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RESUMO

A utilizacdo de metais ou ligas metélicas para o tratamento endovascular de arteriopatias
requer condi¢des estruturais e superficiais que propiciem funcionalidade e
biocompatibilidade. A liga de NiTi pode atender a estes requisitos através de tratamentos
térmicos adequados e que resultem em propriedades mecanicas favoraveis a aplicagdo e,
resisténcia a corrosdo elevada. Através deste trabalho, procurou-se definir a condicdo de
tratamento térmico ideal para se obter fios de NiTi superelasticos e com boas condigdes
superficiais. Essas propriedades foram avaliadas através de ensaios mecénicos ¢
eletroquimicos in vitro por meio de analise de variancia e teste t de Student. Para os ensaios in
vivo foi validado um método de aquisi¢do de dados utilisando um eletrodo de pseudo-
referéncia de platina e um eletrodo de trabalhdo de NiTi. Elevadas temperaturas de tratamento
térmico ddo origem a uma estrutura martensitica que favorece a propriedade de memoria de
forma da liga NiTi, mas gera condicdes superficiais desfavoraveis para solicitacdes mecanicas
e quimicas, reduzindo o tempo de vida sob fadiga e corrosdo. Temperaturas de tratamento
térmico baixas favorecem a formagdo de NiTi superelastico em fungdo do tempo de
processamento, mas geram superficies com menor incidéncia de defeitos, propiciando um
tempo de vida maior para o material. A condi¢do padrao de tratamento térmico (CP) apresenta
propriedades intermedidrias de vida sob fadiga e, potenciais de corrosdo e transpassivacao,
quando comparada com as condi¢des encruada (CPj), CP-AT-At, CP+AT+At, CP+AT-At e
CP-AT+At, onde AT representa variacdo na teperatura e At variagdo no tempo de tratamento
térmico. As reagdes eletroquimicas in vivo, para a condi¢do CP, podem ser bem simuladas

através de ensaios eletroquimicos in vitro com solugdo AFNOR S90-70.
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ABSTRACT

The use of metals or metal alloys for endovascular treatment of arteriopathies requires surface
and structural conditions that provide functionality and biocompatibility. The NiTi alloy can
meet these requirements by means of suitable heat treatments, which display favorable
mechanical properties for application and high corrosion resistance. The purpose of this study
is to define an ideal heat treatment procedure to obtain superelastic NiTi wires with good
surface conditions. The properties of such wires were assessed through in vitro and in vivo,
mechanical and electro-chemical experiments by means of variance and Student’s t-test
analyses. A data acquisition method for in vivo tests was developed and validated using a
platinum pseudo reference electrode and a NiTi work electrode. High heat treatment
temperatures give rise to a martensitic structure that favors the shape memory property of
NiTi alloy, but generate unfavorable surface conditions for mechanic and chemical
requirements, reducing the life time of this alloy as a result of fatigue and corrosion. Low heat
treatment temperatures favor the development of superelastic NiTi alloys depending on the
processing time, but they generate surfaces with a small number of defects, thus offering a
longer life time for the material. The standart condition (CP) presents intermediate life time
properties under fatigue, corrosion potentials and transpassivation conditions when compared
to as worked (CPy), CP-AT-At, CP+AT+At, CP+AT-At and CP-AT+At conditions, where AT is
the temperature variation and At is the time variation on the heat treatment. The electro-
chemical reactions in vivo, for CP condition, can be well simulated by means of in vitro

electrochemical tests with an AFNOR S90-70 solution.
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NiTi: liga constituida por niquel e titanio.
Nitinol: Nickel Titanium Naval Ordnance Laboratory.
NiTiOs: titanato de niquel.

OA: superficie com 6xido cor azul.

OP: superficie com 6xido cor palha.

PM: polimento mecénico

PQ: passivacdo quimica

PTFE: politetrafluoretileno.

RA: reducdo de area.

