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RESUMO

Materiais inteligentes sdo capazes de responder rapidamente a
estimulos externos tais como campos elétricos, magnéticos, luz, presséo, calor,
alterando propriedades e caracteristicas como forma, tamanho e estado. Ligas
com Efeito de Memdéria de Forma (LMF), como por exemplo, as ligas NiTi,
fazem parte desta classe de materiais e apresentam a caracteristica de
recuperar seu estado original apds terem sido deformados além do seu limite
elastico, diferindo dos materiais em geral, que apresentam deformacgéao plastica
permanente. O interesse cientifico e tecnolégico dedicado as ligas NiTi é muito
elevado, devido as suas propriedades Unicas, tais como memoria de forma
mecéanica (superelasticidade), associada com alta deformabilidade elastica
pura, com memoéria de forma térmica (relacionados com a recuperagdo de
forma em cima do aquecimento do material), pseudo- plasticidade (associada a
alta deflexdo do material, sem fadiga e fratura) e biocompatibilidade
(relacionado com a elevada resisténcia a corrosédo e excelente compatibilidade
citolégica). No presente trabalho uma LMF de NiTi foi obtida através do
processo PSPP (plasma skull push-pull) a partir de cinco fusées e re-fusdes
antes da injecdo, para garantir a melhor homogeneizagdo da liga. Os
resultados indicam que para a fase superelastica, na forma cristalina, Ta varia
de 35,50 °C a 90 °C. Se a Ta for menor que a temperatura corpérea as LMF
podem ser utilizadas em aplicacbes médicas como stents vasculares. As ligas
selecionadas (Ni-Ti equiatdmicas), foram submetida a um tratamento superficial
por laser Nd: YAG (A=1,064 ym) em atmosfera ambiente e sob duas condi¢des
de intensidade distintas. As amostras foram caracterizadas por microscopia
6tica (MO), microscopia eletrdnica de varredura (MEV), difratometria de raios-X
(DRX), calorimetria exploratéria diferencial (DSC) e rugosimetria a laser (RL).
Os resultados mostraram que as LMF obtidas apresentaram uma larga
histerese em funcédo da temperatura, justificando sua potencial aplicagdo em
dispositivos intravasculares. O tratamento superficial com laser elevou a area
superficial e rugosidade dos sistemas, permitindo que fosse mantida a
biocompatibilidade destes dispositivos, sem que suas caracteristicas originais
sejam alteradas.
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ABSTRACT

Some materials have the ability to change shape or size, simply adding a
little heat, or change from a liquid to a solid almost instantly when a magnet is
near. These materials are called smart materials. Shape Memory Alloys (SMA)
have the character to recover its original state after being deformed beyond its
elastic limit, differing from general materials, which have permanent plastic
deformation. The scientific and technological interest devoted to NiTi alloys is
very high due to their unique properties such as shape memory mechanical
(superelasticity associated with high pure elastic deformation), thermal shape
memory (related to the shape recovery upon heating the material), pseudo-
plasticity (associated with high bendability of the material, without fatigue and
fracture) and biocompatibility (related to the high corrosion resistance and
excellent compatibility quote. In this paper the SMA of NiTi alloy is obtained
through the process PSPP (plasma skull push-pull), using small amounts of
metal components quickly heated in a copper crucible in a plasma torch and
injected into a rotating metal mold. The homogeneity of the EMF was obtained
from five mergers and mergers before re-injection (1173 K homogenization at a
level of 900 s with subsequent cooling in water). Regarding the super-elastic
phase, in crystalline form, Ta varies from 45.50 ¢ C to 90 ¢ C, so if Ta is lower
than body temperature to EMF can be used in medical applications such as
vascular stents. The selected alloy (Ni-Ti Equation) were subjected to a surface
treatment by Nd: YAG laser (A = 1.064 mm) in air and under certain fluency.
Samples of this alloy were characterized using optical microscopy (OM),
scanning electron microscopy (SEM), x-ray diffraction (XRD), differential
scanning calorimetry (DSC), rugosimetric laser (RL). The results showed that
EMF had obtained a large hysteresis as a function of temperature, justifying the
potential application of these alloys in intravascular devices, as well as in laser
surface treatment on certain parameters of creep employees, allows these
devices to maintain their biocompatibility, without change its original features.

Key Words: Shape memory alloys, plasma skull, NiTi alloys coronary stents
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1 INTRODUGAO

O século XX assistiu a aumentos impares na expectativa de vida e
mudancas nas causas das doencas por todo o mundo. O polo genético, a partir
do qual derivaram os genotipos individuais dos seres humanos atuais, mudou
muito pouco nos ultimos 35 mil anos, considerado o ultimo periodo de tempo
durante o qual o pool genético humano coletivo interagiu com as circunstancias
bioambientais tipicas daquelas para as quais foi originalmente selecionado
(Reddy & Yusuf, 1988).

Na época pré-histérica surgiu o Gendtipo de Poupanca ( Thrifty Genotype),
de vital importdncia para 0s nossos ancestrais pré-historicos, que eram
basicamente cacadores e, ndo raramente passavam dias sem conseguir o
alimento. Mecanismos desenvolvidos permitiram o armazenamento de energia na
forma de gordura, que logo era consumida nas atividades fisicas diarias, na busca
pela caga durante a jornada de predagao e, mais ainda, durante os freqUentes
periodos de caréncia alimentar, favoreceram uma elevada prevaléncia de excesso
de peso e suas comorbidades associadas (DCVs e DM-II), denominadas entao de
Sindromes de Disfuncdo da Homeostase Genética (Eaton et al, 1988).

Essa incompatibilidade entre a nossa formatacdo original e as
circunstancias ambientais atuais, determinando uma dissonancia entre os genes
da “idade da pedra” e o ambiente da “idade espacial’, leva a uma ruptura dos
complexos sistemas homeostaticos ancestrais. As rapidas alteragdes culturais
que ocorreram durante os ultimos 10 mil anos ndo foram acompanhadas por
quaisquer adaptacdes genéticas possiveis, especificamente porque muitas destas
alteracoes culturais ocorreram apds a Revolucédo Industrial, ha apenas 200 anos
(Abuissa et al, 2005).

Atualmente, esse gendtipo, antes de muito proveito, torna-se desvantajoso
agora que a comida é abundante. Os eventos cardiovasculares apresentaram um
crescimento exponencial em todo o mundo com o passar dos anos. Associados
ao sedentarismo, tabagismo, etilismo, estresse, fatores genéticos, alimentacao
baseada em carboidratos e lipideos, favoreceram o surgimento e o agravamento

de hipertensao arterial, diabetes mellitus, dislipidemias, sindrome metabdlica e
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progressao da doenga aterosclerética. (Gaziano, 2007; Pritchard et al, 1995).

As DCVs passam a constituir a maior de todas as endemias a partir da
segunda metade do século XX, sendo responsavel pelo maior numero de dbitos
no mundo, atualmente em uma escala de um em cada trés ébitos ocorridos, e
seis vezes o numero de Obitos causados pelo HIV/AIDS, ao ano. Lideram a lista
de maior causa de mortalidade no mundo, sendo aproximadamente 12 milhdes de
Obitos ao ano, alcangando niveis em torno de 30%, podendo alcangar até 40% em
paises ricos e de 28 % em paises de renda média ou baixa. Estima-se que em
2020, pela projegao da Organizacdo Mundial da Saude (OMS), tenhamos o dobro
desses valores, e 80% dos casos se encontrardo nos paises em desenvolvimento
com todo 6nus social e econdmico que essas doengas representam.

As taxas de mortalidade por essas doencas ha um século eram menos de
10% em todo o mundo. No Brasil é de 32 %, cerca de trezentos mil brasileiros
morrem anualmente de doencas cardiovasculares (DCV), tais como infarto agudo
do miocéardio (IAM), derrames cerebrais (AVC), insuficiéncia cardiaca (ICC),
insuficiéncia renal (IR) e morte subita (MS), ou seja, 820 mortes por dia, 30 por
hora ou uma morte a cada 2 minutos (DATASUS, RIPSA; C.8 — Taxa de
mortalidade especifica por doencas do aparelho circulatério; 2007). Quanto a
morbidade, sdo responsaveis pelos maiores valores de Anos de Vida Perdidos
Ajustados por Incapacidade (Disability Adjusted Life Years - DALYs). A deteccéo
precoce da formagao da placa aterosclerética pode significar um grande avango e
num étimo progndstico na terapéutica cardiolégica.

A placa aterosclerética tipica consiste numa lesdo intimal, associada a
acumulacdo de células, lipidios, calcio e infiltracdo colagena e inflamatoria,
resultando na estenose e na redugdo do fluxo sanguineo ou mesmo sua
obstrucdo. Necessitam, entdo, de intervencdo na estenose dessas artérias para
permitir livre fluxo sanguineo e restabelecimento de uma adequada fungéo
ventricular. Essas intervengcdes podem ser clinicas, fibrinoliticas, percutdneas e
cirurgicas.

Em 1977, Grintzig et al. (1997) introduziram a abordagem da técnica
percutédnea para o tratamento da DAC, conhecida como angioplastia transluminal
coronariana percutanea (ATC). Palmaz et al.(1985) e Sigwart et al. (1987) foram

0s pioneiros no tratamento percutdneo com utilizacdo de uma estrutura sélida,
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uma endoprétese coronariana, o stent, que mantivesse aberta a luz do vaso
dilatado. Em 1995, surgiu a idéia de utilizar farmacos capazes de evitar o
processo de reestenose utilizando o préprio stent como veiculo de liberacéao.
Polimeros foram usados para que servissem de elo da droga, e formou-se a
triade de sucesso dos stents farmacoldgicos: stent, polimero e medicacéo.

A angioplastia transluminar coronariana (ATC) consiste na compressao da
placa aterosclerdtica contra a parede arterial através da expansao de um cateter
baldo, e estabilizacdo da placa aterosclerética fixando-se o stent na parede do
vaso acometido, resultando em um fluxo sanguineo melhorado. A grande lacuna
deste ou de outros tratamentos intravasculares est4 associada a altas taxas de re-
estenose, trombose ou complicagdes, comprometendo a permeabilidade arterial,
que pode chegar a 60% em certos grupos de pacientes, necessitando de
intervengdes subsequentes (Hoffman et al, 2003).

O desenvolvimento de novos dispositivos (stents) elevou a taxa de sucesso
do procedimento e o implante de stents coronarios exerceu importante papel
nesse cenario (King et al, 2007).

O conceito de préteses endovasculares permaneceu adormecido por
décadas, apds os primeiros relatos de estudos pré-clinicos em animais, publicado
por Dotter em 1969. A endoprétese espiral elastica utilizando uma liga metélica a
base de nitinol utilizada num ensaio clinico, foi publicado pela primeira vez por
Dotter e Cragg em 1983. Julio Palmaz subseqientemente aperfeicoou o conceito,
associando-o a um baldo expansivel, em 1984. A aplicacdo de proteses de
sustentacao intraluminal, ou stents, em conjunto com a técnica de ATC foi iniciada
clinicamente na década de 90. (Mark et al, 2008).

Os medicamentos administrados por via sistémica, na tentativa de inibir o
processo de proliferacdo neo-intimal, ndo conseguem atingir concentragdes ideais
no local da lesdo vascular sem provocar efeitos colaterais significativos que
suplantassem o beneficio do método. Assim, atualmente, a superficie dos stents é
modificada ndo s6 com a finalidade de melhorar sua biocompatibilidade, mas
também para funcionar como plataforma para a liberagédo controlada de farmacos,
constituindo os stents farmacoldgicos (drug eluting stents) (Slepian & Schindler,
1988).

A maioria dos stents farmacolégicos comerciais é revestida com polimeros,
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constituindo uma plataforma para liberacao de farmacos. Este material é capaz de
aderir fortemente ao metal, antes durante e apds a expansao. Deve ser o mais
fino o possivel de modo a minimizar o aumento de perfil e ndo contribuir para
qualquer reagao adversa (trombogénico, inflamatério, etc.) (Van Der Giessen et al,
1996).

Na terceira década de desenvolvimento das endoproétese vasculares, novas
inovagdes tecnologicas podem ser visualizadas: o dominio de novas técnicas de
revestimentos passivos ou ativos, materiais bioabsorviveis, novas drogas de
revestimento ativo, revestimentos biomiméticos, novos conceitos metallrgicos de
resisténcia a fratura, ligas de expansao bioestaveis, etc. Visando eliminar os
problemas causados pelo uso dos polimeros, propde-se o desenvolvimento de
plataforma inorgénica para acomodacao e liberagdo controlada de drogas em
superficies de stents coronarios de uso comercial corrente. Este estudo envolvera
0 emprego do laser no tratamento da superficie do material para melhorar néo sé
a biotoxidade, manter a biocompatibilidade, bem como permitir a incorporagéo de
farmacos “in situ”. (Lamba & Lin, 2005).

Na area cardiovascular 58% dos gastos correspondem a equipamentos
biomédicos (cardioversores, cardiodesfibriladores e marcapassos), seguido por
préteses endovasculares (stents) e valvulas cardiacas, correspondendo a,
respectivamente, 22% e 4% dos gastos de um hospital de cardiologia. No caso
dos stents, ha uma tendéncia clara de aumento do uso de stents recobertos com
farmacos (Drug-eluting stents), com custo cerca de seis vezes superior aos stents
convencionais (estudos como o SIRIUS, RAVEL e BASKET com custos estimados
entre U$ 2800 a 3000 délares por stent) e produzidos por grandes empresas
multinacionais. Desfibriladores implantaveis (CDI) em estudos recentes (MADIT-1,
AVID, CIDS, MADIT-II, etc.), estimam o preco desses dispositivos em cerca de U$
25000 por aparelho implantado em pacientes com alto risco de morte subita, com
um custo-efetividade por ano de vida adicional projetado para estes pacientes de
cerca de U$ 50000 doélares. (Pedra et al, 2005).

Apesar do custo inicial destes procedimentos e dispositivo ser altos, ha
necessidade no longo prazo, de uma avaliacdo subsequiente para identificar o
custo liquido total comparado a outros procedimentos, justificado se a sobrevida e
a qualidade de vida forem suficientemente melhoradas. A sobrevida em um ano

24



livre de reestenose foi de 92,7% com o uso do stent recoberto com rapamicina, de
78,8% com a estratégia de usar stent convencional e 78,8% e de usar stent
recoberto com rapamicina somente para os casos de reestenose com o stent
convencional. A diferenga absoluta entre as duas primeiras estratégias foi de 14%,
semelhante aos resultados do ensaio clinico SIRIUS. N&o houve diferenca
significativa entre as duas ultimas estratégias, pois o beneficio do stent recoberto
com rapamicina, somente é oferecido apdés a ocorréncia do desfecho da
reestenose. Portanto, existe a necessidade iminente do aumento da pesquisa na
area do stent, no pais, pois ndo foram encontradas patentes nesta area de

conhecimento cientifico (Anderson et al, 2002).
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2 OBJETIVOS

O objetivo geral deste trabalho foi desenvolver uma plataforma inorganica
para a liberacdo controlada de droga na superficie da LMF a base de Ni-Ti com
superficies modificadas por feixe de laser para manter a biocompatibilidade. Estas
LMF de Ni-Ti podem ser utilizadas na fabricagdo de stents vasculares.

Para tanto, pretende-se:

v Obter varias LMF a base de NiTi pelo processo de fusdo a plasma seguida
de moldagem por inje¢éo (Plasma Skull Push-Pull — PSPP);

v'Produzir amostras em forma de discos para ensaios de caracterizagao
microscépica metallrgica, morfolégica, composi¢cdo quimica, estrutura
cristalina, propriedades quimicas e fisicas, estudo da superficie.

v'Utilizar técnicas de caracterizagao microestrutural como: microscopia optica
(MO), microscopia eletronica de varredura (MEV) associada a um
analisador de espectroscopia por espalhamento de energia dispersiva de
raios-X (EDX), difracdo de raios X (DRX), calorimetria diferencial de
varredura (DSC), e microdureza (HV), das amostras brutas das ligas
obtidas.

v'Avaliar o efeito do tratamento da superficie das LMF Ni-Ti empregando-se
laser, com variacao sistematica dos parametros do processo;

v'Utilizar técnicas de caracterizagdo microestrutural como: microscopia Optica
(MO), microscopia eletrénica de varredura (MEV) associada a um
analisador de espectroscopia por espalhamento de energia dispersiva de
raios-X (EDX), difratometria de raios-X (DRX), calorimetria diferencial de
varredura (DSC), microdureza (HV) e rugosimetria (RL), para comparar as
LMF Ni-Ti obtidas e tratadas superficialmente com laser para comparas as
propriedades fisico-quimicas da superficie da LMF modificadas, a
morfologia, a espessura do filme, a composicado quimica, a estrutura

cristalina, as transformacdes de fases e a rugosidade.
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3 JUSTIFICATIVA

O dominio da tecnologia para a producéo de stents vasculares pode levar o
Brasil a participar de um seleto grupo de paises que fabricam esses dispositivos
inseridos em artérias e veias, através de angioplastia, com o objetivo de
restabelecer o fluxo sanguineo em areas vitais para o corpo humano.

Os passos iniciais para a producdo desses dispositivos partem de
instituicbes publicas, de ensino e pesquisa de grande notoriedade nacional e
internacional, como a USP, UNESP e a UNICAMP. As pesquisas ocorrem de
modo multidisciplinar, envolvendo instituicbes de fomento a pesquisa e
instituicdes privadas.

O processo representa o inicio de um longo periodo de pesquisas
tecnoldgicas envolvendo novos materiais, técnicas de producdo e tratamento
superficial, recobrimentos, ensaios laboratoriais e clinicos (médicos), etc. Estas
etapas experimentais levam anos de duragcdo, e sado fundamentais para a
condugéao correta, do ponto de vista cientifico, do desenvolvimento desse tipo de
dispositivo. Os estudos em animais de experimentagao, coelhos e depois porcos,
sao muito importantes para estimar a seguranca e a eficacia do dispositivo em
teste. Servem também para refinar a tecnologia de confec¢do do dispositivo em
desenvolvimento, que, culminardo com testes em seres humanos nos proximos
anos. S6 entdo, caso os resultados sejam satisfatérios, esses dispositivos
médicos poderdao receber o aval da Agéncia Nacional de Vigilancia Sanitaria
(ANVISA), para uso comercial.

Atualmente ocorre no Brasil uma demanda da ordem de noventa mil stents
coronarianos anuais, sem contar com o0 uso de stents para as mais variadas
aplicacbes médicas, todos eles importados, por falta de tecnologia de producao
nacional, incorrendo em custo elevado em divisas estrangeiras para os cofres
publicos.

