidos para as amostras NiTi A, B e C.
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Figura 8 - Capacidade de amortecimento em função da temperatura para as amostras A, B e C sem tratamento de superfície. Unidade Adimensional.


Através das curvas da variação de Tan δ (Amortecimento) com a temperatura, pode-se observar que para a amostra C surgiu suave pico de transformação de fase em torno da temperatura de transformação verificada no DSC (46,06⁰C) que traduz uma elevação na capacidade de amortecimento da liga, ou seja, um aumento na absorção de energia apresentada pelo material. Esse efeito pode está relacionado ao movimento das interfaces martensita/austenita durante a transformação. A elevação do amortecimento também pode ser correlacionada aos defeitos de discordâncias e mobilidade no material. Verificou-se que a capacidade de amortecimento apresentada pela fase martensítica, é maior que a demonstrada pela austenítica, o que se deve a absorção de energia provocada pelas plaquetas da martensita. 

Todas as composições das ligas de NiTi, apresentaram maior amortecimento em temperaturas mais baixas, e à medida que a temperatura foi aumentando, a capacidade de amortecimento foi diminuindo gradativamente. As amostras NiTi-A e B apresentaram maior capacidade de amortecimento próximo à temperatura ambiente (40⁰C), do que a amostra NiTi-C, que pode estar associado, entre outros fatores, a composição química da liga, uma vez que, esta liga (NiTi-C) apresenta uma maior concentração de titânio, bem como, as amostras possuírem maior quantidade de defeitos e dificultarem sua mobilidade durante a transformação de fase ou, possivelmente, a presença de tensões decorrentes dos estiramentos nos planos cristalinos durante a transformação de fase (SILVA, 2009). No entanto, a variação do amortecimento entre as amostras foi relativamente pequena. 


A Figura 9 mostra o comportamento do módulo de armazenamento das LMF quando a temperatura é elevada gradualmente.
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Figura 9 – Variação do módulo de elasticidade em função da temperatura para as amostras A, B e C - Valores Absolutos.


Através da Fig. 9 pôde-se perceber um aumento considerável no módulo de elasticidade em todas as amostras ao longo da transformação de fase. Os módulos das composições a temperatura próximo a 37⁰C apresentaram-se aproximadamente entre 21,3 GPa (NiTi-B),  20,8 GPa (NiTi- C) e 20,3 GPa (NiTi-A), não mostrando uma diferença significativa entre os módulos. Esta pequena variação de valores pode estar associada à fase cristalina que a amostra se apresenta a temperatura ambiente. Como a amostra B encontrava-se totalmente austenítica, apresentou uma maior rigidez, portanto um maior valor de módulo, comparado com a amostra A (fase martensítica-austenítica) e amostra C (fase martensítica). No entanto, os valores de módulo de elasticidade das três composições ficaram próximas ao módulo do osso que varia entre 10 e 30 GPa. Já ó módulo de elasticidade do titânio e da liga Ti6Al4V varia entre 100 e 120 GPa.  A diferença do módulo de elasticidade do implante (Ticp) e do osso é desfavorável para a saúde do osso e para o seu remodelamento (LEHMAN, 2006). 


O aumento do módulo de armazenamento com a temperatura indica um acréscimo na rigidez do material, ou seja, haverá uma menor dissipação de energia pela estrutura correspondente a altas temperaturas (austenita). Essa elevação do módulo ocorre pelas mesmas razões que foram verificadas na variação da capacidade de amortecimento das LMF, relacionadas a movimentos internos na estrutura do material, apresentando rigidez inferior na fase martensítica se comparada à fase austenítica (OTSUKA, WAYMAN, 1998). 


Lagoudas et al. (2003) relatam que há uma dissipação de energia proporcionada pela transformação martensítica que pode chegar a valores muito altos tais como de 80-90%. Indica-se assim a utilização de materiais superelásticos para a confecção de aparatos que tenham como função a absorção de energia.


Quando uma amostra de NiTi superelástico é submetido a um ciclo de deformação dentro da sua média de tensão superelástica, ela dissipa uma certa quantidade de energia sem uma deformação permanente, como típica resposta a um carregamento e descarregamento de uma amostra em compressão. A energia dissipada é devido à transformação de fase, de austenita para martensita, durante os ciclos de carga e à transformação reversa para a austenita na remoção da carga, resultando em liberação de energia em forma de calor. Essa propriedade de dissipação de energia das ligas superelásticas pode ser usada na dissipação de choques e vibrações (FUGAZZA, 2003).

 
Ao comparar as propriedades mecânicas do osso e do sistema de implantes, pode-se observar que o módulo de elasticidade do titânio é em torno de 5 a 10 vezes mais rígido que o osso cortical. Desta forma, a carga suportada pelo implante normalmente não é dissipada para o sistema ósseo, e quando esta carga ultrapassa os limites fisiológicos, pode causar microfratura no osso e reabsorção (AHLQUIST et al., 1990), além de causar afrouxamento do parafuso e fratura do corpo do implante (BRAGGER et al., 2001). As mesmas cargas que fraturam o implante são responsáveis pela perda do osso da crista alveolar. Estes efeitos podem estar associados a diversos fatores como tipo de osso, formato do implante, diferenças nos módulos de elasticidade entre o osso e o implante (LEHMAN, 2006). 