SHE: eletrodo padrao de hidrogénio.

SMA’s: ligas com memoria de forma.

T,: diferenca da temperatura de transformag@o da martensita e da austenita.

TFR: transformacao de fase romboédrica.
TicAl4V: liga alfa-beta composta por titanio, aluminio e vanadio.
Ti0: oxido de titanio.

TiO;: didxido de titanio ou titania.

TM: transformag¢do martensitica.

VC: velocidade de corrosao

XPS: espectroscopia de raios-X.

Zn: zinco.

€,: amplitude de deformagdo.

€. deformacdo na tensdo de escoamento.

em: deformagao no final do patamar de tensao .
€pr: deformagao proporcional.

€. deformacao na ruptura.

C.. tensdo de escoamento.

owm: tensdo critica para induzir martensita.

Opr: tensdo proporcional.

or: tensao de ruptura.
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1 INTRODUCAO

1.1 PROBLEMA E JUSTIFICATIVA

Uma inteligéncia metalargica estd marcada na estrutura de ligas com memoria de forma. Estas
ligas lembram e retornam a forma anterior com nada mais que um aumento ou diminui¢do na
temperatura (Freiherr, 1998). O NiTi ou Nitinol, (Nickel Titanium Naval Ordnance
Laboratory), foi criado em 1962, e hoje, além de ser utilizado em aparelhos ortoddnticos e na

industria aeroespacial, ¢ utilizado na confec¢do de stents para endoproteses.

O maior desafio em relagdo a aplicagcdo de ligas com memoria de forma ¢ como descobrir e
aproveitar todas as suas vantagens. A liga Niquel-Titanio ja vem sendo utilizada ha algum
tempo, mas apenas recentemente alguns engenheiros vém apreciando seu verdadeiro potencial

(Freiherr, 1998).

Os stents de NiTi, que sdo estruturas constituidas de arame trancado, apresentam grandes
vantagens, principalmente sobre o ago inox, devido ao efeito de superelasticidade. Essas
vantagens incluem aproximadamente 8% de deformacao elastica reversivel e compatibilidade

com imagem de ressonancia magnética por ser uma liga ndo magnética (Duerig et al., 1996).

Os stents de NiTi, no caso a ser estudado, sdao utilizados na producdo de proteses
endovasculares auto-expansiveis. Essas endoproteses sdo implantadas por sistemas
minimamente invasivos, ou seja, a endoprotese ¢ alojada dentro de um cateter que ¢
conduzido por um vaso sanguineo até o local onde se deseja realizar o implante, através de

um corte na regido da virilha do paciente (Dellagnelo, 1999).

Stents fabricados com NiTi devem apresentar propriedades que de forma nenhuma
prejudiquem o organismo no qual sera implantado, suportando fatores mecéanicos e quimicos

causados durante a producao e pelo corpo humano.

A ciéncia dos biomateriais tem sido definida como o estudo € o conhecimento das intera¢des
entre os materiais vivos e os nao-vivos (Williams ef al., 1992). Observa-se, contudo, que esse

conceito evoluiu e ndo mais se supde que materiais biocompativeis devam ser absolutamente



inertes ou inocuos, mas que as respostas induzidas ao organismo hospedeiro sejam

controlaveis pelo sistema fisiologico do mesmo (Bento, 2000).

Entretanto, a biocompatibilidade do NiTi at¢é o momento ndo foi de todo esclarecida,
permanece incerta e controversa. Biocompatibilidade ¢ definida como a habilidade de um
material atuar respondendo apropriadamente a uma aplicagdo especifica. Existem dois fatores
principais que determinam a biocompatibilidade de um material: o grande nimero de reagdes

induzidas pelo material e a degradagao deste no organismo (in vivo).