Vérios projetos foram disseminados, em diversas instituicbes de ensino
superior e pesquisa no Brasil, publicas e privadas, criando uma rede de parcerias,
nas quais, a Universidade Federal de Campina Grande (UFCG), através de um
projeto envolvendo o CNPQ e os programas de pds-graduacdo em Engenharia
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Mecanica e em Ciéncia e Engenharia de Materiais. Este projeto visa o
desenvolvimento de ligas metédlicas de memaria de forma, para as mais variadas
aplicagbes, inclusive meédica, bem como o desenvolvimento de diversas
tecnologias, como, o corte a laser, o desenvolvimento de novos designs,
tratamento superficial, recobrimentos, etc.

Nesse contexto a utilizacdo de ligas com efeito de meméria de forma na
producdo de stents vasculares, vem se destacando por suas propriedades
termomecanicas de geragdo de forca e/ou deformacdo, em fungdo da

temperatura.
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4 REVISAO DA LITERATURA
4.1 Aterosclerose

A aterosclerose € uma doenca progressiva caracterizada pelo acumulo de
lipideos (principalmente o colesterol) e elementos fibrosos na regido
subendotelial, das grandes artérias — constitui 0 mais importante fator responsavel
pelas DCVs. O conhecimento obtido a partir da biologia vascular da aterosclerose
revela que a mesma afeta preferencialmente certa regides da arvore arterial com
manifestacbes clinicas ocorrendo apenas em determinados periodos. Parece
acometer grandes e médias artérias difusamente (espessamento intimal difuso)
(Libby, 2002).

Atualmente estd claro que o conceito classico de aterosclerose, nao é
somente parte de uma desordem do metabolismo e da deposigéo lipidica (uma
conseqUéncia degenerativa inevitdvel da idade), mas sim um processo
inflamatério crénico que pode ser convertido em um evento clinico agudo e
importante pela ruptura da placa aterosclerética e trombose. O endotélio
influencia ndo somente o tonus vascular, através da produgcdo de substancias
promotoras e inibidoras do seu crescimento, bem como o balango entre fatores
pré-trombdticos e antitrombogénicos na interface limen-parede do vaso, mas tem
a importante funcédo de regular o processo inflamatério na parede deste. E uma
doenca focal que causa constricdo muito mais nas areas afetadas dos vasos
arteriais do que em outras areas. Também tem mostrado caracteristicas
heterogéneas, sendo uma doencga tanto com manifesta¢des crénicas como aguda.
(Schoenhagen et al, 2008).

Apesar de curso indolente e um periodo prolongado de inatividade clinica,
complicacdes temidas do ateroma como IAM, angina instavel (causando dor
precordial intensa e instabilidade hemodinamica), AVC, tipicamente podem
acontecer de forma subita.

O entendimento das bases biolégicas da predilecao por certos locais de
desenvolvimento do ateroma ainda sao poucos compreendidos. Ora, pode

desenvolver estreitamentos (mais temidos) e contrariamente pode promover
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ectasias (aneurismas) em outros vasos. A fase de dilatagdo (remodelamento
positivo) ou alargamento compensatorio precede a formacao da lesdo estendtica.
(Wilson et al, 1998).

A artéria normal é formada por uma tunica intima constituida por células
endoteliais (CE) resultando na superficie de contato do sangue. Estas células
possuem muitos mecanismos regulatérios de importancia primordial na
homeostasia vascular que freqientemente sdo afetados durante a patogénese
das doencas arteriais.

As células musculares lisas (CML) sdao a segunda principal célula da
parede arterial possuindo funcdes importantes na homeostasia vascular.
Contraem-se e relaxam controlando o fluxo sanguineo nos diversos leitos
vasculares arteriais geralmente no nivel das artérias musculares. Sintetizam a
complexa matriz extracelular arterial que desempenha um papel crucial na
homeostasia vascular normal. Estas células podem migrar e proliferar
contribuindo para formagdes de lesdes intimas hiperplasicas (p6s ATC ou Stent)
ou hiperplasias anastométicas (enxertos venosos). A necrose da CML pode
desestabilizar a placa aterosclerética ou favorecer o remodelamento ectatico. A
figura a seguir mostra as principais lipoproteinas de alta densidade envolvidas no
processo aterosclerético:

I Superficle nolar : { Superficle polar |
HDL Lot oL
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Triglicéridos
Esteres de Colesterol
colesterol A libre
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b N [ec]

§ Nicleo apolar | | ApoE |

Figura 1. Esquema gréfico das lipoproteinas de alta densidade (HDL) e de baixa
densidade (LDL). Principais componentes protéicos e lipidicos. Apolipoproteinas
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Fonte: Apolipoproteinas; Llorente-Cortes et al, 2002.

A adventicia contém fibrilas de colageno com arranjos mais frouxos. Os
vasa vasorum e as terminacdes nervosas localizam-se na camada mais externa
da parede arterial. As células encontradas nesta camada incluem os fibroblastos e
os mastocitos. Evidéncias recentes ressaltam o papel dos mastécitos na formacgao
de ateromas e aneurismas. A aterosclerose e a trombose parecem estar
associadas a ruptura de placas vulneraveis. A primeira hipotese é que a ruptura é
o resultado da perda de células musculares lisas, podendo ser este o principal
produtor de colageno estabilizador de capsula causado por apoptose, que pode
ser mediado pela interacdo entre células de muasculo liso e
mondécitos/macréfagos. A segunda hipétese € que a ruptura de placa é o resultado
de um desequilibrio entre a producao de colageno estabilizador de placa por um
lado e a acdo de enzimas corrosivas por outro. Essas enzimas estdo presentes
em forma de metaloproteinases, as quais sado derivadas principalmente de
macréfagos e catepsinas, que rompem a cobertura da placa, rica em colageno.
Além disso, inflamacao também participa da ruptura de placa através da
elaboracao de proteinas pro-coagulantes. (Shiomi et al, 2004).

Inicialmente pequenas particulas de lipoproteinas acumulam-se na intima
arterial e tendem a coalescer em agregados. Estudos sugerem que os tempos de
permanéncias prolongados caracterizam os locais de formacdo de lesdes
precoces ou que a permeabilidade do endotélio tende a aumentar nos locais de
predilecdo pelas lipoproteinas. Outro ponto caracteristico € o recrutamento de
leucécitos e seu acumulo precoce nos sitios de desenvolvimento das lesdes. A
maior parte do recrutamento e do movimento dos leucécitos ocorre em vénulas
pods-capilares e ndo artérias. Os mondcitos e leucécitos T também tendem a se
acumular nas lesdes ateroscleréticas, onde precisam receber um sinal para
penetrar no endotélio e subseqientemente na parede arterial envolvendo a acao
de moléculas chamadas citocinas quimioatrativas ou as quimiocininas. (Lee &
Libby, 1997).

Os mondcitos recrutados para a intima arterial podem absorver lipidios
transformando-se em células espumosas, que sado ricas em mediadores

antiinflamatérios, podendo promover reagao inflamatéria da placa contribuindo
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para a progressao destas placas.

O papel da trombose esta relacionado com as funcbes das plaquetas. As
plaquetas realizam trés fungdes altamente especializadas:

- Elas aderem as estruturas que estdo expostas quando o endotélio do
vaso sanguineo esta ferido ou injuriado (adesao primaria).

- Elas se agregam a outras plaquetas previamente depositadas para formar
um grande plug hemostatico (adesédo secundaria).

- Elas secretam substancias mediadoras armazenadas, que atuam em

outras plaquetas e também no endotélio e no sistema de coagulacao.

A figura a seguir mostra a sequiéncia de ativacao plaquetaria:

Figura 2. Fases das plaquetas nao ativadas (A), plaquetas ativadas (B) e a
rede de fibrina formada ap6s a ativacéo (C).
Fonte: Ruggeri & Platelets (2002).

Na presenca de lesdo vascular grave, ou seja, quando a integridade do
tecido € rompida, as exigéncias para a funcdo hemostatica das plaquetas séo
muito maiores. Assim, o fluxo de sangue rapido ocorre e as plaquetas sofrem
adesdo primaria aos elementos da parede do vaso lesado e agregacao
secundaria ocorre para que as plaguetas sejam depositadas ao longo do
segmento do vaso, em condi¢cdes da velocidade do fluxo extremamente alta.

Finalmente, as plaquetas integradas na rede de fibrina retraem-se,
puxando e aproximando a rede de fibrina com mais forca, reforcando o tampéo
plaquetario. Antes da ativacao, o elevado numero de pequenas placas nao diminui
a fluidez normal do sangue, mas depois da metamorfose viscosa e formagao de
pequena circulagdo de agregados de plaquetas sdo capazes de interromper
completamente na corrente sangiinea na microcirculacdo, através de um

processo de microembolismo, mesmo em condi¢des de fluxo rapido. (Packham et
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al, 1984).

A predilegdo de localizagdo das lesdes aterosclerdticas em sitios bem
definidos, normalmente predominando em regides proximais, nas origens de
ramificagdes, bifurcagdes, curvaturas, sugere disturbios locais do fluxo sanguineo,
estabelecendo conceitos hidrodindmicas na origem desse fenémeno. Artérias
pouco ramificadas (artéria mamaria interna, radial, etc.) tendem a néo
desenvolver aterosclerose. O fluxo alterado localmente pode induzir alteragdes
que promovem as etapas iniciais da aterosclerose.

A figura 3 mostra esquematicamente a distribuicio da doenca

aterosclerdtica oclusiva em humanos.
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Figura 3. Distribuicdo da doenca aterosclerética oclusiva em humanos
Fonte: Reproduzido dos Anais de Cirurgia 1985; 201:116 com a permissao de
J. P. Lippincott Company, Philadelphia, PA, e Dr Michael E. DeBakey.

O endotélio vascular esta exposto a uma tensdao hemodindmica gerada
pelo fluxo sanguineo denominada de tensdo de cisalhamento que se define como
a forca, por unidade de area, que o fluxo sanguineo exerce na parede vascular, e
depende da viscosidade sanguinea e do perfil de velocidade do fluxo sanguineo.
Os valores fisioldgicos no sistema venoso oscilam entre 01a 06 dinas/cm? e no
sistema arterial varia entre 10 a 15 dinas/cm?.

No ambito carotideo é bem conhecida a predisposicdo das placas de
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ateroma desenvolver-se, sobretudo, na parede vascular externa e ao nivel da
bifurcagdo da artéria carétida comum. Nas artérias corondrias ha uma preferéncia
pelas bifurcagdes e pela curva interna das artérias. Ainda se desconhece porque
algumas placas permanecem quiescentes durante anos e outras apresentam
progressao rapida. Estudos mostram que a tensdo de cisalhamento vascular
normal ou aumentada, tem efeito protetor veiculado através de estimulo a
proliferacdo endotelial e efeito antiinflamatério local, prevenindo fenédmenos de
apoptose e estimulo a atividade das enzimas antioxidantes na tunica endotelial.
(Asakura et al, 1990).

As células endoteliais experimentam a forga de cisalhamento laminar
(shear stress) do fluxo normal e do disturbio do fluxo (reducdo da forca de
cisalhamento). Tensdes de cisalhamento abaixo dos valores normais (bifurcacoes)
favorecem a oxidacao e o acumulo de lipoproteinas na intima. Também tem sido
demonstrado em alguns estudos, um incremento da expressao e da atividade da
enzima conversora da angiotensina ll, nestas zonas com tensdo de cisalhamento
reduzida em consequéncia do estresse oxidativo. H4 uma redugédo da producéo
de 6xido nitrico e proteinas oxidantes e aumento da expressdo de E-selectina e
moléculas de adesado que favorecem a inclusdao de mondécitos e leucécitos na
tunica intima. (Caro et al, 1969).

Este fenémeno foi demonstrado em estudos no ambito das artérias
coronarias, carotideas e adrtica. A medida que a placa progride, a tensdo de
cisalhamento aumenta, especialmente na porcao proximal da placa, na entrada
da zona estendtica, reduzindo a capa fibrética da placa através do mecanismo de
apoptose celular e favorecendo a desestabilizagdo e rotura da placa. De fato as
zonas de maior ulceragé@o e rotura no ambito coronariano e carotideo, se situam
proximos aos pontos de maxima estenose e coincidem com segmentos de placas
ateroscleroticas que experimentam a maxima tensao de cisalhamento.

Uma artéria exerce algumas funcdes basicas além de servir como simples
canal para o fluxo sanguineo, mantendo a pressao arterial corpérea (recipiente ou
vasos de pressao). De um modo geral, a tensdo na parede arterial produzida pela
pressdo arterial na luz da artéria pode ser calculada pela lei de Laplace. A
determinacao exata da tensdo, no entanto, € complexa porque o tecido arterial é

heterogéneo e nédo-linear, e os alargamentos luminais sofrem significativamente
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quando a pressao € aplicada. Uma artéria com um ramo lateral pode ser
influenciada por ambos os mecanismos, aumento da tenséo circunferencial e uma
tenséo longitudinal produzidos pela pressao arterial. A tensdo é muito maior, tanto
nos bordos distais como proximais dos Ostios dos ramos. O fenémeno da
“concentracao de tensdo” € bem reconhecido no dominio da pressao alta, tendo
sido demonstrado a sua importancia tanto in vitro e como in vivo. Observou-se,
usando analise de tensdes por elementos finitos, que as pressdes incidentes na
parede sdo de 4 a 6 vezes maiores nos orificios proximais e labios distais dos
Ostios do que em outras regides. Além disso, a tensdo na superficie interna da
artéria € a mais elevada, e diminui com a espessura da parede arterial porque a
pressao age no interior. Esta alta tensao na superficie interna se correlaciona com
a ocorréncia de lesbes ateroscleroticas na intima (penetracao de lipoproteinas de
baixa densidade e proliferacao de células musculares lisas). (Zarins et al, 1983).

Outro fendmeno importante estd associado a seccao transversal eliptica
das bifurcagfes arteriais. Em uma artéria elastica a onda de pulso tende a mudar
a forma da seccdo transversal, eliptica em circular, que é a configuracdo de
menor energia para a parede arterial. Devido a geometria das artérias a tenséao
parietal induzida pela pressdo arterial € maior na curvatura interna que na
curvatura externa da artéria.

A figura 4 apresenta a concentragdo de tensbes nas origens dos ramos
arteriais onde a distribuicdo de tensdo em uma placa retangular com um furo
circular: &c e 0ol representam, respectivamente, tensbes nas diregdes
circunferencial e longitudinal na artéria. A tensdo aumenta na chapa para o furo e
atinge um valor maximo (dmax) Nos pontos A e B. (B) apresentagdao esquematica

da artéria com um ramo.
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Figura 4. Concentracdo de tensdes nas origens dos ramos arteriais.
Fonte: Wentzel et al, (2003)

Quando a artéria é aberta no sentido longitudinal, o éstio do ramo é
semelhante ao furo em um prato. Pontos A e B no éstio sdo semelhantes aos de
(a@). (C) contornos isotensdes principalmente maximos na superficie interna de um
ramo arterial de coronaria circunflexa bovina. A parede aumenta a tensdo de um
contorno para préximo dos labios distais e dos labios proximais dos Ostios. A
tensdo foi determinada in vitro para aumentar a pressao 80-120 mmHg usando
um método de analise por elementos finitos. (D) contornos isotensdes
principalmente maximos na superficie interna de uma bifurcagcdo arterial
iliofemoral canina. A concentracdo de tensdao ocorre nos bordos distais e nos
labios proximais dos éstios dos ramos. A tensao foi determinada in vivo para um
aumento de pressao 80-120 mmHg por meio da anélise de elementos finitos. (La
Disa et al, 2004).
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4.2 Requisitos Essenciais dos Stents Coronarianos

Em teoria, um stent ideal deve apresentar as seguintes caracteristicas:

v'ser confeccionado com material trombo - resistente e biocompativel.

v'ter adequada flexibilidade em sua forma nao-expandida, permitindo a
navegacao em vasos tortuosos e calcificados.

v'ter adequada radiopacidade, que permita visualizacdo fluoroscépica para
guiar seu posicionamento acurado e, no estado expandido, possibilite sua
identificacdo no vaso coronario, facilitando a realizacao de po6s-dilatacoes
e a avaliacao em estudos futuros.

v apresentar baixo recolhimento elastico e minimo encurtamento longitudinal
quando expandido, mantendo maxima forca radial.

v'ser firmemente montado sobre o baldao de entrega, de forma a nao ser
deslocado do sistema em seu trajeto até o local de implante.

v'ter disponibilidade de diametros e extensdes variados.

v'apresentar boa relagdo custo-beneficio e, atualmente, ter a capacidade de
liberacao de farmacos, pois este se tornou um dos requisitos
indispensaveis para os stents da geracdo moderna para prevenir re-
estenose. (Chamié & Abizaid, 2009).

4.3 Materiais empregados na confeccao de stents coronarios

O objetivo primario da dilatacdo com baldo nas les6es arteriais oclusivas &
obviamente o aumento do didmetro do Ilumen arterial o suficiente para
restabelecer a adequada perfusdo tecidual. Paradoxalmente, a dilatacao
propriamente dita, é provavelmente o mecanismo menos importante na explicagao
do efeito da angioplastia com baldo. Dois mecanismos intimamente relacionados
tém sido aceitos para explicar o efeito da angioplastia na parede arterial, cuja
importancia depende fundamentalmente do tipo de lesdao que esta sendo tratada.
Em lesdes ateroscleréticas concéntricas 0 que se observa é a fratura da placa,
cuja manifestacdo mais evidente € a disseccao arterial localizada. Além disso,

ocorre um estiramento da tinica média e da adventicia com afilamento dessas
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camadas. Nas lesdes ateroscleréticas excéntricas, ndo havendo uma placa
circunferencial restritiva, pode nao ocorrer a fratura da placa, e o que se observa
€ o0 aumento luminal dependente principalmente do estiramento das tunicas
médias e da adventicia. A figura 5 mostra um procedimento de angioplastia.
(Elkouri et al, 1999).

Figura 5. Procedimento de angioplastia. (A) Insercao do cateter pela artéria
femoral, (B) Angioplastia por cateter baldo e (C) angioplastia com stent.
Fonte: HTTP:\\www.enfermedad-coronaria.com e
http://www.inova.unicamp.br/campinasinova/apresentacoes/29_11/stents_eluid
ores.pdf.

“Stents” ou fixadores endovasculares sao proteses metalicas inseridas na
luz vascular cuja funcado é manter a perviedade do vaso. O propdsito inicial de seu
desenvolvimento por Dotter em 1969 era o tratamento das complicacbes das
angioplastias. (Dotter, 1969).

Atualmente temos trés tipos de stents:

1 - o0s stents auto-expansiveis — montados sobre um pequeno baldo
inflavel feito de um material hipereldstico a base de poliuretano e nylon,
permitem a sua expansdo a um didmetro pré-determinado ap6s remogao da
mesma. A expansao do stent é o resultado da injecdo de um fluido aplicado na
superficie interna do baldo, o que provoca o aumento do seu diametro
necessario para reforgar a parede arterial e estabilizar a placa aterosclerotica.
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Apresentam alta flexibilidade, sdo relativamente faceis de implantar, porém
tem pequena resisténcia a compressao radial. (Cragg et al, 1983).