Baseado no exposto, as composições estudadas próximas a temperatura corpórea (37⁰C) apresentaram-se com módulo de elasticidade inferiores a 22 GPa, e mesmo ocorrendo à total transformação austenítica das composições, a uma temperatura de 120⁰C, o valor máximo do módulo chegaria a 25,3 GPa, que caracterizaria uma menor dissipação de energia e uma maior rigidez do material. Mesmo assim, não ultrapassaria o valor máximo do módulo de elasticidade do osso que é em torno de 30 GPa.  Em implantes odontológicos, esta propriedade pode favorecer para uma otimização na osseointegração e na redução do índice de fratura tanto do material quanto do osso que o aloja, já que esta propriedade pode permitir a dissipação de energia e redução de impacto durante a mastigação (GEETHA et al., 2009).  


Desta forma, o baixo módulo de elasticidade das ligas de NiTi é uma importante propriedade mecânica das ligas para aplicação em implantes dentários, pois se busca um biomaterial que tenha capacidade de dissipar energia após a imposição de uma carga, para que se possa reduzir o número de falhas nos implantes por fratura, diminuir as reabsorções ósseas ao redor do corpo do implante, aumentar a vida útil do material e devolver o mecanismo de amortecimento ao sistema implante-osso.

4 CONCLUSÕES


Pode-se concluir que as ligas de NiTi associadas as modificações superficiais apresentam propriedades mecânicas, físico-químicas e características superficiais favoráveis a aplicação como biomaterial, além de ser economicamente viável por ser de origem nacional. A aplicação de ligas de NiTi para elaboração de implantes dentários poderá devolver ao sistema implante versus osso o mecanismo de amortecimento, “estímulo ósseo” através da propriedade de superelasticidade da liga. As amostras de NiTi modificadas por LASER, associados ou não à apatita, apresentaram superfícies com propriedades morfológicas que podem contribuir para uma precoce osseointegração.

Os resultados da pesquisa permitiram eleger a liga NiTi-C tratada a LASER e com recobrimento biocerâmico empregando a solução SBF-6 como a mais indicada para aplicação em implantes dentários, por apresentar adequadas propriedades biomecânicas.  Sendo possível afirmar que a liga de NiTi pode ser considerada um biomaterial de relevância clínica, por apresentar propriedades mecânicas próximas ao do osso e adequada biocompatibilidade. Além de, possivelmente, proporcionar uma redução no tempo de osseointegração, através dos revestimentos com um filme biocerâmico versátil, através da deposição de apatitas com diferentes graus de solubilidade, que dependerá da necessidade clínica existente.
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OBTAINMENT AND EVALUATION OF NITI ALLOYS LASER TREATED COATED WITH APATITE FOR USE IN DENTAL IMPLANTS
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Abstract. The alloys of nickel-titanium (NiTi) have been widely used in medical devices and dental care because of the properties of biocompatibility, shape memory effect and superelasticity. The implantology has sought biomaterials to offer beyond the mechanical strength, adequate relationship between bioactivity/biocompatibility when in contact with biological tissues. Thus, this study sought to obtain and analyze NiTi alloy under the action of the laser with and without chemical deposition of apatite in order to evaluate the mechanical properties, physicochemical and morphological characteristics for dental implants application. There were obtained three alloy compositions: equiatômic (NITI-A), with higher concentrations of Ni (NITI-B) and higher concentration of Ti (NiTi-C). Part of the samples had their surfaces irradiated by laser (Yb: YAG) and associated or not with the apatite coating method employing biomimetic solutions SBF (Simulated Body Fluid) 0 and 6. The samples were characterized by Electron Microscopy (SEM), Differential Scanning Calorimetry (DSC), Vickers microhardness and Dynamic Mechanical Analysis (DMA). The microscopy of NiTi alloys irradiated, associated or not with apatite, showed changes in surface morphological properties that can contribute for greater interaction of the biomaterial with the biological environment and reduction in time for osseointegration. The results of DSC showed distinct phase transformation close to body temperature (37 ⁰ C). NiTi samples A, B and C had to austenite /martensite, predominantly austenitic and martensite, respectively. The mechanical properties, the alloy NiTi-C showed the lowest value of Vickers hardness (HV 273.14 + 4.15) due to the type monoclinic crystal structure (martensite) present. The DMA analysis of the alloys presented below modulus 21.5 GPa, the bone around the module. In light of the foregoing, it can be concluded that the NiTi alloy C-modified surface have favorable mechanical and morphological properties for use as a biomaterial, in particular for dental implants.

Keywords: NiTi alloys, LASERS, Hydroxyapatite, Biomaterials, Dental Implants.
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