Acredita-se que o NiTi apresente boa biocompatibilidade (Duerig et al., 1996) e varios
estudos tém demonstrado sua boa resisténcia a corrosdo, porém a alta quantidade de Ni na
liga (55% em peso) e sua possivel dissolugdo por corrosdo ainda provocam algumas
discussdes (Shabalovskaya, 1997). Tecidos biologicos contém agua, oxigénio dissolvido,
proteinas, e varios ions, como cloretos e hidroxidos, o que representa um ambiente hostil para
metais e ligas usados em implantes (Shrier et al., 1995 e Park ef al., 1992). Com a perda de
ions no ambiente fisioldgico, o processo de corrosdo também resultard na deterioracdo dos
parametros dimensionais do implante (Fontana, 1986). Componentes da liga podem formar
alguns compostos com efeitos proprios sendo alguns deles toxicos para o organismo humano;
niquel e titanio podem apresentar efeitos deletérios no organismo vivo e causar complicagdes
histopatologicas, migracao dos componentes da liga, erosdo, inflamagao, trombos superficiais,

ou reestenoses.

Ainda nao se conhece totalmente a variagdo das propriedades mecanicas, superficiais e
microestruturais que a liga sofre quando submetida a diferentes condi¢des de temperatura e
tempo durante o tratamento térmico. Para tanto sera necessario um estudo que analise as
alteracdes das propriedades mecanicas e das condi¢des superficiais do material em func¢ao do

tratamento estabelecido.

A intengdo do sistema de medigdo in vivo proposto ¢ identificar o potencial de corrosdo no
sangue humano em circulacdo ja que existem discordincias nas informagdes obtidas
experimentalmente e através da literatura. Segundo Hoar (1966), o valor maximo de potencial
que pode ser alcancado pelo titanio e suas ligas em condigdes in vivo esta entre 450 a 550 mV
versus ECS (eletrodo de calomelano saturado) que ¢ definido como eletrodo de referéncia.
Testes experimentais in vitro realizados, segundo norma ASTM G5, determinaram potenciais

de corrosdo em torno de -300 mV versus ECS. Para que seja possivel avaliar a vida util de



sistemas endovasculares ¢ necessario determinar o potencial de corrosdo que a liga NiTi

obtém no sangue humano em circulacio.
1.2 OBJETIVO
1.2.1 Objetivo geral

Caracterizar a liga NiTi na forma de fio, submetido a diferentes condi¢des de tratamento
térmico através de ensaios mecanicos e eletroquimicos de forma a estabelecer uma relagao

entre tratamento térmico e as conseqiientes propriedades mecanicas e eletroquimicas.
1.2.2 Objetivos especificos

v’ Investigar as curvas tensdo-deformagdo caracteristicas da liga NiTi para condigdes de

tempo e temperatura pré-determinadas;
v’ Investigar o mecanismo de fratura das ligas NiTi ensaiadas por tragdo;

v" Investigar as curvas de vida sob fadiga da liga NiTi através de ensaio de fadiga para

condi¢des de tempo e temperatura pré-determinadas;
v’ Analisar o mecanismo de fratura dos fios NiTi submetidos a ensaio de fadiga;

v" Medir o valor do potencial de corroséo e polarizagdo potenciodindmica para a liga
NiTi submetida a diferentes condigdes de tratamento térmico em meio bioldgico

simulado;

v Medir o potencial de corrosdo para a liga NiTi tratado na condi¢do padrdo (CP) em

sangue humano em circulacao;

v" Comparar os dados obtidos in vitro com os dados obtidos in vivo, verificando a

equivaléncia entre os dois ensaios.

v Determinar qual é a melhor condigdo de tratamento térmico para atender aos pré-
requisitos necessarios a aplicagdo das endoprdteses para aneurisma de aorta

abdominal, com caracteristica auto-expansivel.