2 - 0s stents de expansao térmica — o prototipo € o stent de nitinol liga
de niquel e titdnio que possui a propriedade de recuperagao térmica, ou seja,
assume o seu formato original apds exposto a temperatura corporal. (Maas et
al, 1984).

3 — 0s stents expansiveis por baldo- contidos numa bainha e revestindo
um baldo de angioplastia, apresentam boa resisténcia a compressao radial,
entretanto, falta flexibilidade longitudinal. Podem ser reinflados com um baldo
maior, ao contrario dos anteriores que tem um diametro pré-determinado.
(Roubin et al, 1987).

O desenvolvimento de novas tecnologias nas areas de biomateriais e dos
processos de usinagem a laser, tem levado a criagdo de novos modelos de stents
com o intuito de otimizar o processo de implante e sua biocompatibilidade,
evitando o aparecimento da restenose, que nada mais é que o novo fechamento
da artéria na regido antes obstruida. A figura 6 mostra uma fotografia digital de
stent sobre um baldo. (Wisselink & Panetta, 1998 e Lopez-Galarza et al, 1997).

Figura 6. Fotografia digital de stent sobre balao (Vazquez, P. A. M.).
Fonte: http://www.medartist.com/haney11.jpg).

E delicada a relagdo entre espessura da haste do stent e seu desempenho.

O grau de espessura da haste é responsavel pelo grau de retracao do stent
(recoil) e por sua capacidade de sustentacéao, forca radial, visibilidade, capacidade
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de entrega e flexibilidade. A maior espessura da haste aumenta sua
radiovisibilidade, sua resisténcia e seu suporte da parede arterial, porém acarreta
maior injuria vascular e maior hiperplasia neo-intimal, aumentando o risco de
reestenose, comparativamente aos stents de hastes mais finas O ago inoxidavel
(316L) é o material mais utilizado na fabricacdo dos stents coronarios, composto
de ferro ndo-magnético, com alta resisténcia elastica, proporcionando resisténcia
a corrosdo. Tem, no entanto, pouca radiopacidade, especialmente se as hastes
forem finas e espagadas. Além disso, estudos em humanos demonstram que
pequenas quantidades de niquel, molibdénio e cromo, presentes na superficie do
stent de aco inoxidavel, podem precipitar reacdo imune e inflamatéria, com
potencial risco de trombose e/ou reestenose.

A radiopacidade, ou capacidade de visualizacdo dos stents de aco
inoxidavel também podem ser melhoradas quando confeccionados com novas
ligas de ago inoxidavel 304 SS, 316 L SS e marcadores distais, radiopacos de
ouro, que permitem um posicionamento preciso do stent. (Nelken & Schneider,
2004). A liga de acgo inoxidavel mais usada é conhecida como 316L, composta
principalmente de cromo, niquel e molibdénio. Essa liga é bastante suscetivel de
corrosdao quando em contato com o ambiente do organismo, podendo levar a
falhas estruturais no implante e consequente fratura por fadiga. Pelo menos12%
de 6xido de cromo é necessaria para revestir a superficie externa do metal, com o
intuito de evitar a corrosdo a que o metal estd exposto na corrente sanguinea.
(Gotman, 1997);(Tan & Lim, 1999).

A liga de cromo-cobalto apresenta, por outro lado, grande resisténcia a
corrosdao e melhor desempenho mecanico. A reacdo dos tecidos que ficam em
contato com o metal mostra melhor compatibilidade do que com as ligas de aco.
Em comparacdo com o aco inoxidavel a liga de cromo-cobalto, tem uma maior
forca radial e semelhante eletronegatividade e radiopacidade. Isto permite a
producao de filamentos finos com uma visibilidade radiolégica similar. O tantalo é
um metal brilhante, flexivel e altamente radiopaco. Permite uma perfeita
visibilizagdo do stent, o que facilita seu correto posicionamento. E biologicamente
inerte, com pouca retracao elastica e efeito de tromborresisténcia (efeito este
dependente de varios fatores, onde sua acado eletronegativa exerce repulsdo de
elementos do sangue negativamente carregados, como as plaquetas). E mais
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fragil e ductil que o ago e apresenta alta resisténcia a corrosdo. O tantalo é um
metal ideal para o desenvolvimento de novas pesquisas, mesmo com a existéncia
de outras opgoes.

Estas opc¢oes sédo as ligas metalicas que estdo sendo desenvolvido com
novas ligas como ligas de niébio, um metal leve, com corroséo retardada e similar
ao aco inoxidavel (Menown et al, 2005).

O nitinol € uma liga de niquel e titanio (consistindo 55% de niquel e 45% de
titdnio), com propriedades de meméria térmica, que permite ser compactado
firmemente dentro de um sistema de liberagdo quando esfriado, para se expandir
rapidamente e readquirir seu formato e seu tamanho pré-designados, ap6s a
liberacdo de seu sistema de colocacdo na corrente sanguinea. A forte ligagéo
intermetalica, entre o niquel e o titanio, impede que haja liberacao de ions desses
metais, reduzindo sensivelmente as taxas de reacOes adversas, mesmo em
pacientes com o aumento da sensibilidade ao niquel. O nitinol também ¢é dificil de
fabricar e possui grande elasticidade e resisténcia a fratura. O titanio na liga é
altamente reativo com moléculas de oxigénio e o nitrogénio existente no ar, € a
sua produgdo devem ser processados em um ambiente a vacuo. Um mero
décimo de um por cento (01%), de mudanca na sua composi¢cao pode alterar
drasticamente a temperatura de transformacéo Isso impede a inducdo de uma
resposta imunologica forte e reduz os fendbmenos de corrosdo. Nesse caso,
entretanto, forma-se o 6xido de titanio que estabiliza a superficie interna do stent
e previne assim a reacdo dos ions niquel com os tecidos do corpo humano. A
fratura de stents de nitinol pode estar relacionada ao polimento e ao revestimento
da superficie do stent com éxidos amorfos. (Shih et al, 2000 e Ryh&nen, 1999).

Apenas cerca de cinco por cento (5%) dos stents existentes hoje, sao
confeccionados a partir do nitinol (Healy & Ducheyne, 1992). A adicdo de novos
componentes quimicos ao stent metélico, como a platina (platinum enhanced
stainless steel - PERSS), aumentando a radiopacidade e a resisténcia dos stents
de aco inoxidavel e reduzindo a possibilidade de fadiga do material e o risco de
fratura das hastes, bem como o desenvolvimento da nanotecnologia, produzindo
materiais mais homogéneos e com menos impurezas

Indicado em casos que exige superelasticidade, para que um stent seja

mecanicamente funcional, ele devera ser flexivel durante o processo de implante
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e rigido quando implantado na artéria. A flexibilidade é o que determina se o stent
conseguird acompanhar os movimentos do cateter pelos caminhos tortuosos da
artéria coronaria, para que o material ndo sofra deformacao plastica e trabalhe
somente no regime elastico. Ao mesmo tempo, a rigidez do stent no estado
expandido ndo podera permitir que o diametro do limen da artéria coronariana
diminua, evitando assim o aparecimento da restenose. (Serruys et al, 2001).

Além da composicao dos stents, o design, a geometria, a configuracao, e o
refinamento da superficie ajudam a manter a biocompatibilidade. Processos de
otimizacao topolbgica foram usados para a criagcdo dos elementos de rigidez e
flexibilidade do stent. Estas topologias étimas foram o ponto de partida para a
geracao da unidade repetitiva ou célula do stent para angioplastia. A partir da
geracao dos elementos de rigidez e flexibilidade sao importadas as geometrias
para softwares como o Autocad Mechanical com o intuito de fazer a corre¢cao dos
contornos do modelo plano da célula do stent. Além disto, sdo também ajustados
nesta etapa, outros parametros, tais como o comprimento maximo, a espessura
minima e a altura de todas as células dispostas no plano. A figura 7 mostra o
aspecto do modelo plano completo e um formato cilindrico, de onde se obteve a
forma final do stent tridimensional. (Ahmetoglu & Altan, 2000).

Figura 7. Aspecto do modelo plano completo e um formato cilindrico, de onde
se obteve a forma final do stent tridimensional
Fonte: Batalha et al, (2005).
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4.4Ligas com memoria de forma (LMF) a base de Nitinol

Conforme ja mencionado, dentre os materiais usualmente aplicados na
confeccao de stents coronarios, um tipo que vem sendo extensivamente
explorado é a familia de metais conhecida como ligas com efeito de memoria de
forma (LMF) mais precisamente as ligas a base de NiTi (Nitinol).

As LMF séao ligas metalicas que tém a capacidade de recuperar a sua
geometria original apds deformacao “pseudoplastica”, ou desenvolver
consideraveis forcas de restituicdo ao se restringir a recuperacao de sua forma
original, apds a imposicao de um campo de temperatura e/ou de tensdes, através
de transformacgdes de fase induzidas no material. Basicamente, as LMF
apresentam duas fases cristalograficas distintas: austenita e martensita (Otsuka &
Wayman, 1998). Geralmente estes materiais podem ser facilmente deformados
plasticamente a uma temperatura relativamente baixa (fase martensita) e ao
serem expostos a uma temperatura mais elevada (fase austenita), retomam a
forma inicial (antes da deformacéao) (Fernandes, 2006).

Em termos microestruturais uma LMF, também pode ser definida como um
material em que ha formacado de martensita termoelastica. Uma transformacao
martensitica termoelastica é percebida quando variantes de martensita formam-se
e crescem continuamente quando a temperatura € reduzida (ou a tensao
mecanica € aumentada), e reduzem e desaparecem continuamente quando a
temperatura é elevada. (Zhang & Mccormick, 2000a). Neste caso a liga sofre uma
transformacdo martensitica que lhe viabiliza a deformagéo por um mecanismo de
maclagem, abaixo da temperatura de transformacdo. Esta deformacao
(reversivel) sofre entdo um processo de reversdao quando a estrutura maclada
(martensitica) se transforma na fase austenitica de alta temperatura, por
aquecimento.

As LMF de Ni-Ti, em sua maioria, possuem duas estruturas cristalinas
distintas, dependendo da temperatura: martensita a baixa temperatura e austenita
a alta temperatura. A martensita pode ser obtida por efeito térmico, ou induzida
por tensdo, quando ensaiada a uma temperatura ligeiramente superior a
temperatura de término da transformacdo martensita — austenita (A;). A

martensitica induzida por tensdo (superelastica) leva a recuperacdo da forma
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imposta pela deformacéao plastica, sendo freqientemente indesejavel para certas
aplicagbes, como nos stents endovasculares onde é preferivel uma perfeita
transformacado de fase linear elastica austenitica em regime de carga/descarga.
Cada uma destas fases tem suas propriedades especificas, dependendo da
temperatura em que é usada durante a transformacdo. (Otsuka & Ren, 2005 e
1999, Otsuka & Wayman, 1998).

Através de tratamentos termomecanicos é possivel programar o
comportamento destas ligas, sendo as duas propriedades intercambiaveis em
muitos casos. Fatores como a composicdo quimica, tratamentos térmicos e/ou
mecanicos devem ser rigorosamente controlados, uma vez que podem causar
comportamentos indesejaveis nas LMF a base de Ni-Ti. Estas ligas estdo
baseadas num composto intermetdlico equiatbmico e pequenas alteracdes da
estequiometria causam grandes alteracdes nas caracteristicas da liga.

A temperatura de transformacédo € extremamente sensivel a composi¢éo:
uma modificacdo de cerca de 1% no teor de Ni, resulta em uma mudanca de 100
K nas temperaturas Ms e Af. Outra caracteristica importante desses materiais € a
capacidade de dissipar energia durante um ciclo de carga e descarga, devida a
uma consideravel histerese mecéanica. Dentre as ligas metalicas que apresentam
efeito memoéria de forma e/ou superelasticidade, destacam-se aquelas do sistema
NiTi  aproximadamente equiatdmico, que vém sendo empregadas
tecnologicamente, com sucesso, em areas tao diversas quanto engenharia,
medicina e odontologia. (Buehler & Cruz, 1969).

O controle da composicao quimica, do processo de producdo e dos
procedimentos térmicos, no que diz respeito a incorporacédo de impurezas, adicao
de elementos de liga e a prépria ocorréncia de oxidacdo da liga, durante o
processo de producao, tem grande importancia na aplicacao destes dispositivos
confeccionados com ligas EMF a base de NI-Ti. Normalmente, essas impurezas
reagem com titanio durante a fusdo, para formar precipitados, resultando no
enriquecimento do Ni. Os parametros internos que mais fortemente determinam
as propriedades fisicas e mecanicas sao: o tipo de liga, a composicao da liga, o
tipo de transformagdo e a estrutura cristalina, incluindo os defeitos. Todos
controlados pelo historico termomecéanico da liga. Mudangas nos parametros
internos dao origem a efeitos como aumento na forga do atrito, estabilizagdo da
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martensita, geracdo ou aniquilagdo de defeitos e precipitacdo. O tempo, a
temperatura, a tenséo, a deformacédo de transformagcéo e o nimero de ciclos de
transformacdo, sao parametros importantes de controle externo. (Shaw &
Kyriakides, 1995).

4.5 Efeito Meméria de Forma Simples (One-Way Shape Memory Effect)

O efeito memoria de forma simples (EMFS) é a capacidade que as LMF
possuem de recuperarem uma deformagao “aparentemente plastica” através de
um aquecimento simples acima de uma temperatura critica (Otsuka & Wayman,
1998). Este fenbmeno esta associado a transformacdo da fase martensitica
termoelastica para a fase austenitica. A deformacdo ¢é induzida na fase
martensitica, abaixo da temperatura critica Mf em que a liga é extremamente
maleavel, e recuperada com um aquecimento acima da temperatura critica Ai em
que o material inicia a mudanca para a fase austenita.

Esse efeito é também conhecido como efeito de memaria unidirecional e é
caracterizado por nao apresentar, durante o resfriamento da LMF, nenhuma
alteracao de forma, ainda que a estrutura sofra a transformacao martensitica.
Quando o material € submetido a um grau de deformacao plastica, esta persiste
até que o material seja aquecido, conduzindo a uma recuperacdo da forma
anterior a deformag&o. Quando submetido a um novo resfriamento, o material ndo
muda espontaneamente de forma, mas tem que ser deliberadamente deformado
se outra recuperacao da forma for novamente desejada. (Otsuka & Wayman,
1998).

A figura seguinte mostra esquematicamente o EMFS, ilustrando um
elemento que inicialmente esta a uma temperatura inferior a Mf em que é aplicada
uma forca deformando-o. Ao ser liberada a forca, parte de sua forma é
recuperada, ficando uma deformacéo residual, a qual com um aquecimento acima

de Af permitem recuperar completamente a forma original.
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Figura 8: Esquematizacdo do EMFS em uma mola de LMF.
Fonte: Reis, 2006.

4.6 Efeito de Memdéria de Forma Duplo ou Reversivel (Two-Way Shape
Memory Effect)

O efeito memoéria de forma dupla é também conhecido como efeito
mem©éria de forma bidirecional (EMFR) e pode ser definido como o fendmeno
constituido por uma mudanga espontéanea na forma da LMF nos dois sentidos da
transformacdo, de austenita para martensita e vice-versa, sem que seja
necessaria a aplicacdo de tensdes externa, ou seja, depende apenas da
temperatura. A figura 9 mostra 0 mecanismo desse fendmeno, onde ocorre uma
mudanca espontanea da forma do material em fungdo da temperatura e sem
aplicacéo de carga ou deformacao externa. De inicio a LMF encontra-se com uma
forma associada a uma dada temperatura, apds ser aquecida assume outra forma
que esta associada a estrutura austenitica e apds ser resfriada até a temperatura

martensitica vai assumir outra forma.
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Esse fenbmeno é conseguido através de um método conhecido como
treinamento ou “educacédo” do material, que é baseado em processos de ciclos
termomecanicos e tem a caracteristica fundamental de introduzir defeitos
irreversiveis na fase austenitica, os quais permanecem no aquecimento e
controlam o crescimento da variante de martensita quando o material é resfriado
novamente. (Queiroga, 2006).

Um dos tipos de treinamento termomecanico consiste em submeter a LMF
a ciclos repetidos de deformacédo na fase martensitica (T<M;) e subsequente
aquecimento para uma temperatura acima de A; com total recuperacado da forma
original anterior a deformacéao plastica. Os processos de treinamento envolvem a
repeticdo de ciclos termomecénicos durante os quais em cada etapa, pelo menos
algumas variantes de martensita sdo induzidas, buscando-se assim a formagao
de uma Unica variante de martensita ao fim da ciclagem. (Zhang & Mccormick,
2000Db).

O EMFR pode também ser obtido por aplicacdo de tensédo (deformacao) na
LMF acima da temperatura de transformagdo Ms, induzindo uma variante de
martensita seguida de estabilizacdo com a retirada da carga, conduzindo a uma
retransformacdo para a fase matriz (austenita) estavel a alta temperatura
(Queiroga,2006).

Quando esse efeito é observado tem-se a mudanca da forma do elemento
sem que seja necessaria a imposi¢ao de carregamento externo com consequente
deformacdo do material. O EMFR, também conhecido como efeito memoria de
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duplo sentido (two way memory effect), 0 qual ocorre sem aplicagdo de forga,
bastando a acdo da temperatura. O elemento de LMF ao ser submetido a um
resfriamento, abaixo da temperatura de transformacdo direto Mf, apresenta
mudanc¢a em sua forma original sem que haja nenhum tipo de imposi¢céo de carga
mecanica (Figura 10;B), bem como ao se elevar essa temperatura (Figura 10; C),
acima da temperatura de transformacéao reversa As, percebe-se 0 seu retorno a

forma inicial.
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Figura 10. Representacdo esquematica do Efeito Memoria de Forma

Reversivel e sua relacdo com as temperaturas de transformacéao
Fonte: Duerig et al, 1990

4.7 Superelasticidade

Superelasticidade (também chamada pseudo-elasticidade) é a capacidade
da liga sofrer grandes deformagdes sem sair do regime elastico encontrado acima
da temperatura final de transformacédo austenitica (Perez-Saez et al., 2000).0
comportamento pseudoelastico é associado com a formacdo e reversdao da
martensita induzida por tensdo, quando a LMF é carregada e descarregada
mecanicamente a uma temperatura constante acima da temperatura As. A tensao
aplicada prové a forga motriz para a transformagédo termoelastica acontecer
(Zhang e Mccormick, 2000b). A fragdo volumétrica de martensita cresce
continuamente com o aumento da tensdo e decresce se a tenséo é aliviada.