2 FUNDAMENTOS TEORICOS

2.1 DEFINICAO DE BIOMATERIAIS

A ciéncia dos biomateriais pode ser definida como o estudo das interagdes entre materiais
vivos € ndo vivos ou como um material que pode estabelecer uma interface com sistemas
biologicos para avaliar, tratar ou substituir qualquer tecido, 6rgdo ou funcdo do corpo

(Williams ef al., 1992).
2.2 CARACTERISTICAS FUNDAMENTAIS DA LIGA NiTi

Para Mertmann (2000), a comunidade médica tem reconhecido o NiTi como um membro da
classe de materiais denominada ligas com memoria de forma. As bases para o sucesso da liga

com memoria podem ser sintetizadas com as seguintes propriedades:
v Histerese;
v" Memoria de forma térmica;
v’ Superelasticidade (memoria de forma mecéanica);
v Biocompatibilidade.
Estas propriedades unicas do NiTi t€ém possibilitado aplicacdes nas industrias médica e

odontologica. Estas aplicagdes incluem proteses para implantes permanentes, assim como

implantes para doengas vasculares (Mertmann, 2000).

As extraordinarias propriedades do material sdo causadas por transformagdes envolvendo as
fases martensita e austenita. Essas propriedades podem ser modificadas por mudangas na

composicao da liga, trabalho mecanico e tratamentos térmicos (Mertmann, 2000).

Uma das barreiras a utilizagdo do NiTi se deve ao alto custo de produgdo devido,
principalmente, a elevada pureza do material, a qual ¢ dificil de ser atingida. Os
conhecimentos na area de engenharia e caracterizacdo dos materiais precisam de melhoras

para evitar custosas e desencorajadoras repeti¢des (Johnson, 1998).



2.2.1 Histéria das ligas com memoéria de forma

O primeiro registro de observagdo do fendmeno de memoria de forma foi feito em 1932 por
Chang e Read, contudo a primeira publica¢do s6 veio em 1951 (Duval, 2000). Percebeu-se a
reversibilidade de forma através de observacdes metalograficas e de mudancas de
resistividade em uma liga AuCd, em 1951. Em 1938, a transformagao fora vista no latdo

(CuZn) (Hodgson, 2000).

O NiTi ou Nitinol (Nickel Titanium Naval Ordnance Laboratory) foi criado em 1962, pelo
U.S. Naval Ordnance Laboratory, quando investigavam um material ndo magnético, ndo
corrosivo, de grande dureza, para ferramentas e armas de mao. Apos misturar 55% de niquel
com 45% de titanio, uma liga foi criada com extraordinaria caracteristica de memoria de

forma (Inface, 2002).

Somente em meados de 1990 que produtos de NiTi passaram a ser comercializados e
empregados na medicina. O uso de NiTi como um biomaterial é fascinante devido a sua
superelasticidade e efeito de memoria de forma, os quais sdo propriedades completamente

novas em comparagao a ligas metalicas convencionais (Ryhinen, 1999, p.24).
2.2.2 Propriedades estruturais

Sob uma perspectiva microscopica a transformagdo do estado solido pode ocorrer de duas
formas: difusional e displasiva. Transformacgdes difusionais sdo aquelas nas quais uma nova
fase pode somente ser formada pelo movimento randomico dos atomos a relativas longas
distancias. O progresso desse tipo de transformacdo ¢ dependente do tempo e da temperatura.
Em contraste, transformac¢des displasivas ndo requerem longas movimentagdes dos atomos;
neste caso os atomos sdo rearranjados em uma nova fase, ou estrutura cristalina mais estavel

(Wayman, 1990, p. 3).

As transformacgoes martensiticas sdo geralmente do tipo displasivas, e sdo formadas depois do
resfriamento de uma fase de alta temperatura chamada austenita. Nas transformacoes
martensiticas em torno de 2 kJ/mol de calor sdo liberados. A fase austenitica apresenta uma
estrutura cubica simples denominada B2 ou CsCl (Figura 1) (Wayman, 1990, p. 3-7). A fase

martensitica apresenta uma estrutura monoclinica B19 e 100% da rede maclada (Liu, 2001,

p.83).
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Figura 1: Estrutura cristalina da liga de NiTi (Wayman, 1990, p. 3-7).