Existe um intervalo entre As e As (austenita) onde os fenébmenos de EMF e
pseudoelasticidade se sobrepdem, ou seja neste intervalo o comportamento se
traduz no comportamento elastico semelhante a “borracha”. O fen6meno esta

baseado na formacgao de martensita induzida por tensdo mecanica. A aplicacao de
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uma tensdo mecanica externa, com o material mantido a T>As, introduz energia
mecanica suficiente para originar a formacdao de martensita a partir da estrutura
austenitica. A deformagdo macroscoépica € produzida como resultado da formacao
de variantes de martensita induzidas pelo carregamento mecanico. Quando a
tensdo é relaxada, a martensita deixa de ser a fase mais estavel e se
retransforma em austenita. (Yang, 1997).

Em principio, tanto a superelasticidade como o EMF, podem ocorrer em
uma mesma amostra, dependendo da temperatura do ensaio e da historia
termomecanica da liga, desde que a tensao critica para o escorregamento de
planos seja suficientemente elevada. O EMF ocorre logo apés uma deformacao
abaixo de My, seguida de aquecimento acima de A, enquanto a superelasticidade
ocorre acima de A; (Otsuka e Wayman, 1998). Na figura 11, a linha com
inclinagcdo positiva representa a tensdo critica para induzir a transformacao
martensitica, segundo a relacao de Clausius-Clapeyron.

As linhas com inclinacao negativa (A ou B) representam duas possiveis
situacbes para a tensdo critica para o escorregamento de discordancias. A
superelasticidade ndo se manifestara se a tensao critica para o escorregamento
de discordancias for muito reduzida, como € indicado pela linha “B” na figura 11.
Neste caso, ocorrera o escorregamento de discordancias e consequente
deformacdo plastica da austenita, antes de se iniciar a formagdo de martensita
induzida por tensdo. No caso da tensdo critica para o escorregamento de
discordancias terem uma variacao com a temperatura como a que € representada
pela linha “A”, entdo ja sera possivel induzir a transformacdo da austenita em
martensita por tensédo, desde que a tensao aplicada esteja situada abaixo da linha
“‘A”. Dado que a deformagao decorrente do escorregamento de discordancias
nunca é recuperada por aquecimento ou remocao da carga aplicada, quando a
tensdo aplicada esta situada acima da linha “A” tem lugar uma deformacgéo
plastica “convencional” (por escorregamento de discordancias) com carater

irreversivel (curva (A) na figura 11).
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Figura 11: Diagrama de estado Tensao versus Temperatura (o, T ) para a
transformacao Austenita < Martensita. Representacdo esquematica dos
limites dos dominios de manifestacdo dos fenbmenos de meméria de forma e
de superelasticidade.

Fonte: Reis, 2006.

A figura 12 apresenta o comportamento de uma LMF testada em duas
temperaturas diferentes. Na temperatura T1 (T1>A¢), verifica-se o efeito
superelastico e depois de removida a carga o material volta para o estado inicial
apresentando uma histerese em tensdo. O mesmo material ensaiado a
temperatura T2, com T2 < My, apresenta o EMFS, pois no descarregamento o
material apresenta uma deformacgédo plastica aparente residual que pode ser
recuperada com aquecimento acima de A;. Na mesma figura esta apresentado o
resultado de um ensaio de DSC durante o aquecimento do material, onde ocorre

a mudanca de fase com absorcao de energia (endotérmico).
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Figura 12: Comportamento termomecanico das LMF. T1: carregamento em
estado austenitico, T2: carregamento em estado martensitico.

Fonte: http://www.furukawa.com.uk/nt.html.

A superelasticidade das LMF pode ser usada varias vezes, de forma
ciclica, sem que o material sofra deformacgdes plasticas permanentes. Entretanto
0 comportamento superelastico s6 pode ser observado em uma determinada faixa
de temperatura. Temperaturas mais elevadas nas quais a martensita ndo pode
mais ser induzida pelo stress € chamada My. Acima desta temperatura o Ni-Ti se
deforma como metais comuns, por escorregamento. Abaixo desta faixa de
temperatura a fase martensitica nao se recupera. A figura 13 mostra o efeito da
superelasticidade para uma liga NiTi. (Yan et al, 2002).

‘: C Temperatura

CONSTanie

Retirada
de canga
Deformacio

Figura 13. Efeito da superelasticidade do NiTi
Fonte: http.// www.memory-
metalle.de/html/03_knowhow/PDF/MM _05 introduction_e.pdf
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4.8 Corrosao nas ligas metalicas com efeito memoaria de forma Ni-TI

Dentre as ligas com efeito de memdria de forma as de niquel-titanio (Ni-Ti)
estdo entre as mais importantes e praticas, devido as suas excelentes
propriedades mecanicas e excelentes propriedades que resistem a corroséo,
embora o conhecimento do comportamento frente a corrosao do Ni-Ti dentro do
corpo humano é muito limitado (RYHANEN, J. 1999). A resisténcia a corrosdo
das ligas utilizadas como implantes € muito importante para determinar sua
biocompatibilidade. A natureza do ambiente corrosivo e do tratamento superficial
realizado tem influéncia marcante na corrosdo da liga. Praticamente todo o
conhecimento em torno do comportamento frente a corroséo das ligas de niquel-
titanio é obtido a partir de estudos em fios dentarios sob condi¢des simuladas in
vitro.

A corrosao dos metais em meio aquoso € quase sempre um processo
eletroquimico e envolve uma reagdo de oxidagdo na superficie metalica
(geralmente a dissolugdo do metal ou formacédo do 6xido) simultaneamente a
reducao de algumas espécies em solugdo. Como resultado, alguns elementos do
metal ou da liga metalica mudam de um estado metalico para outro ndo-metélico
(MAREK, 1987).

Os implantes metalicos trabalham sob a acdo de complexos carregamentos
mecanicos em meio salino, que exige do material 6tima resisténcia a corrosdo. Os
mecanismos de desgaste e corrosdo podem promover a liberacdo de particulas
ou de ions metalicos no corpo humano, podendo causar, além da falha prematura
do implante, rea¢des adversas aos seres humanos. Por exemplo, cromo e niquel
sdo agentes cancerigenos no ambiente industrial e estudos realizados por
pesquisadores da Universidade de Cambridge comprovaram que alguns ions
metalicos soluveis (Co, Cr, Ni e Mo) sao citotéxicos e produzem tumores malignos
em cobaias. Estudos tém mostrado ainda que pacientes com implantes totais em
articulagdes apresente maior susceptibilidade ao cancer quando comparados com
uma populagdo genérica (Dora et al, 1998). Dai a importdncia da selegéo
adequada dos materiais metalicos biocompativeis previstos em normas. Os
principais fatores que afetam as propriedades de corrosdo de um metal e a sua
camada de oxidacdo superficial sdo: a estrutura cristalina, sua composicéo
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quimica, a espessura, os defeitos superficiais e na estrutura (incluindo as
vacancias e os elementos intersticiais), e os planos cristalograficos dos éxidos.
(Browne & Gregson, 1994). Na figura seguinte, esta sendo mostrado o diagrama
de fases do sitema Ni-Ti, em percentagem de Niquel.

Porcentagem de Niquel em Peso
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Figura 14. Diagrama de fase do sistema NiTi.
(Fonte: OTSUKA; REN, 1999).

Segundo Wever et al,(1998) apesar do titdnio e niquel serem metais
altamente reativos, as ligas com EMF a base de NiTi formam uma densa e
coerente camada superficial passiva, baseada em Oxido de titanio (TiOy),
impedindo a entrada de produtos de corrosdo do ambiente.( Yahia et al, 1996 e
Shabalovskaya, 1996). A uniformidade da camada de éxido parece ser um fator
predominante para explicar a melhora da resisténcia a corroséo. A liberagdo dos
ions Ni é trés vezes maior para o Ni-Ti que para acgos inoxidaveis austeniticos. A
superficie do Ni-Ti é constituida principalmente de 6éxidos de titano (TiO2 ).
Estudos de espectroscopia revelaram que sua espessura fica em torno de 1,5 a
17 nm, e que a composicdo quimica consiste na maior parte de TiO,. O 6xido

nativo ndo é cristalino, possui uma estrututra basicamente amorfa. (Segui et al,
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1999). As propriedades dos filmes superficiais, como resistividade, espessura,
natureza dos defeitos e coeréncia, podem comprometer a biocompatibilidade dos
implantes. Dependendo do modo de producdo da liga EMF a base de NiTi, a
superficie quimica e a quantidade de Ni podem variar. (Trigwell & Selvaduray,
1997). As propriedades do éxido formado nas superficies dos implantes tém um
papel importante durante o processo de biointegracdo. (Bargmann et al, 2007 e
Warren,1992).

Tabela 1. Ti c.p. e suas composi¢cdes maximas, segundo a norma ASTM F67-88.

Elementos (% max) G1 G2 G3 G4

N 0,03 0,03 0,05 0,05

C 0,10 0,10 0,10 0,10

H 0,015 0,015 0,015 0,015
Fe 0,20 0,30 0,30 0,50

O 0,18 0,25 0,35 0,40

Ti balanco balanco balanco balanco

Fonte: Murray, 1992

Cada metal tem sua prépria toxidade intrinseca as células, mais
principalmente a corrosdo, determina a concentragdo existente. Assim a
resisténcia a corrosao das ligas metalicas e da toxidade individual dos metais
presentes nas ligas sdo os principais fatores determinantes de sua
biocompatibilidade. A corrosao de metais em solu¢des aquosas ocorre atraves de
um mecanismo eletroquimico. Diferentes metais tém diferentes aptiddes
intrinsecas a corrosdao. Quanto mais nobre o metal, menos é a sua aptidao a
corrosdo. Reagdes que ocorrem na superficie do metal e no ambiente especifico
podem causar mudancgas radicais em sua te6rica mobilidade. Apés o implante
elevadas concentragdes do metal podem ser detectadas mesmo em sitios
distantes do local implantado. Isto se deve a ionizagdo como também as células
fagocitarias circulantes contendo particulas de metais ou 6xidos do metal.

Segundo Shoesmith (1987), a corrosdo em meio aquoso é um processo

complexo que pode ocorrer de varias formas e é afetado por diversas variaveis
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quimicas, eletroquimicas e metallrgicas, incluindo: (i) a composicdo e as
propriedades metallurgicas do metal ou liga, (i) as propriedades quimicas
(composigao) e fisicas (temperatura e condutividade) do meio, (iii) a presenca ou
auséncia de filmes superficiais.

De fato, o pH dos liquidos corpéreos (meio salino) € levemente basico e
gira em torno de 7,2 a 7,4, sendo que, em regides machucadas e hematomas, o
pH pode se tornar acido (atingir valores préximos a 5,0 e 4,0) e, nos casos de
infecgdes, o pH do meio pode tornar-se alcalino. A presenca de ions de CI, Na* e
HCOj3 nos fluidos (celulares e sangiiineos) em contato com o implante metalico
pode promover a atuagdo de mecanismos de corrosdo do metal. (Azevedo &
Hippert, 2002).

Podem ocorrer varios tipos de corrosdo apds o implante: a corrosdo focal e
a corrosao galvanica quando diferentes metais sao utilizados. O metal menos
nobre se torna anddico e corroi.

A corrosao tipo “fretting”, que ocorre quando ha micromovimento entre dois
metais (quebra de passivacdo de suas camadas), é o tipo de corrosdo mais
presente nos stents vasculares. Diversos fatores afetam a corrosdo do metal:
rugosidade, porosidade, etc. Areas de maiores cargas do implante sdo mais
sensiveis a corrosdao em relacdo a areas de menores cargas. (Brown, 2001; Kear
et al, 2004).

Quando ha ions de CI (plasma humano), estes substituem as moléculas de
agua da camada passiva. O cloreto do metal se dissolve nos fluidos corporais
prejudicando a passividade local, podendo levar a corrosdao focal. A corroséo
inesperada ocorre quando esta drea muito pequena (anddica) € rodeada por uma
ampla area catddica levando a rapida destruicdo do material. (Craig &Pohlman,
1973).

A estrutura, a composicao e a espessura da camada passiva sao altamente
dependentes do metal em si e seu ambiente. A quimica da superficie pode ser o
determinante mais importante do comportamento das plaguetas que a topografia
da superficie. Os metais contém varios elementos tais como defeitos de reticulos,
impurezas e contaminantes, que podem afetar as reagbes de corroséo. Diversos
tratamentos térmicos e processos de trabalho mudam o tamanho de graos e de
energia do estado do metal, causando heterogeneidade da superficie. Todos
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estes fatores podem afetar a camada de passivacao. A resisténcia a corrosao dos
metais e ligas metélicas baseia-se principalmente no fenémeno de passivacao.
(Polan, 1987; Qafsaoui et al, 1993).

A adicdo de pequenas quantidade de Cu e Cr, pode alterar as
caracteristicas superelasticas, embora nao alteram a resisténcia a corrosédo
(IJIMA,1998). O tratamento da superficie das ligas de Ni-Ti a laser (fusdo da
superficie), leva a um aumento da camada de éxido, redugdo do Ni da superficie
e mantém a citocompatibilidade do Ni-Ti aumentando o nivel de Ti. (Srivastava &
Balasubramaniam, 2005).

Superficies modificadas utilizando fontes de energia e vapores quimicos
como o tratamento a Laser ou tratamentos de plasma, implantacdo ibnica,
hidroxiapatita, bem como depédsitos de vapor quimico de TiN e TiCN, tém sido
usados para modificar a superficie de ligas de NiTi. Tratamentos com laser ou ion
implantagdo geralmente resultam em amorfizagdo da superficie, melhorando a
resisténcia a corrosdo. No entanto, a deformacgéo induzida pelo efeito memdéria de
forma pode causar rachaduras desde aos diferentes revestimentos, bem como ao
substrato. (Bargmann et al, 2007; Warren, 1992).

Com o tratamento a laser a rugosidade da superficie pode variar de 0,53 a
0,83 um (Top Scan 3D measuring system) dependendo do modo de confecgao do
implante. O TiO, existe em 3 diferentes formas cristalograficas: o rutilo e anatésio
com estrutura tetragonal e a broquita de estrutura ortorrémbica conforme se pode
observar na figura 15.( Wang & Bradford, 1992).

Rutilo

o1o [1oo]

[oo1]

Anatasio

[oo1]

19101

Figura 15. Estrutura cristalina do rutilo e anatasio.
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Fonte: Lee, 1996.
O recozimento, o tratamento pelo calor, o trabalho mecanico e o tratamento
da superficie tém influéncia significativa no comportamento da corrosdo. O
tratamento da superficie com laser (fusédo), leva ao aumento da camada de 6xido,
mantendo a citocompatibilidade. (Rondelli et al;. 1999; Roberto-Neto, 1999).

4.9 Emprego do Laser para Modificacao da Superficie de Ligas Metalicas
Visando a Incorporacao de Farmacos

4.9.1 Processo de irradiacao por feixe de laser

O nome laser significa “Light Amplification by Stimulated Emission
Radiation”. Einstein, em 1917, previu pela primeira vez, de forma teoérica, a
emissao estimulada. Em 1951, C.H.Townes desenvolveu a primeira possibilidade
de aplicagdo desse fenémeno: a amplificacdo de ondas ultracurtas (maser), sua
confirmagéo experimental, veio pelas maos do proprio Townes, em 1954. O artigo
de A.L.Schawlow e C.H.Townes, em 1958, foi a primeira publicacdo em matéria
de lasers, com repercussdao mundial nos meios cientificos. O primeiro laser (rubi)
foi fabricado por T.H.Maiman, nos Estados Unidos, e entrou em funcionamento em
julho de 1960. Maiman utilizou a técnica de bombeamento 6ptico, que € ainda a
unica maneira de fazer funcionar todos os lasers de estado sélido. As figuras 16,
17 e 18 mostra respectivamente os espectros eletromagnético, da radiagcéao
luminosa e da Luz branca decomposta em cores individuais. (Schawlow, 1969).

Figura 16. Espectro eletromagnético
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Fonte: Booth & Hill, 1998.

FS Hy

Figura 17. Faixa do espectro da radiacao luminosa
Fonte: Kurella & Dahotre, 2005.

Figura 18. Luz branca decomposta em cores individuais com o auxilio do prisma.
A luz laser possui um sbé comprimento de onda e nao se decompde no prisma

Fonte: Genovese , 2007.

A emissao de luz laser provém de um conjunto de &tomos, moléculas ou
ions que podem se apresentar nos estados soélido, liquido ou gasoso. Este
conjunto é denominado meio ativo. A maioria dos atomos no estado fundamental
tem as camadas interiores completamente preenchidas e apenas uma ou duas
camadas periféricas estdo parcialmente preenchidas. Via de regra, os elétrons
das camadas interiores ndo participam dos processos quimicos ou opticos.

Quando retornam ao seu estado original, estes elétrons emitem fétons com
uma energia correspondente a energia de transi¢cao entre os niveis eletrénicos do
atomo. As excecbes importantes sdo alguns metais de transicdo (vanadio, cromo,
etc.) e algumas terras raras (neodimio, samario, etc).Tais elementos possuem
uma camada eletrénica interna incompleta cercada por uma camada externa que
forma uma blindagem com relagédo aos outros atomos. Consequientemente, numa
transicao radiativa, os niveis internos de energia sao pouco alargados, o que lhes
permite desempenhar um papel decisivo no funcionamento dos lasers de isolante
dopado. (Kurella et al, 2005; Kuhn, 1998).
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Quando varios atomos formam uma ligacao estavel, eles constituem uma
molécula, onde os elétrons podem ser descritos por uma configuracdo orbital
analoga a dos atomos. Além de seus estados de energia eletrdnica, as moléculas
possuem estados de energia de vibragdo e de rotagdo. Um estado quantico da
molécula é entao representado por um conjunto de nimeros quénticos de rotagéo.
Tais estados de energia vibracional e rotacional sdo a base de funcionamento de
alguns lasers moleculares. Atomos, moléculas ou fons podem emitir/absorver
fétons no intervalo de freqliéncias Opticas do espectro eletromagnético, valendo a

seguinte relagao:
hvo1= Ez E4 Equacao 1

Sao trés os processos de interacdo da radiacao eletromagnética com um
sistema atémico:

1. Absorgcédo — o meio atdbmico submetido ao campo absorve foton saindo
do estado de energia para E; para E. superior;

2. Emissédo Espontanea — o atomo faz transicao espontanea de um estado
excitado E; para E; inferior;

3. Emissao Estimulada — em presenca de um campo, um féton com energia
hvzy induz 0 atomo a fazer a transigéo de E; para E; inferior, emitindo um segundo
foton idéntico. (Yeo et al, 1994).

Aplicacdes de laser exigem sempre a modulacao de algumas propriedades
da onda de luz laser. A modulacdo de onda de luz é para controlar a variacdo de
algumas propriedades detectaveis de onda de luz, tais como a sua intensidade
(amplitude), fase comprimento de onda (freqtiéncia) ou a polarizacao (direcao da
propagac¢ao do feixe). Um modulador € um dispositivo que altera uma propriedade
detectavel de uma onda de luz correspondente a um sinal elétrico aplicado.
(Hammer, 1975).

Na verdade, ha uma série de métodos que podem ser usados para modular
a luz laser, como mecanicos, eletro-6ptico, magneto-6ptico e acustico-6ticos. A
maioria dos métodos mecanicos, tais como rotagcdo do espelho e do obturador
mecanico, utilizado para a modulacdo do feixe de laser sao lentos, pouco

confidveis e tém muita inércia para permitir uma rapida modulacdo da luz.
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(Kaminow & Turner, 1966; Schawlow, 1969).

O feixe de laser pode ser focalizado em didmetros quase micrométricos,
conseguindo com isto densidades de poténcia acima de 1010 W/m2. Tais
densidades sdo fundamentais para se obter modificacbes de superficie em
sélidos. Dois tipos de laser de alta poténcia sao disponiveis no mercado. O
primeiro tipo é o laser de onda continua de CO, com uma poténcia maxima na
faixa de kW e comprimento de onda de 10,6 um. A eficiéncia deste tipo de laser é
em torno de 10%, a qual é relativamente alta em comparagédo ao outro tipo de
laser, ou seja, laser pulsado. (Yilbas et al, 2005).

O segundo tipo € o laser de neodimio (Laser Nd.YAG que esta entre os
mais importantes, pois desempenha papel de destaque em numerosas aplicacoes
industriais e cientificas. Se caracteriza por ser um laser ativo de estado soélido,
denominado Nd:YAG (matriz hospedeira ytrium aluminumgarnet Y3AI5012; A =
1,064 um; AN ~ 4 A) (Hecht, 1983). O sistema atémico utiliza ions trivalentes de
uma terra rara, o neodimio (Nd presente como dopante em um cristal de YAG
(Ytrium Aluminium Garnet, YsAlsOn). A emissao laser dominante situa-se em Xo=
1064 nm a temperatura ambiente. O Nd:YAG corresponde a definicado de um laser
de quatro niveis. Portanto, os limiares de bombeamento sdo muito mais baixos
que no caso do laser de rubi. Assim, o laser de neodimio funciona também com
relativa facilidade em regime continuo. Deve-se acrescentar que a condutibilidade
térmica do YAG € mais elevada que a do rubi, o que permite taxas de repeticdo de
varias dezenas de hertz e funcionamento continuo. (Berreta, 1995).

Com o advento do laser de alta poténcia de Nd:YAG no mercado esta
limitag&o foi eliminada, existindo uma tendéncia atual nas industrias da troca do
laser de CO; pelo laser de Nd:YAG. Isto se deve pela vantagem de transporte do
feixe por fibras oticas flexiveis, a maior absorcao do laser pelo metal e maior
controle na largura temporal dos pulsos para este ultimo tipo, 0 que compensa a
sua menor eficiéncia com relacdo ao laser de CO,. (Wetter & De Rossi).

As propriedades do feixe laser que influenciam no processamento séo:

. Caracteristicas de energia da radiacao laser,

. Densidade de poténcia,

. Duracao da exposicao a fonte de calor,

. Distribuicdo espacial da intensidade do feixe,
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. Parametros geométricos do feixe.

As caracteristicas relevantes do material para o processamento sao: as
dimensbes (massa) da peca irradiada, quantidade especifica de energia
absorvida pelo material a taxa em que a energia absorvida € dissipada no
material. (Miller, 1994)

A atmosfera que envolve o local onde ocorre o processamento € um dos
parametros que tem muita influéncia na caracteristica final do material submetido
a exposicao de uma fonte de calor. (Hecht, 1983).

Uma vantagem do processo a laser esta na alta reprodutibilidade de ponto
para ponto e de unidade irradiada para unidade irradiada. Outra vantagem do
laser estd na possibilidade de manipular o feixe por meio de um sistema Optico
para modificar a superficie de objetos de geometria complexa. Porém a grande
diferenciacao do processamento a laser em relacdo aos processos convencionais
de modificacdo de superficie estd na auséncia de qualquer elemento ou
ferramenta de contato em baixissima deformag&o termomecanica no produto. A
consequéncia mais importante desta capacidade do processamento a laser para
tratar superficies de dispositivos biolégicos estd na total possibilidade de
eliminagdo do risco de contaminacdo inerente ao mesmo. (Ganesh & Faghri,
1997).

Dependendo da configuracdo paramétrica do feixe de laser aplicado e das
propriedades fisico-quimicas do material, cuja superficie estd sendo irradiado, o
fenbmeno de ablagao pode ocorrer. O processo de ablacao pode ser definido pelo
processo de transformacdo da energia eletromagnética do feixe de laser em
energia eletrénica, térmica, quimica e mecénica na superficie interagida do soélido,
resultando em fusao e/ou vaporiza¢cao do material com transferéncia de massa de
ponto para ponto na superficie. O fenbmeno da ablagéo, considerando as taxas
pontuais de aquecimento e resfriamento rapidos que o laser promove na
superficie irradiada, gera como consequéncia a formacdo de fases estaveis e
metaestaveis e possivelmente cargas elétricas nesta superficie. Somadas a
rugosidade decorrente do transporte de massa de ponto para ponto, a ablacéao
potencializa as condicdes fisico-quimicas necessarias a capacidade de adesao de
camadas ceramicas depositadas como a hidroxiapatita. (Santos, 2001).

A obtencdo de camadas amorfas superficiais freqliientemente nao é
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uniforme, o enriquecimento da superficie da LMF com nitrogénio (N), pode torna-
la mais aspera que ondulada, e as deformacdes produzidas podem causar
rachaduras desiguais para o revestimento. A resposta celular parece ser muito
sensivel aos tipos de tratamento superficial dos implantes com LMF. No caso do
stent, variagdo na composi¢cdo quimica e na sua topografia superficial pode
modificar estas caracteristicas (energia de superficie, rugosidade, topografia,

aspectos quimicos com ph, etc.) induzindo a proliferagéo celular.

As principais caracteristicas de uma emissao laser s&o:

(a) Tipo: continuo ou pulsado,

(b) Comprimento de onda,

(c) Se pulsado, o formato do pulso, a variagdo da largura do pulso, da
energia do pulso, e das poténcias de pico e média com a freqiiéncia.

Os parametros que caracterizam um feixe de laser pulsado sao:
» Comprimento de onda / Freqiiéncia de emissao;

* Energia do pulso;

» Formato do pulso / Transversal eletromagnético;

* Largura do pulso / Taxa de repeticdo no trem de pulsos; e

* Divergéncia do feixe.

Os principais parametros de controle do feixe de laser quando na irradiacao
de uma superficie:

(a) poténcia,

(b) freqUéncia,

(c) velocidade de varredura e

(d) passo.

4.9.2 A energia de superficie nos implantes.
Qualquer tratamento de superficie cujo processo envolva transferéncia de

energia pode alterar a energia livre de superficie e do material, modificando assim
as caracteristicas de molhabilidade desta superficie e consequentemente sua
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funcionalidade biologica. (Kilpadi et al, 1998; Den Braber et al, 1995)

Estudos tém sido realizados com o intuito de explicar a influéncia da
energia de superficie de um material de implante sobre o comportamento celular.
A teoria mais plausivel é a de que a energia de superficie tem um efeito seletivo
sobre a configuracao e conformacéao das proteinas que sao adsorvidas sobre uma
superficie e importantes durante o processo de adesao celular. (Baier & Meyer,
1988)

Lawrence et al. tém estudado a correlagdo entre energia de superficie e
resposta celular para superficies modificadas por feixe de laser, onde a
rugosidade passa a ser um fator influente nas caracteristicas de molhabilidade

destas, conforme mostrado na equacao de Wenzel

Ysv = Ysv — (Yuv cosOW/r) Equacgao 2

onde
*ysv = energia de superficie na interface solido-liquido;
ysv = energia de superficie na interface sélido-vapor;
yLv = energia de superficie na interface liquido-vapor;
«r = fator rugosidade definido pela razao entre a area superficial real e
aparente; e
«BW = angulo de contato da molhabilidade da superficie rugosa.

Lawrence aponta que o aumento da molhabilidade na superficie do nitinol
modificada pelo feixe de laser ndo é proporcional ao aumento da rugosidade
gerada. Isto possivelmente € devido a outros fatores como concentragédo de
oxigénio na camada externa da superficie e a prépria energia de superficie
relativa a nova microestrutura formada. (Lawrence et al, 2005)

4.9.3 A Modificacao da superficie dos implantes
Os processos fisicos que ocorrem na camada superficial do material sob

radiacdo laser sdo determinados pelos parédmetros do laser, caracteristicas

metalurgicas do material e pela atmosfera que envolve a interacédo laser-material.
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No caso de processos de tratamentos superficiais, a localizacdo e a forma do
ponto focal, em relagdo a pega de trabalho ira influenciar na densidade de
poténcia a ser imputada pelo equipamento. O foco do feixe, pode estar localizado
abaixo, sobre ou acima da superficie da peca, este ultimo muito utilizado em
processos de tratamento por atingir uma maior area e melhor condicdo de
tratamento e juntamente com o tempo de exposicao, a radiacao exerce um fator
primordial sobre a profundidade fundida ou tratada. Os principais parametros
envolvidos sdo a densidade de poténcia da radiacdo, o tempo de interacdo do
feixe laser e o material. A figura 19 mostra as diferentes posicdes do ponto focal
sendo: a) dentro da peca de trabalho alcancando maxima penetracao; b) sobre a
superficie e c) com o feixe desfocado. Na figura seguinte, um diagrama
mostrando as diferentes posi¢des do ponto focal.

feixe de laser disténcia focal

e
ponto focal ponto focal ponto focal
L

P2

substrato

Figura 19. Diferentes posi¢des do ponto focal sendo: a) dentro da peca de
trabalho alcancando maxima penetracao; b) sobre a superficie e ¢) com o feixe
defocado.

Fonte: Bergman M, Bergman B & Soremark R.: Tissue accumulation of
nickel released due to electrochemical corrosion of non-precious dental casting
alloys. J.Oral Rehabil. 7: 325-330, 1980.

Os processos fisicos apresentados mostraram que se pode empregar o
laser de trés maneiras distintas no intuito de tratar termicamente o material, tendo
com resultado os seguintes processos:

Grupo 1 - Aquecimento a temperaturas que ndo excedam o ponto de fusao,
mas suficiente para as transformacdes fase-estrutura.

Grupo 2 - Aquecimento a temperaturas acima do ponto de fusdo,mas
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abaixo do ponto de vaporizagéo, para mudanca de fase do material.

Grupo 3 - Aquecimento a temperaturas bem acima do ponto de
vaporizagdo, para vaporizagéo intensa do material da superficie. (Wennerberg et
al, 1993)

O primeiro grupo incorpora métodos de tratamento a laser que nao causam
fusdo ou qualquer outra mudanca na rugosidade inicial da superficie, e séo
associadas somente com o aquecimento da camada superficial do material
tratado e seu subsequente autoresfriamento. Pelo controle do processo de
aquecimento e resfriamento € possivel obter diferentes efeitos na camada
superficial, em particular, témpera, revenimento e recozimento. (Gurkovsky, 1990;
Lawrence et al, 1988)

O segundo grupo incorpora métodos onde ocorre fusdo na superficie do
material Esses métodos englobam endurecimento térmico, onde a radiagéo laser
induz a formacdo de uma estrutura amorfa e superficie microligada. O
endurecimento a laser com fusdo da superficie (com transicéo de fase) difere do
endurecimento sem fusdo da superficie, pelas grandes dimensdes da zona de
interacdo do laser e da maior heterogeneidade da estrutura na regidao alterada,
que contém pelo menos trés camadas. A camada externa com estrutura
dendritica, caracterizada pela témpera do material liquido, seguida por uma
camada transicional (ZAC), e o material base. (Bransden et al, 1990; Fastow et
al, 1990; Moulin et al, 1990)

O terceiro grupo incorpora métodos onde o fator caracteristico € o
mecanismo de vaporizacao pela interacdo da radiacdo laser com o material.
Quando submetida a radiagdo laser, a superficie de um metal pode atingir
temperaturas de centenas a alguns milhares de graus. A energia absorvida no
metal é transferida da superficie para dentro do material com o auxilio da
conducao de calor eletrbnica. Durante o processo de aquecimento a laser
diferentes, processos fisicos ocorrem no material. Quando a radiagédo laser que
atinge a superficie do metal tem baixa intensidade, a superficie do material é
aquecida a uma temperatura T, essa temperatura sera distribuida em uma
camada superficial. Aumentando-se essa intensidade, a temperatura na superficie
do material aumenta, podendo ser superior a temperatura do ponto de fusdo Tf.

Uma zona de fusdo forma-se na superficie do material e avanca para o seu
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interior. Um novo aumento na intensidade do feixe laser pode elevar a
temperatura da superficie do material acima do ponto de vaporizacdo Tv. Os
estudos teoricos e experimentais de um estado térmico da camada superficial de
um material irradiado a laser, com respeito a microestrutura, mostraram que as
caracteristicas da distribuicdo de temperatura no material, o gradiente de
temperatura e a taxa de aquecimento e resfriamento, sdo fortemente afetadas
pelos parametros de energia de radiagao, tempo de exposicao a fonte de calor, a
caracteristica da distribuicdo de intensidade no feixe e as caracteristicas
termofisicas e dimensbdes geométricas do material tratado.

O processamento a laser € um novo método que produz aumento da area
de superficie e da qualidade de adesdo da interface (pureza, rugosidade, etc.),
suficiente, para uma boa integracéo tecidual (Muneera et al, 1882)

Os diversos processos de modificacdo de superficie nos implantes de
niquel-titdnio levam a necessidade de se caracterizar estas superficies, a fim de
correlaciona-las as respostas biolégicas correspondentes. Devido a presenca de
micro ranhuras superficiais resultantes do processo de corte ou usinagem da peca
metalica, esta ndo exibe caracteristicas de completa lisura superficial. As ranhuras
superficiais sdo consideradas de extrema importancia para o processo de adesao
celular e producao de matriz protéica. Os implantes usinados tém um valor médio
de rugosidade de superficie (Ra) entre 0,53 e 0,96um. Estes eventos sao
bastante influenciados por algumas propriedades dos implantes, tais como, as
caracteristicas fisico-quimicas, a energia de superficie e a topografia da
superficie. As propriedades superficiais mais importantes sdo topografia, quimica,
carga superficial e molhamento. Processos relevantes para a funcionalidade do
dispositivo, como a adsor¢cdo de proteinas, interacdo célula-superficie e o
desenvolvimento celular e tecidual na interface entre o0 organismo e o biomaterial,
sao afetados pelas propriedades superficiais do implante. O molhamento pode ser
melhorado com uma extensiva hidroxilacao/hidratacdo da camada de 6xido do
titdnio. Ele esta diretamente relacionado a energia de superficie e influencia no
grau de contato, entre a superficie do implante e o meio fisiolégico.(Leggieri et al,
1991; Bornstein, 2008; Textor et al, 2001)
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4.9.4 Biocompatibilidade das superficies tratadas a laser

A topografia relaciona-se com a morfologia e a rugosidade da superficie, e
a energia de superficie dependera das fases presentes. As fases formadas na
superficie determinardo o tipo de interacdo célula/superficie mediada pela
intervencao das camadas de biomoléculas mais agua. (Kasemo, 1983; Kasemo &
Lausmaa, 1987)

Referente a rugosidade da superficie irradiada, esta depende tanto dos
parametros do feixe de laser quanto ao tipo da atmosfera no qual o processo
ocorre. Ha importancia na correlacdo entre intensidade, velocidade de varredura,
e frequéncia do feixe de laser na formacdo de estruturas tridimensionais na
superficie irradiada, na espessura da camada de éxido e na ocorréncia de trincas.
Entretanto, existe outro fator de importancia que esta relacionado a energia de
superficie que € o grau de molhabilidade da mesma. (Gyérgy et al, 2002; Gyoérgy
et al, 2004)

O trauma vascular imposto pelo arcaboug¢o do stent nas camadas mais
profundas da parede arterial produz abundante hiperplasia luminal apo6s a
angioplastia e subsequente implante do stent. O risco de trombose e re-estenose
esta relacionado a mecanismo de denudacao celular endotelial e interacdes entre
a estrutura do stent e a fixacdo do stent pds-inflagdo do baldo. Situacdes
inerentes a composicdo quimica e superficial do biomaterial, determinam as
respostas imediatas e tardias do hospedeiro. A oxidacdo da camada superficial do
material utilizado depende de sua composicdo quimica, de seu processo de
obtencéo industrial e do tratamento superficial escolhido. As caracteristicas fisicas
superficiais (rugosidade, energia livre superficial, carga elétrica, molhabilidade,
etc.) sdo importantes para determinar a incorporacdo tecidual e a
trombogenicidade. No caso do stent intraluminal o comportamento biomecanico, o
design podem ter importancia nestas respostas teciduais.

Parametros desejaveis relacionados a modificagéo de superficie podem ser
alterados sensivelmente durante processos de esterilizagdo. InUmeros parametros
sao utilizados para caracterizar a superficie dos implantes: composi¢ao quimica,
cristalinidade, heterogeneidade ou homogeneidade, rugosidade, molhabilidade,

todas da maior importancia para inducdo de respostas metabdlicas. Desde o
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principio, o laser mostrou-se um importante instrumento a ser utilizado na
tecnologia de melhoria das propriedades superficiais dos materiais, devido a suas
varias vantagens entre as quais:
v Permite tratamento térmico localizado e preciso podendo ser utilizado em
alta escala;
v Possui alta velocidade de processamento com paradas e partidas rapidas;
v" Distor¢gdo no material muito baixa devido a baixa energia especifica;
v Nao requer pré-aquecimento, com excegao de peg¢as com massas muito
pequenas;
v Processo com pouca ou nenhuma contaminacao;
v Pode ser realizada com controle computacional, a longa distancia;
v" Necessita de pouco ou nenhum acabamento posterior.

4.9.5 Biocompatibilidade das ligas memoéria de forma Ni-Ti e reacao
imunoldgica aos Stents

A biocompatibilidade de um material esta estreitamente relacionada com a
resposta fisioldégica da célula em contato com a sua superficie. Os fenémenos de
interagdo entre células e substratos podem ser definidos de forma bastante
abrangente, como mecanismos pelos quais as células sao capazes de responder
a estimulos do meio ambiente externo e como estes influenciam sua adesao,
proliferacdo e diferenciacdo. Entender os mecanismos que influenciam o
comportamento celular na microestrutura da superficie pode ajudar a otimizar a
superficie de futuros implantes. (Anselme & Birelle, 2005; Pfeiffer et al, 2003)

A “adesao celular” é considerada um evento que envolve as primeiras
horas de contato da célula com o substrato. A maior parte dos mecanismos
relacionados a esta interacao é realizada por moléculas adsorvidas a membrana
plasmatica, uma vez que se encontra em contato com ambos os ambientes,
externo e interno da célula. Exemplos destas estruturas, sdo as glicoproteinas
adesivas, proteinas formadoras dos canais e todas as proteinas carreadoras. A
adsor¢cao, a adesdo e o espraiamento pertencem a primeira fase da interagao
célula/material e engloba varios fenbmenos até que a célula esteja adsorvida
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sobre o material. A qualidade desta fase influenciara a capacidade da célula
proliferar e se diferenciar quando em contato com o implante (Di Palma et al,
2005; Silva Filho & Menezes, 2004)

Em fungdo da alta concentragdo do Ni, teoricamente é possivel a
dissolucdo do Ni nos liquidos corpéreos por corrosdo, € este pode ocasionar
efeitos desfavoraveis. Os fendmenos da biocompatibilidade e biotoxidade do Ni-
Ti, tém sido exaustivamente estudados. O niquel € um componente normal da
dieta, mas sua exposicdo a niveis elevados pode acarretar sérios problemas
respiratérios, reacdes alérgicas locais e sistémicas e inibicdo da reproducao
celular. O niquel metalico e ligas de niquel sdo possivelmente carcinogénicos ao
corpo humano, mas um teor abaixo de 0,2% atende as exigéncias médicas.

Maiores teores de Ni, pode baixar a temperatura de transformacéo. Cu e
Nb néo afeta a temperatura de transformacgéo de fase, mais o Cu reduz o ciclo de
histerese e menor estresse de deformagdo da martensita. Cr, Co, e Fe, todos
substitutos do Ni na estrutura (B2) tém um efeito aditivo na determinacdo da
temperatura de transformacao

O titanio pode corroer muito rapida ou lentamente, dependendo das
condicbes do meio. Pode ocorrer em duas condigdes: em anaerobiose, onde a
agua é o agente de oxidacao e em aerobiose, onde o oxigénio € o agente de
oxidacao. No ambiente fisiol6gico a corrosdo ocorre em condi¢cdes aerodbicas.

Quando realizamos um implante metalico, quase todas as cargas positivas
do metal sdo encobertas por ions, principalmente o oxigénio sob a forma de éxido.
Este aspecto é realmente muito positivo, pois os éxidos promovem a cicatrizacao,
mas quando colocamos um revestimento sobre o stent, estamos isolando todas
estas cargas elétricas. Isto ndao representaria nenhum problema se o stent
metalico pudesse ser recoberto por completo. Mas as forgas que a protese sofre
durante sua expansao causam fissuras nesta cobertura e inevitavelmente rompem
a camada de Oxidos. Estas rachaduras causam um acumulo de cargas nos locais
onde ha exposicdo do metal e invariavelmente criam partes com cargas elétricas
diferentes, o que permite o fluxo de elétrons de uma area para outra. Um grande
acumulo de carga elétrica acaba por causar a erosdao desta regido e o
recrutamento de células inflamatérias. Uma vez que isto tenha acontecido, vocé

acaba criando condicbes que dificultam o processo de cicatrizacdo. Apos o
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implante do stent, em uma fase inicial um trombo mural € formado, seguido pela
invasdo de células do musculo liso, linfécitos T e macréfagos. Apds quatro
semanas, a estrutura do stent fica recoberta por matriz extracelular que tende a
incrementar-se mais tardiamente; poucas células do musculo liso com linfécitos
adjacentes sao elucidacdo desses mecanismos inflamatérios, principalmente nos
diabéticos, nos quais o desenvolvimento, a recidiva e a progressdao da
aterosclerose tanto os incapacitam. A analise do comportamento dos marcadores
inflamatérios de forma seriada pos-intervengcdo corondria percutdnea — que
funciona como um modelo de inflamacgéao provavelmente atenuado pelo emprego
do stent coronario —, é de extrema importancia, levando-se em consideracdo a
sua capacidade preditora de eventos observados. (Tuji et al, 1998; Smith et al,
2001)

A rugosidade da superficie deve ser considerada nao apenas em termos de
amplitude, mas também de organizacao. Varias técnicas de tratamento produzem
superficies organizadas (isotropicas) e desorganizadas (anisotrépicas) com a
mesma amplitude. Um pardmetro de avaliacdo da rugosidade chamado de
dimenséo fractal ou Delta (A) representa a organizagdo desta rugosidade. Desta
forma, a topografia deve ser considerada em vérias escalas: a escala acima do
tamanho da célula (macro-rugosidade) e abaixo do tamanho das células (micro-
rugosidade). Quando a topografia estd abaixo do seu tamanho, as células
apreciam a superficie mais lisa, quando esta acima, elas apreciam uma
rugosidade isotrépica formada por numerosos “ninhos” (bowl-like nests), que
favorecem a adeséo. (Bigerelle et al, 2002)

Embora a microrugosidade mostre ser uma importante caracteristica para a
resposta tecidual aos biomateriais, também ha observagbes que indicam uma
resposta bioldgica as irregularidades ao nivel ultraestrutural ou nanométrico.
Entretanto, a interferéncia da rugosidade nanométrica ainda € de significancia
desconhecida. (Albrektsson, 1985)

O efeito da topografia em escala nanométrica (abaixo de 1um) tem
mostrado diferentes aspectos no comportamento celular. Trés tipos de superficie
foram investigados com diferentes escalas de rugosidade: a “nano” (sub-
micrométricas), a “micro” e a “micro mais nano” (escala micrométrica e

nanométrica). As células endoteliais responderam sinergicamente a combinacao
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da nano topografia com micro topografia, mostrando uma densidade celular
significativa apos trés dias. (Zinger et al, 2005)

Segundo Black (1992), as células tendem a responder mais fortemente aos
padrées de textura de superficie com dimensdes aproximadas da ordem do
tamanho de uma célula, o que corresponde em geral em alguns micrometros.
Albrektsson (1998) ressalta que implantes com rugosidade acima de 1,5um
apresentariam uma maior corrosao e liberacdo de ions para o meio tecidual, o que
seria desfavoravel para a integracao tecidual, resultando em uma resposta
tecidual prejudicada.

A orientacao celular também é outro fendmeno importante causado pela
topografia. Testes de migracdo celular em biomateriais com ranhuras na
superficie, demonstra que células migram mais rapidamente em materiais com
ranhuras mais profundas. Porém, trabalhos mais recentes mostraram que
ranhuras superficiais (rasas) induzem a orientacdo de grupos ou células
individuais ao longo do seu eixo, levando os autores a concluirem que o melhor
parametro para a orientacdo da célula é a largura dos sulcos e ndo a sua
profundidade. (Chesmel & Black, 1995; den Braber et al, 1998)

Os stents permanecem indefinidamente no interior do vaso, estabelecendo
uma complexa e duradoura interacdo com a parede vascular e com elementos da
corrente sanguinea. Essa prétese combate o recolhimento eldstico e o
remodelamento negativo do vaso; perpetua, porém, o trauma a parede arterial e
exerce forte estimulo a proliferacao de tecido neo-intimal. (Bavry et al, 2006)

O estado geral do paciente, fatores imunolégicos, perfusdo tecidual e
técnicas cirurgicas empregadas durante o implante tém importancia consideravel
na biocompatibilidade. Consideragdes biomecéanicas (estabilidade), uma vez que
agentes de liberacao celular podem alterar as caracteristicas superficiais do
material, assim como a adsorcao de proteinas plasmaticas. (Anderson et al, 1984)

A magnitude da resposta inflamatéria como fator relacionado as
complicagdes agudas e crOnicas apos o implante de stent coronario ainda é
especulativa, sendo necessaria a elucidacao desses mecanismos inflamatérios,
principalmente nos diabéticos, nos quais o0 desenvolvimento, a recidiva e a
progressdo da aterosclerose tanto os incapacitam. A andlise do comportamento

dos marcadores inflamatorios de forma seriada pds-intervencdo coronaria
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percutanea — que funciona como um modelo de inflamagdo provavelmente
atenuado pelo emprego do stent coronario —, é de extrema importancia, levando-

se em consideragao a sua capacidade preditora de eventos. (Susawa et al. 1993)
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5 MATERIAIS E METODOS

Para o desenvolvimento deste trabalho desenvolveu-se e aplicou-se uma
metodologia experimental que se encontra resumida no fluxograma apresentado

na figura 20.

Preparacgao do Material
LMF

Fusdo do Material
Plasma Skull Push Pull

Corte da barra em

pastilhas

Tratadas a laser

Medidas de

Difragio de raio-X X N Difragdo de raio-X %
rugosidade

Figura 20. Fluxograma da metodologia adotada para a realizagcao do presente
trabalho

5.1 Obtencao das LMF a base de NiTi

A figura 21 apresenta esquematicamente um fluxograma com a
sumarizagao resumo das amostras produzidas para realizagao desse trabalho.
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Figura 21. Fluxograma das amostras produzidas

Os materiais brutos utilizados na producdo das LMF NiTi sdo o titanio para
uso biomédico (ASTM F67-00) e o Ni eletrolitico. A Tabela 2 apresenta a

composicao quimica nominal das LMF NiTi projetadas para esse trabalho.

Tabela 2. Composicao quimica das LMF a base de NiTi

Cédigo da LMF  Composi¢ao nominal (% em peso)

NiTi-1 55Ni-45Ti
NiTi-2 54,85Ni-45.15Ti
NiTi-3 (VIM 51) 55,90Ni-44,1Ti

As duas primeiras ligas foram obtidas a partir dos metais de base, ou seja,
a partir do Ni e Ti puros, enquanto a terceira (NiTi-3, VIM 51) foi fornecida na
forma de tarugo pelo grupo do Prof. Jorge Otubo do ITA, fundida pelo método de
inducao a vacuo, no contexto de um projeto de cooperagdao com a UFCG As ligas
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NiTi-1 e NiTi-2 foram fabricadas pelo método Plasma Skull Push-Pull (PSPP) (de
ARAUJO, 2009) na maquina Discovery All, da marca EDG. Nesse processo, as
cargas (Ti e Ni) sdo empilhadas em um cadinho de cobre e sob um eletrodo de
tungsténio, responsavel pela criagdo de uma tocha de plasma rotativa que é
responsavel pela fusdo dos elementos em atmosfera protetora de argdnio. Os
tarugos resultantes da injecdo do metal fundido em um molde de aco inox, com
massa aproximada de 25 g, foram seccionados formando discos de 12 mm de
didmetro por 2 mm de espessura em uma cortadeira metalografica de precisao,
modelo Isomet Low Speed, da marca BUEHLER. A liga NiTi-3 foi apenas
refundida via PSPP e injetada no molde de ago inox com 12 mm de didmetro. A
Figura 22 mostra a maquina Discovery All, juntamente com a cortadeira
metalografica e os discos obtidos a partir das barras cilindricas de NiTi.

AT

Figura 22. Sequéncia de producao e preparacao dos discos finos de Ni-Ti. (a)
Maquina de fusao Discovery All, (b) cortadeira metalografica, (c) amostras apés
corte na cortadeira metalografica. Amostras 1 — 55 % Ni (equiatdbmica), 2 — 54,85
% Nie 3—-VIM 51.
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Do ponto de vista de aplicac6es praticas as LMF a base de NiTi pode ter 3
diferentes formas: NiTi martensitico (alta ductilidade), NiTi super-elastico
(martensita induzida por tensao) que é altamente elastico, como borracha e NiTi
austenitico (rigido) (Ryhanen, 1999). Caracterizar as transformacdes de fase da
liga com suas temperaturas de transicao constitui um importante passo para o
projetista definir a peca ou instrumento a ser fabricado. A primeira preocupacao ao
se trabalhar com ligas memdria de forma € conhecer as temperaturas de
transformacao (Ms, Mf, As, Af) e da fase R (romboédrica) caso ela ocorra. As
propriedades fisicas de uma liga NiTi variam de acordo com a quantidade de cada
fase presente no material e esta por sua vez € em funcao da temperatura da liga.
Logo, uma maneira de medir a temperatura em que uma fase da lugar a outra
fase é medir alguma propriedade fisica do material diretamente relacionada a
quantidade de fase presente ao longo de uma determinada faixa de temperatura.
Existem pelo menos dez propriedades diferentes que podem ser relacionadas a
transformacdo de fase embora nem todas sejam de facil medicdo ou
suficientemente precisas para o fim cientifico (Hodson et al., 2000).

5.2 Tratamento de Superficie a Laser das LMF de NiTi

Para a realizagdo do tratamento superficie a laser, as amostras de NiTi ja
cortadas, foram inicialmente submetidas a um polimento e limpeza ultrassénica
por imersdao em alcool etilico, acetona e agua destilada, em um equipamento de
ultra-som, por 10 minutos, com a finalidade de eliminar eventuais contaminacoes

existentes nas mesmas.

A irradiacdo por feixe de laser foi realizada em atmosfera ambiente com a
utilizacdo de um equipamento Laser OmniMark 20 F Yiterbium:YAG, pertencente
ao Instituto de Fisico-Quimica da UNESP, Campus de Araraquara, SP. A Figura 23
apresenta o equipamento Laser utilizado no presente trabalho, assim como a
irradiacdo de uma das amostras tratadas.

Dois dos principais parametros que influenciam de forma determinante no
processo de ablacdo sdo: (i) o comprimento de onda do laser; e (ii) a fluéncia do
laser, isto €, a densidade de energia que o material recebera por area (equacao

76



3), onde Ep é a energia de pulso, f é a freqiéncia, D é o didmetro do feixe de
laser e V é a velocidade de varredura. A largura do pulso, energia de pulso,
poténcia média e de pico variam em funcdo da taxa de repeticdo, na qual séo
obtidos pelas curvas do equipamento.

Equacao 3

Figura 23. Fotografias do equipamento Laser Ytterbium:YAG (a) e detalhe da

irradiacao com feixe de laser (b).

A area de exposicao das amostras ao feixe de laser foi fixada em 5mm x
5mm, o que induz uma inclinagdo maxima do feixe com a superficie de menos de
20°, o que é considerado aceitavel por nao afetar a acdo do feixe sobre a
superficie de ponto para ponto. A Tabela 3 apresenta os parametros do feixe de
Laser utilizados.
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Tabela 3. Condicoes de ajuste do feixe de laser.

PROPRIEDADE DO FEIXE DEFINITIVO

POTENCIA DO FEIXE (%) 0-255

VELOCIDADE DE VARREDURA (mm/s) 0-100

ESPACO ENTRE VARREDURAS (mm) 0,01
PASSO (numero) anico
FREQUENCIA DE PULSO (kHz) 05-50

AREA MEDIA DE EXPOSICAO (mm2) 16

Das 36 superficies irradiadas, foram selecionadas duas, por apresentarem
condi¢cbes de morfologia superficial padronizada e reprodutivel com possibilidade
para a aplicagdo. Os parametros selecionados estao apresentados na Tabela 4.

Tabela 4. Parametros selecionados para aplicacao do feixe de laser.

Amostra  Fluéncia (J/cm2)

A 280

B 56

Apbs a modificacdo superficial por irradiacdo a laser, as amostras foram
novamente limpas conforme descrito anteriormente em banho ultrassénico (com
alcool etilico, acetona e agua destilada, respectivamente) antes de serem
caracterizadas por Microscopia Eletronica de Varredura (MEV) associada a um
analisador de espectroscopia por espalhamento de energia dispersiva de raios-X
(EDX), difratometria de raios X (DRX) e rugosimetria a laser (RL).
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5.3 Caracterizacao das ligas LMF a base de NiTi obtidas por PSPP e
irradiadas a laser

5.3.1 Microscopia Optica

As técnicas de caracterizacdo empregadas no trabalho estdo resumidas
abaixo e a figura 24 apresenta a metodologia desenvolvida sob a forma de um

fluxograma.

Microscopia o6tica (MO): a microestrutura das amostras de Ni-Ti brutas
(antes do processo de irradiagéo laser) foi observada em um microscépio 6tico da
marca Olympus, modelo BM-51. As amostras foram primeiramente embutidas em
resina polimeérica, lixados com lixas d’agua de granulometria 400, 500, 600, 1000
e 1200 mesh, e entdo submetidas ao polimento mecanico em uma politriz
Maxiplan, utilizando-se 6xido de aluminio (alumina) de granulagédo 1 e 0,3 pym
como abrasivo, com o intuito de se obter uma superficie plana e polida, adequada
para se proceder aos ensaios da maneira mais criteriosa possivel. O ataque
quimico foi realizado com uma solugao: 2% HF, 6% HNO3, 2% HCI e 90% H-0,
com tempo de imersdo de 8 minutos a temperatura ambiente. Os materiais foram
imersos e retirados imediatamente desta solugdo e em seguida foram lavados em

agua corrente e secos.

A Figura 24 ilustra as regides dos discos em que foram captadas as
imagens de MO para uma posterior montagem do gradiente microestrutural.
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Figura 24. Regides de captura de imagens de microscopia 6tica das amostras de
NiTi brutas

A microscopia Optica é utilizada na metalurgia, possibilitando analises
microestruturais de metais e ligas metalicas em geral servindo como ponto de

referéncia para a microscopia eletrénica.

5.3.2 Microscopia eletronica de varredura

Microscopia eletrénica de varredura (MEV): esta analise foi realizada
usando um MEV-EDX (Philips XL 30 IPEN), com o objetivo de avaliar as
superficies das amostras de Ni-Ti antes e ap6s a irradiacao a laser. A microscopia
eletrénica de varredura (MEV), possibilita a observagéo e registro de imagens
tridimensionais de uma amostra a ser examinada. Quando a amostra € irradiada
com a emissdo de um fino feixe de elétrons primarios. Superficies finas seriam
atravessadas pelo feixe de elétrons. A imagem formada seria composta pelo sinal
(elétrons secundarios) emitido pela superficie fina da amostra e pela superficie do
suporte onde ela foi fixada. Uma voltagem aceleradora alta demais pode ainda ter
outra consequéncia: o feixe de elétrons primario pode penetrar profundamente,
abaixo da superficie, aumentando a zona de excitagao primaria em profundidade
e diametro. Isso resultaria em uma perda de detalhes estruturais da superficie
observada, dada ao aumento na geracdo adicional de sinais. A voltagem
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aceleradora, portanto, € um dos fatores de grande importancia para a resolucao
em MEV. Além disso, salienta-se o fato de que alta tensédo aceleradora pode ser
danosa para amostras delicadas, pois pode promover seu aquecimento. Uma
conseqliéncia comum, nesse caso, é o aparecimento de rachaduras na superficie
da amostra, se bem que este problema pode também ter outras causas (Louthan
Jr., 1992); (Chinaglia, 1999).

5.3.3 Espectroscopia por espalhamento de energia dispersiva de raios-X
(EDX)

O EDX possibilita a observagédo do espectro inteiro de raios X de modo
simultaneo, o que permite a analise qualitativa rapida dos constituintes principais
da amostra. Para a analise de elementos leves, o EDX tem condi¢cdes de detectar

raios X de elementos de nimero atbmico acima de 5.

5.3.4 Difratometria de raios-X (DRX)

Difratometria de raios-X (DRX): As técnicas de difracdo podem ser usadas
para identificar as fases presentes nas amostras de materiais inicialmente néo-
refinados, a produtos acabados e fornecer informagdes sobre o estado fisico das
amostras, tais como o tamanho de gréo, textura e estrutura cristalina. Muitas das
técnicas de difracdo de raios-X sado rapidas e nao destrutivas; alguns instrumentos
sao portateis e podem ser transportados com as amostras. O objetivo neste
trabalho foi tentar identificar as fases presentes nas amostras de Ni-Ti antes e
apds a irradiagdo a laser, comparando-se com padrées de difracao indexados
presentes em bancos de dados e observando-se as temperaturas de
transformacao obtidas por calorimetria DSC.
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5.3.5 Microdureza de Vickers (HV)

Microdureza: o nivel de dureza das amostras de Ni-Ti brutas foi avaliada
usando um microdurémetro da marca Future Tech, modelo FM-700. Assim como
na MO esse ensaio foi realizado em diferentes regides delimitadas na amostra,
conforme esquematizado na figura 24. Para cada regido a endentacéo foi repetida
em meédia 12 vezes; com carga equivalente a 200 g e tempo de penetragdo de 15
s, a temperatura ambiente de 27°C. Foram realizadas 15 medidas a fim de
minimizar possiveis efeitos relacionados as caracteristicas do processo de fusao

utilizado, que aumentam a dispersao dos resultados.

5.3.6 Rugosimetria (RL)

A medida da rugosidade esta entre os varios métodos utilizados na
literatura para caracterizar a topografia da superficie das amostras. Neste trabalho
foi utiizado um rugosimetro a laser (UBM, Microfocus Expert V), para
determinacao dos perfis de rugosidade e a rugosidade média das superficies das
amostras de Ni-Ti apds a irradiacdo a laser. As imagens obtidas através desta
técnica sdo consideradas tao validas quanto as imagens obtidas por MEV, que
também né&o foge ao carater digital. Wennerberg et al; 2000, sugerem que para
topografias rugosas do tipo encontradas nas superficies irradiadas a laser, o
rugosimetro a laser se apresenta como a ferramenta mais apropriada para este
tipo de analise. Comparativamente, pode-se sugerir que o rugosimetro a laser
(UBM, Microfocus Expert 1V), € mais sensivel que o rugosimetro de ponteira
(TAYLOR HOBSON), para medigdes em superficies com o tipo de topografia
oferecida pelo feixe de laser nas condigdes experimentais deste trabalho. Assim,
considera-se que em rugosidades limites micrométricas, isto €, distancia entre o
pico mais alto e o vale mais profundo, os valores obtidos pelo rugosimetro a laser
(Microfocus Expert IV) sdo mais confiaveis que os do rugosimetro de ponteira
(TAYLOR HOBSON) (Sicard, 1998).
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5.3.7 Calorimetria Diferencial de Varredura (DSC)

A Calorimetria Diferencial de Varredura (DSC), cujos ensaios foram
realizados no LaMMEA, empregando-se um equipamento com atmosfera
protetora de nitrogénio. As amostras foram preparadas repetindo-se o
procedimento para todas as ligas ensaiadas. Estas amostras foram pesadas em
balanga analitica, limpos com alcool, secos e colocados em um cadinho de
aluminio. Este cadinho, que em seguida era tampado e selado, constituia uma
amostra. Foi utilizado um equipamento DSC da TA Instruments, modelo Q80,
trabalhando a uma taxa de aquecimento e resfriamento de 5 °C/min em uma faixa
de temperatura situada entre - 60 °C e 120 °C. Como referéncia, foi utilizado um
segundo cadinho de aluminio vazio e para evitar condensagdo de agua e
oxidacao do material, a cAmara de aquecimento foi preenchida com nitrogénio. O
aparelho foi calibrado antes da realizacdo dos ensaios com padrdao de indio e
zinco. Essa técnica foi empregada para determinar as temperaturas de
transformacao de fase nas amostras de Ni-Ti antes e ap0s a irradiagéo a laser.
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6 RESULTADOS E DISCUSSOES

As amostras de LMF Ni-Ti apresentadas na Tabela 2, no estado bruto de
fabricacdo pela técnica PSPP (De Araujo et al, 2009 ), foram inicialmente
caracterizadas usando microscopia 6tica e medidas de microdureza. Para permitir
analisar o efeito do tratamento superficial a laser, as técnicas de DSC, MEV e
EDS foram aplicadas em ambas as amostras, brutas e irradiadas. As medidas de
rugosidade a laser foram usadas para caracterizar as superficies tratadas nas

duas condicdes de energia definidas na Tabela 4 (A e B).

6.1 Analise preliminar das LMF de NiTi brutas de fabricacao: microscopia
otica e microdureza

A figura 25 apresenta a montagem das imagens de microscopia oOtica

obtidas como uma soma das regides definidas na figura 24.

Figura 25. Montagem das diversas regides examinadas a microscopia optica
partindo das bordas para o centro das amostras. (a) Amostra NiTi-3 (VIM51,
55,9% Ni). (b) Amostra NiTi-1 (55% Ni). (b) Amostra NiTi-2 (54,85% Ni).
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Em todos os casos verificam-se os aspectos caracteristicos das regides
definidas na Figura 24: R1 (contato direto com o molde de ago inox), R2 e R3
(regido intermediaria, apos a primeira frente de solidificagdo R1) e o centro, onde
a solidificacao é mais lenta. Observa-se que logo ap6s o inicio da regiao R1 a
estrutura granular € mais alongada, principalmente nas amostras com menos Ni
que tendem a ser martensiticas na temperatura ambiente. Na direcdo do centro
das pastilhas de Ni-Ti os grdos sdo menos alongados, caracteristicos de uma
solidificagdo mais lenta. Interessante relatar que as metalografias do NiTi diferem
bastante com o tempo de ataque dos reagentes quimicos mas em todos os
ensaios a microscopia Optica evidenciou mais a estruturas que tende a ser
martensitica tipica em formato de Iaminas do que austenita o que pode ser
atribuido ao preparo da amostra.

A Tabela 5 apresenta os resultados de microdureza correspondentes as
microestruturas da figura 24. Comparando o primeiro valor de borda com o ultimo
valor R2 de todas as amostras, constata-se um gradiente de dureza, mesmo
considerando os valores de desvio padrdo, corroborando com o gradiente
microestrutural identificado na figura 24. De acordo com a literatura (Otsuka &
Wayman, 1998) a amostra NiTi-3 (VIM51), mais rica em (55,9% Ni), deve
apresentar a fase austenita a temperatura ambiente, explicando o maior nivel de

dureza mostrado na Tabela 6 para as pastilhas dessa liga.
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Tabela 5. Valores de microdureza das amostras de Ni-Ti brutas de processamento

PSPP.

Regiao NiTi (54,85 % Ni) NiTi (55 % Ni)  NiTi (55,90 % Ni)
Borda 263 419 315
Borda 265 497 292
Borda 273

R1 279 536 258
R1 281 522 272
R2 281 432 273
R2 282 510 264
R3 264

Centro 275 374 268
Centro 488 323
Centro 383
Média 273,75 462,33 282,00

Desvio Padrao 8,36 61,25 22,99
% desvio/Média 3,05 13,25 8,15
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6.2 Caracterizacao da transformacao de fase das LMF de NiTi brutas de
fabricacao

A primeira preocupacdo ao se trabalhar com ligas meméria de forma €
conhecer as temperaturas de transformacao (Ms, Mf, As, Af) e da fase R
(romboédrica) caso ela ocorra. As propriedades fisicas de uma liga NiTi variam de
acordo com a quantidade de cada fase presente no material e esta por sua vez é
em funcado da temperatura da liga. Logo, uma maneira de medir a temperatura em
que uma fase da lugar a outra é medir alguma propriedade fisica do material
diretamente relacionada a quantidade de fase presente ao longo de uma
determinada faixa de temperatura. Para obtencéo das transformacdes de fase via
DSC (Calorimetria Diferencial de Varredura) utilizou-se para o procedimento, para
preparacao da amostra e para calibracdo do equipamento a norma ASTM F2004-
00 Standart Test Method for Transformation Temperature of Nickel-Titanium Alloys
by Thermal Analysis (ASTM, 2005a), e o BFR, Bend and Free Recovery de
acordo com a norma ASTM F2082-06 Standard Test Method for Determination of
Transformation Temperature of Nickel-Titanium Shape Memory Alloys by Bend
and Free Recovery (ASTM,2009), para curvatura e livre recuperagéo pelo método
de classificacdo de ligas LMF a base Nitinol nas temperaturas Af e Ai.

Neste trabalho é abordado apenas o DSC, devido a sua maior precisdo dos
resultados. O DSC mede a quantidade de calor emitida ou absorvida durante a
mudanca de fase em relacdo a uma amostra de comportamento conhecido.

As Figuras 26 a 28 mostram a superposicao de dois termogramas DSC
sucessivos obtidos para as amostras NiTi-2 (54,85 %Ni), NiTi-1 (55 %Ni) e NiTi-3
(55,9 %Ni), respectivamente. Como os dois ciclos de aquecimento e resfriamento
se superpdem definindo as mesmas temperaturas é possivel concluir o corte das
amostras nao afeta a transformacéo de fase das pastilhas de Ni-Ti. Nas Figuras
26 e 27 sao observados claramente os picos caracteristicos da transformacéo
matersitica reversivel (austenita — martensita) responsavel pelo aparecimento dos
fenbmenos de memdéria de forma e superlasticidade nas ligas Ni-Ti (Otsuka &
Wayman, 1998). Nestas figuras sdo apresentadas as temperaturas criticas da
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transformacdo: M; — temperatura de inicio de formacdo da martensita
(resfriamento), M; — temperatura de final de formacdo da martensita
(resfriamento), A; —temperatura de inicio de formacao da austenita (aquecimento)
e Ar — temperatura de final de formacdo da austenita (aquecimento). A histerese
térmica do material (Ta— Ty) é da ordem de 23 °C em ambas as pastilhas NiTi-2
(54,85 %Ni) e NiTi-1 (55 %Ni).

NiTi (54,85 % Ni) sem Tratamento
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Figura 26. Transformacao de fase reversivel da liga NiTi-2 (54,85 %Ni).
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Figura 27. Transformagao de fase reversivel da liga NiTi-1 (55 %Ni).
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Figura 28. Transformacao de fase reversivel da liga NiTi-3 (55,9 %Ni).

A Figura 28 revela que a pastilha de Ni-Ti mais rica em Ni (55,9 %Ni) ndo
apresenta transformacgao de fase entre - 60 °C e 60 °C, confirmando que o
material é completamente austenitico na temperatura ambiente, conforme ja
indicava os niveis de dureza apresentados na Tabela 6.

De acordo com Duerig et al. (1999), a superelasticidade acontece entre 25
e 50°C acima de Af, tendo entdo: Af<TSe<Md, onde TSe temperatura onde ocorre
a superelasticidade, nas figuras 26 e 27 suas temperaturas Af, final de
transformacao austenitica de 53,99°C e 47,22 °C,respectivamente, indicando que
se poderia trabalhar com superelasticidade até 104°C e 97°C respectivamente. A
temperatura chamada Md (maior temperatura para martensita induzida por
tensdo), acima de Md a liga teria deformagcdo plastica com deslizamento de
planos como qualquer material (Duerig et al., 1999). Outra observacao importante
foi a temperatura Aj,(temperatura inicial de austenitizacao), onde se teria o inicio
do efeito memoria de forma de uma via, deduzindo-se que se a pega comecgasse
a recuperar sua forma com 39,01 °C e 26,47 °C respectivamente, ja em
temperatura ambiente ter-se-ia as amostras com sua forma recuperada com
austenita e martensita.

A Figura 27 revela o comportamento ideal para uma liga de Ni-Ti aplicavel
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na fabricacdo de um stent termo-ativado, que poderia ser deformado abaixo de M;
(~7,8 °C) e ativado pela temperatura corpdrea proxima de Ta (~38 °C).

6.3Influéncia do Tratamento de Superficie Irradiada a Laser nas LMF de NiTi
6.3.1 Caracterizacao das superficies via MEV, EDS e raios-X

As superficies das ligas produzidas foram caracterizadas por MEV antes e
depois da sua irradiacao por laser. Os resultados obtidos para as pastilhas brutas

de fabricagédo estdo apresentados nas figuras 29 a 31.

Figura 29. MEV da superficie de amostras NiTi (55% Ni) n&o irradiadas com
aumentos de: (a) 500x, (b) 1000x, (c) 5000x.

Figura 30. MEV da superficie de amostras NiTi (54,85% Ni) ndo irradiadas com
aumentos de: (a) 500x, (b) 1000x, (c) 5000x.

Figura 31. MEV da superficie de amostras NiTi (VIM 51, 55,90% Ni) ndo
irradiadas com aumentos de: (a) 500x, (b) 1000x, (c) 5000x.
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Comparando as figuras acima, constata-se o menor nivel de erosao
superficial devido ao corte na pastilha NiTi-3 (VIM 51, 55,90% Ni), corroborando
com o maior nivel de dureza dessa amostra em comparag¢dao com as outras duas
(Tabela 6).

As imagens obtidas para as pastilhas irradiadas por laser estao
apresentadas nas Figuras 32 a 34, nos dois niveis de energia utilizados (280
Jicm? e 56 Jicm?). Os resultados indicam que a superficie das amostras foi
significativamente modificada ap6s a irradiagcdo a laser, principalmente para o

maior nivel de energia empregado (280 J/cm?).

Figura 32. MEV da a amostra da superficie da liga Ni-Ti (55% Ni) irradiada sob a
condicdo A (Energia 280 J/cm?) em aumentos de: (a) 500x, (b) 1000x, (c) 5000x.

Figura 33. MEV da superficie da liga Ni-Ti (55% Ni) irradiada sob a condi¢do B
(Energia 56J/cm?) em aumentos de : (a) 500x, (b) 1000x, (c) 5000x.
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Figura 34. MEV da superficie da liga Ni-Ti (54,85 % Ni) irradiada sob a condicédo A
(Energia 280J/cm?) em aumentos de: (a) 500x, (b) 1000x, (c) 5000x.

Figura 35. MEV da superficie da liga Ni-Ti (54,85 % Ni) irradiada sob a condicao
B (Energia 56 J/cm?) em aumentos de: (a) 500x, (b) 1000x, (c) 5000x.

Figura 36. MEV da superficie da liga Ni-Ti (55,90 % Ni) irradiada sob a condicdo A
(Energia 280 J/cm?) em aumentos de: (a) 500x, (b) 1000x, (c) 5000x

Ni-Ti (55,90 % Ni) irradiada sob a condicédo B
(Energia 56 J/cm?) em aumentos de: (a) 500x, (b) 1000, (c) 5000x.

£ 30
-

Figura 37. MEV da superficie da liga

Fica evidenciado que as superficies irradiadas sdo mais rugosas e que a
rugosidade obtida é funcao das condicdes de irradiacao utilizadas (densidade de
energia). Além disso, aparentemente a amostra de maior dureza (NiTi-3 - VIM 51,
55,90% Ni) apresenta uma superficie com maior nivel de rugosidade. A

modificacdo superficial provocada pela irradiacdo a laser € conseqiéncia da

ablacao do substrato ja que o processo empregado provoca fusao e solidificacao
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rapida da superficie da amostra.

Analisando as micrografias MEV das amostras irradiadas, pode-se
observar a influéncia do tempo de exposi¢do da radiacao na superficie do metal.
Quanto maior o tempo de irradiagdo numa determinada frequiéncia e intensidade,
maior a energia que o metal recebera numa determinada area. Pode-se verificar
que, em todas as amostras, o tratamento da superficie por feixe de laser, além de
modificar a topografia, provoca a oxidagdo do metal, como expostos a seguir nas
figuras 41 a 43, DRX. Entretanto, como previsto, o processo oxidativo foi mais
acentuado na amostra irradiada sob a condigdo experimental A (condigdo mais
agressiva, energia de 280 J/cm?), independente da composicio da liga. Este fato
foi atribuido a maior densidade de energia fornecida a superficie das amostras
sob aquela condigdo experimental. Todos o0s ensaios de irradiacdo foram
realizados em atmosfera de ar e pressao atmosférica normais.

A atmosfera utilizada sendo o ar ambiente, favorece a formagao de 6xidos
e o grau de oxidacao obtido dependente da poténcia e duragédo da irradiagdo. A
interacao do laser com o substrato e com o oxigénio do ar faz com que atomos de
oxigénio possam reagir e difundir para o interior da amostra, enquanto a
solidificacédo rapida da superficie favorece a formagao de fases ndo convencionais
(Pérez, 2002).

As analises EDX das amostras irradiadas e brutas de fabricacdo estao
apresentados nas figuras 38 a 40. Os resultados das amostras brutas

confirmaram as composi¢cdes nominais apresentadas na Tabela 2.
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Os resultados de EDX das ligas de Ni-Ti sem modificacao de superficie e
apés irradiacdo com laser apresentaram grande semelhangca quanto aos
elementos encontrados em sua superficie, diferindo apenas quanto a
porcentagem de oxigénio detectado ao longo do material. Pode-se verificar que
a modificacdo de superficie pela técnica laser é um processo limpo e
reprodutivel, ndo deixando vestigios de contaminacdo. Os processos de
texturizacdo de superficies comercialmente utilizadas podem causar
contaminagdo, caso a neutralizagdo dos agentes acidos utilizados no processo
seja insuficiente, ou a eliminacdo de elementos abrasivos aplicados nas
técnicas de abrasdo mecanica nao seja realizada de maneira eficiente. Essa é
uma das vantagens da ferramenta laser utilizada nesta pesquisa em relacao as
demais técnicas. Diversos trabalhos tém sido publicados nos ultimos anos
(Selemat, 2001; Garcia, 2002; Pérez, 2002) correlacionando os parametros do
feixe de laser e a atmosfera utilizada com as fases formadas e a morfologia da
superficie obtida. Os difratogramas de raios-X das amostras irradiadas e nao
irradiadas estao apresentados nas figuras 41 a 43.

Nos difratogramas de raios-X, em todas as amostras modificadas
superficialmente por feixe de laser, os picos estao ligeiramente deslocados de
suas posicoes padrao, o que ¢é atribuido a elevada tensdo residual
desenvolvida durante o processo de fusédo e resfriamento rdpido ocasionado
pela ablagdo por laser que provoca reagdes fora do equilibrio. Embora haja
certa incerteza na determinacdo das concentracdes a partir da altura relativa
dos picos pode-se estabelecer que, de modo geral, os teores relativos das
fases cristalinas identificadas nas amostras sdo os esperados e estdo de
acordo com os reportados na literatura (Alexander, 1988; Pérez, 2002). As
temperaturas de inicio da transformacédo de austenita em martensita (M;) das
amostras NiTi-1 e NiTi-2 sao respectivamente 22,8 °C e 32 °C, como indicam
as figuras 26 e 27, enquanto a amostra NiTi-3, figura 28, € completamente
austenitica. Assim, considerando que os ensaios de difracdo de raios X foram
realizados a temperatura ambiente, a maioria dos picos mostrados nas figuras
41 a 43 sao da fase austenita CCC, tipica das LMF Ni-Ti. A variacao de
intensidade desses picos indica que o tratamento laser afeta a transformacao
de fase das LMF Ni-Ti estudadas e as analises de DSC devem confirmar essa
hipbtese.
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Figura 41. DRX da liga NiTi-1 (55,00% Ni): (a) ndo irradiada, (b) irradiada sob condicéo A (energia 280 J/cm?); (c) irradiada sob
condicdo B (energia 56 J/cm?).
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Figura 42. DRX da liga NiTi-2 (54,85 %Ni): (a) ndo irradiada, (b) irradiada sob condicéo A (energia 280 J/cm?); (c) irradiada sob
condicdo B (energia 56 J/cm?).
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6.3.2 Caracterizacao das superficies via rugosimetria laser

Wennerberg et al (2000) sugerem que para topografias rugosas do tipo
encontradas nas superficies ativas de implantes, o rugosimetro a laser se
apresenta como a ferramenta mais apropriada para este tipo de analise.
Comparativamente, pode-se sugerir que o rugosimetro a laser é mais sensivel
qgue o rugosimetro de ponteira para medigées em superficies com o tipo de
topografia oferecida pelo feixe de laser nas condigbes experimentais deste
trabalho. Assim, considera-se que em rugosidades limites micrométricas, isto €,
distancia entre o pico mais alto e o vale mais profundo, os valores obtidos pelo
rugosimetro a laser (Microfocus Expert IV) sdo mais confidveis que os do
rugosimetro de ponteira (Sicard, 1998).

As imagens obtidas pelo rugosimetro a laser estdo apresentadas nas
Figuras 44 e 45 para a amostra NiTi-1, contendo 55% Ni

Figura 44. Rugosidade pelo Microfocus Expert IV a laser da superficie da
amostra NiTi-1 (55 %Ni) modificadas por feixe de laser: (a) Amostra A (Fluéncia
280 J/cm?) e (b) Amostra B(Fluéncia 56 J/cm?).
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Figura 45. Perfis de rugosidade da superficie irradiada da amostra NiTi-1 (55
%Ni) medidos por rugosimetro a laser na diregdo longitudinal e na diregéo
transversal da varredura do feixe de laser: (a) Amostra A (Fluéncia 280 J/cm?) e
(b) Amostra B (Fluéncia 56 J/cm?).

As imagens obtidas pelo rugosimetro a laser estao expostas nas Figuras

46 e 47 para a amostra NiTi-2 (54,85 %Ni).

Figura 46. Rugosidade pelo Microfocus Expert IV a laser da superficie da
amostra NiTi-2 (54,85 %Ni) modificadas por feixe de laser: (a) Amostra A
(Fluéncia 280 J/cm?) e (b) Amostra B (Fluéncia 56 J/cm?).
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Figura 47. Perfis de rugosidade da superficie irradiada da amostra NiTi-2 (54,85
%Ni) medidos por rugosimetro a laser na dire¢éao longitudinal e na diregao
transversal da varredura do feixe de laser: (a) Amostra A (Fluéncia 280 J/cm?) e
(b) Amostra B (Fluéncia 56cm?).

As imagens obtidas pelo rugosimetro a laser estdo expostas nas Figuras
48 e 49 para a amostra NiTi-3 (55,90 %Ni).

Figura 48. Rugosidade pelo Microfocus Expert IV a laser da superficie da
amostra NiTi-3 (55,90 %Ni) modificadas por feixe de laser: (a) Amostra A
(Fluéncia 280 J/cm?) e (b) Amostra B (Fluéncia 56 J/cm?).
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Figura 49. Perfis de rugosidade da superficie irradiada da amostra NiTi-3 (55,90
%Ni) medidos por rugosimetro a laser na direcéo longitudinal e na direcéo
transversal da varredura do feixe de laser: (a) Amostra A (Fluéncia 280 J/cm?) e
(b) Amostra B (Fluéncia 56cm?).

Um unico trabalho foi localizado na literatura referente ao estudo da
topografia resultante da irradiacdo por pulso de laser Yb:YAG (1030 nm) em
superficie de titanio e em ligas de titanio por meio de MEV e rugosimetro (Gétz,
2004). Apesar do método utilizado no presente trabalho variar a intensidade do
feixe de laser como forma de comparacao topogréfica, o resultado na limitacao
da intensidade do feixe em 108 W/cm? para evitar a vaporizacdo e
deslocamento da fase liquida para fora da zona irradiada esta de acordo com o
observado naquele trabalho, onde a intensidade do feixe aplicado em todas as
amostras foi de 1,27x10° W/mm? (Gotz, 2004). , em estudo sobre a influéncia
da atmosfera na topografia das amostras sob irradiacdo de laser pulsado de
Yb:YAG com intensidade de 3x10°> W/mm? e freqiiéncia de pulso em 30 kHz,
obtiveram uma superficie irradiada ao ar sob pressdo normal extremamente
parecida a obtida no trabalho de Gybrgy, (2004) para as condigbes com
frequéncia de pulso semelhante.Os valores das rugosidades das superficies
irradiadas séo calculadas através do parametro de rugosidade Ra, isto €,
rugosidade de perfil. Ra é definida como a altura a partir da “linha zero” que
divide em areas iguais os “picos” e “vales revertidos em picos” em uma
determinada direcdo e distancia. Foram efetuadas medidas na direcao
longitudinal e transversal da varredura do feixe de laser, sendo RaL na diregéo
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da varredura do feixe, RaT na dire¢do transversal da varredura do feixe e RaM
= (RaL+RaT)/2. Os valores de rugosidade média da superficie para cada
condicdo de irradiacdo por laser, medidos por cada técnica podem ser

observados comparativamente na Tabela 7.

Tabela 6. Valores de RaM (rugosidade média de perfil) obtidos pelo método a
laser para as superficies das ligas de Ni-Ti irradiadas por laser.

A B A B A B
(NiTi-1) (NiTi-1) (NiTi-2)  (NiTi-2) (NiTi-3) (NiTi-3)
RaM (um) 1,976 1,704 2,030 0,901 1,825 1,485

CONDICAO

Os resultados de RaM mostram que a condigcdo de maior energia do
feixe (A) leva a rugosidades semelhantes nas trés amostras de Ni-Ti
estudadas, demonstrando que a maior dureza da amostra NiTi-3 (Tabela 6)
afeta pouco a rugosidade média do perfil. Na condicdo de menor energia do
feixe de laser (B), as amostras NiTi-1 e NiTi-3 tiveram praticamente 0 mesmo
desempenho quando se compara as diferengas de RaM nas condigdes A e B,
para essas duas amostras, revelando uma vez mais a pouca influéncia da
maior dureza da amostra NiTi-3. Por razées que nao podem ser explicadas
neste trabalho, a amostra NiTi-2 demonstrou o menor valor de RaM na

condicéo B.

6.4 Caracterizacdao da Transformacao de Fase das LMF de NiTi apés o
Tratamento Superficial a Laser

As Figuras 50 e 51 mostram a influéncia do tratamento a laser para as
duas condi¢cdes de irradiagcdo (A e B) e para as duas das ligas LMF Ni-Ti
estudadas (NiTl-1 e NiTi-2. Para a amostra NiTi-1 (55 %Ni), uma comparacao
entre as figuras 27, 50 e 51 demonstra claramente que o processo de
tratamento laser diminui todas as temperaturas de transformacdo de fase do
material. Fazendo uma analise para a temperatura de inicio de formacgao da
martensita durante resfriamento (M;) verifica-se uma diminuicdo de

aproximadamente 10 °C entre a condigéo bruta de fabricagéo e irradiada com
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maior intensidade (A) e mais 10 °C entre a condig&o irradiada com menor (B) e
maior intensidade do laser (A). A histerese térmica do material (Tao— Ty) é da
ordem de 33 °C na pastilha irradiada na condicdo A (energia 280 J/cm?) e da
ordem de 3 °C na condicdo B (energia 56 J/icm?) a base de NiTi-1 (55 %Ni). A
histerese térmica do material (Ta— Tu) € da ordem de 26,5 °C para a pastilha
NiTi-2 (54,85 %Ni) irradiada na condicdo A (energia 280 J/cm?) e 31,50
irradiada na condicdo B (energia 56 J/cm?).

Imaginando uma aplicagdo dessa liga para stents coronarios, o
tratamento laser desloca a temperatura de ativacdo completa (As) para valores
ligeiramente inferiores a temperatura corpérea, permitindo completar a
armacgédo do stent na artéria. Nesse caso, uma pequena dificuldade imposta
seria a necessidade de resfriar o elemento até temperaturas inferiores a - 20 °C
(My).

NiTi (55 % Ni) Laser 35255

T, = -8.87 °C
M, = -21,03 °C

M, =12,60°C

Fluxo de Calor (W/g)

A =34,92°C

T, =24,15°C

3I+—TT""TIT"T"JT" T T T T T T
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Temperatura (°C)

Exo

Figura 50. Transformacéo de fase reversivel da liga NiTi-1 (55 %Ni) irradiada

na condicdo A (energia 280 J/cm?).
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Figura 51. Transformacao de fase reversivel da liga NiTi-1 (55 %Ni) irradiada

na condi¢do B (energia 56/cm?).

As figuras 52 e 53 mostram o efeito do tratamento a laser sobre a
transformacao da amostra NiTi-2 (54,85 %Ni). Verifica-se na figura 51 que a
irradiacdo na condicdo A (280 J/cm?) praticamente ndo afeta a transformagéo
de fase dessa amostra, causando pequenas variagcbes nas temperaturas
criticas, limitadas a 2 °C. Semelhantemente, a figura 51 mostra que para o
tratamento na condicdo menos severa (B, 56 J/cm?) a transformagéo de fase
também é pouco sensivel a energia utilizada para a irradiacao laser. Uma
comparagdo entre os valores da temperatura de inicio de formagdo da fase
martensita (M;) das figuras 26, 52 e 53 permite constatar que o inicio da
transformacao de fase praticamente nao é alterado pelo processo de irradiacao

a laser.
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Figura 52. Transformacao de fase reversivel da liga NiTi-2 (54,85 %Ni)
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Figura 53. Transformacao de fase reversivel da liga NiTi-2 (54,85 %Ni)

irradiada na condicdo B (energia 56/cm?).

De acordo com Duerig et al. (1999), a superelasticidade acontece entre
25 e 50°C acima de Af, tendo entdo: Af<TSe<Md, onde TSe temperatura onde

ocorre a superelasticidade, nas figuras 50 e 51 suas temperaturas Af, final de
transformacao austenitica de 34,92 °C e 25,72 °C,respectivamente, indicando
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que se poderia trabalhar com superelasticidade até 85 °C e 76 °C
respectivamente. A temperatura chamada Md (maior temperatura para
martensita induzida por tensao), acima de Md a liga teria deformacao plastica
com deslizamento de planos como qualquer material (Duerig et al., 1999).

Outra observagao importante foi a temperatura A,(temperatura inicial de
austenitizacao), onde se teria o inicio do efeito memaoria de forma de uma via,
deduzindo-se que se a peca comecgasse a recuperar sua forma com -6,28 °C e
-6,92 °C respectivamente, ter-se-ia as amostras com sua forma recuperada
com austenita e martensita.

As figuras 54 e 55 mostram o efeito do tratamento a laser sobre a
transformacao da amostra NiTi-3 (55,90 %Ni, VIM 51). Verifica-se nestas
figuras que a irradiagdo nas condigdes A (280 J/cm?) e B (56 J/cm?) ndo afeta o
comportamento da amostra em termos de surgimento de picos referentes a
uma possivel transformacao de fase da LMF Ni-Ti, de modo que o material

continua completamente na fase austenita da condi¢ao inicial (figura 27).

NiTi(55,9 % Ni) Laser 35255

0,8 1

0,6 1

0,2 1

0,0 1

Fluxo de Calor (W/g)

-0,2

-0,4

-0,6

Exo -0,8

-30 -20 -10 0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100

Temperatura °C

Figura 54. Transformacao de fase reversivel da liga NiTi-3 (55,90 %Ni)
irradiada na condicdo A (energia 280 J/cm?).
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Figura 55. Transformacao de fase reversivel da liga NiTi-3 (55,90 %Ni)

irradiada na condi¢do B (energia 56/cm?).

Tabela 7. Transformacdes de fases obtidas pelo DSC.

Amostras de Nitinol (transformacdes de fases °C — DSC)

Amostras | TM TA M Mg As A AH SE | EMFS
NiTio1B | 15,04 |38,62 |22,79 | 07,81 | 47,22 | 26,47 | 23,58 | 97 | >26,47
NiTi 01+ |-08,87 | 24,15 | 12,60 | -21,03 | 24,15 | -06,28 | 23,58 | 74 | >-06,28
NiTi01- |-10,31 | -07,15 | 02,24 | -18,09 | 27,72 | -06,92 | 03,16 | 78 | >-06,92
NiTi02B | 27,00 | 48,22 | 31,96 | 24,09 | 53,99 | 39,01 | 21,22 | 104 | >39,01
NiTi 02+ | 24,56 | 51,07 |29,05|19,26 | 55,94 | 40,68 | 26,51 | 106 | >40,66
NiTio2 - | 21,42 |52,92 | 32,62 | 20,20 | 57,03 | 45,18 | 31,15 | 107 | >45,18
NiTi 03 N&ao houve transformacao de fase na faixa de temperatura (-60 a 60 °C).
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7 CONCLUSOES

Os principais resultados obtidos neste trabalho permitiram evidenciar que:

. Aliga produzida por fusédo por inducao a vacuo (VIM), fornecida pelo ITA
(NiTi-3, 55,90 % em peso de Ni) ndo apresentou transformacgéo de fase
entre — 20 °C e 60 °C, sendo constatada unicamente a presenca da fase
austenita nesta faixa de temperatura. Este resultado indica possibilidade
de superelasticidade da liga Ni-Ti na temperatura corpérea (~ 37 °C) e
consequentemente uma possivel aplicacdo na condicdo de stent
superelastico;

. As ligas produzidas por fusdo a plasma seguida por moldagem por
injecdo em molde metalico (PSPP — Plasma Skull Push-Pull) na UFCG,
propositalmente projetadas para serem menos ricas em Ni (NiTi-1, 55 %
em peso de Ni e NiTi-2, 54,85 % em peso de Ni), apresentam a
transformacao austenita-martensita entre — 20 °C e 60 °C. Esta faixa de
temperatura indica uma possivel aplicacdo do material para a condigéo
de stent termo-ativado;

. Os resultados acima descritos, obtidos por DSC e referentes as trés
ligas a base de Ni-Ti, estdo coerentes com a literatura;

. Os experimentos de tratamento de superficie a laser evidenciaram que o
comprimento de onda e a fluéncia do feixe tém papel importante na
producdo das alteracdes das propriedades especificas das amostras:
espessura do filme, rugosidade, porosidade e textura dos 6xidos;

. Para as ligas de NiTi com transformagéo de fase entre — 20 °C e 60 °C
(NiTi-1 e NiTi-2) foi demonstrado que a irradiagdo com laser da
superficie das amostras altera as propriedades térmicas do material, nas
duas condic¢des de fluéncia estudadas neste trabalho. Para a liga NiTi-1
(55 % em peso de Ni) a temperatura de inicio de formag¢ao da martensita
(M) é reduzida de 22,79 °C para 12,60 °C (280 J/Cm?) e 2,24 °C (56
J/Cm?), enquanto a temperatura de final da transformacédo da martensita
em austenita (A;) diminui de 47,22 °C para 34,92 °C (280 J/Cm?) e 25,72
°C (56 J/Cm?). A liga NiTi-2 (54,85 % em peso), que possui temperaturas
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de transformacao ligeiramente mais altas, € menos afetada pelo
tratamento de superficie. A temperatura de inicio de formacado da
martensita (M;) varia de 31,96 °C para 29,05 °C (280 J/Cm?) e para
32,62 °C (56 J/Cm?), enquanto a temperatura de final da transformagao
da martensita em austenita (As) varia de 53,99 °C para 55,94 °C (280
J/ICm?) e para 57,03 °C (56 J/Cm?);

. Para aliga NiTi-1 constatou-se que houve um deslocamento de mais de
10 °C na temperatura de ativagcdo completa (A;) para valores
ligeiramente inferiores ao da temperatura corporea, o que permitiria o
uso dessas ligas para a aplicagdo de stents coronarianos termo-
ativados. Nesse caso, a influéncia do processo de tratamento de
superficie a laser nas temperaturas de transformacdo € um fator
importante que deve ser levado em considera¢cao no projeto do stent;

. Para a liga NiTi-3 constatou-se que o0 processo de tratamento de
superficie a laser ndo altera as propriedades térmicas, de modo que
nenhuma transformacao de fase entre — 20 °C e 60 °C foi detectada no
material antes e apds a irradiagdo nas duas condi¢bes de fluéncia
testadas;

. Airradiagdo das superficies das amostras com laser demonstrou ser um
tratamento limpo, facilmente reproduzido e que nado causa

contaminacgao.
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8 TRABALHOS FUTUROS

— Estudar a interacao especifica de proteinas da membrana celular do
endotélio vascular com a superficie de uma LMF a base de NiTi, tratada
a laser sob diversos parametros, usando técnicas de imunomarcacao.

— Comparar o efeito da quimica, topografia e morfologia das
superficies tratadas a laser em LMF a base de NiTi, sobre o
comportamento em longo prazo, da hipertrofia da intima endotelial

— Produzir LMF a base de NiTi, equiatomicas, com outros métodos, e
comparar os dados obtidos com os apresentados nesse trabalho, para

investigar a influéncia do método de producao.

— Produzir ligas Ni(x)Ti(1-x) noutras composicoes e estuda-las

seguindo os mesmos procedimentos descritos aqui.
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