As mudancas de fase obedecem a um ciclo de transformagdes, o qual € apresentado na Figura

2.
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Aquecimgm/' wifnamentu

B
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Figura 2: Ciclo de transformagoes de fase da liga de NiTi (Wayman, 1990, p. 11).
2.2.3 Histerese

A transformacdo martensitica no NiTi é termoelastica. Durante a transformagdo, a energia
livre (incluindo as contribui¢des quimicas, superficiais e elasticas) da martensita e da
austenita sdo iguais ao longo da coexisténcia das duas fases. O progresso da transformagéo
ndo ¢ somente controlado pela forca motriz quimica devido a diminui¢cdo ou aumento na
temperatura, mas também devido a energia de deformagao elastica armazenada no material
durante a transformagdo e liberada durante a transformacdo reversa, e pela forca de fric¢ao

devida ao movimento das interfaces e a criacdo de defeitos (Humbeeck, 1990, p.97).



A histerese ¢ uma importante caracteristica do comportamento do aquecimento e do
resfriamento das ligas com memoéria de forma e dos produtos feitos destas ligas. Dependendo
da composicao da liga ou do seu processamento, a temperatura de transformagdo, bem como a

forma da curva de histerese pode ser alterada em um grande intervalo (Stockel, 2000).

O intervalo de temperatura da transformacdo martensita-austenita que acontece durante o
aquecimento, ¢ um pouco maior que a transformagao no resfriamento. A diferenca entre as
temperaturas de transformac¢@o no aquecimento e resfriamento ¢ chamada histerese. Histerese
¢ geralmente definida como a diferenga entre as temperaturas nas quais o material estd 50%
transformado em austenita no aquecimento e 50% transformado em martensita no

resfriamento (Ryhénen, 1999, p.25).

Ligas binarias de NiTi t€m tipicamente temperatura de transformacao A (temperatura final
austenitica) entre 0 e 100°C com um laco de histerese de 25 a 50°C. Ligas de NiTi contendo
cobre exibem uma transformagdo pré-martensitica (comumente chamada de fase-R ou fase
romboédrica). Na Tabela 1, sdo apresentadas as temperaturas de transicdo para um tratamento
térmico de alivio de tensdes durante 1 h a 750°C com resfriamento ao ar. Uma histerese
superior a 150°C pode ser conseguida com liga de NiTi contendo nidbio, apoés um tratamento
termomecanico particular. (Stockel, 2000). A transformacdo de fase inerente € a base para as

propriedades raras destas ligas, em particular, memoria de forma e superelasticidade (Zhou et

al., 2000, p. 4250).

Tabela 1: Temperaturas de transicdo para um tratamento térmico para alivio de tensdes durante 1 h a

750°C com resfriamento ao ar.

Tratamento de 1 h a 750°C Temperaturas de transicio (°C)
A; — temperatura inicial austenitica 100
Ar— temperature final austenitica 120
M; — temperatura inicial martensitica 80
My — temperature final martesitica 70

Fonte: Holtz et al., 1999.

Apobs aquecer a martensita a partir da sua condigdo estavel, sob tensdo nula, a martensita
comeca a se transformar em austenita (A; — temperatura inicial austenitica). Entre A5 e A¢
(temperatura final austenitica), martensita e austenita estdo presentes. Acima de Ay, o material

¢ austenitico. Apds o resfriamento da alta temperatura, martensita comega a se formar (M; —



temperatura inicial martensitica), ¢ o material é completamente martensitico em Mg

(temperatura final martensitica) (Holtz et al., 1999, p.137).

Na Figura 3, a Tabela 1 é representada na forma de grafico apresentando um lago de histerese.
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Figura 3: Variagdo do comprimento em fungdo da temperatura de NiTi sem aplicagdo de tensdo. As
temperaturas austenita inicial (Ay), austenita final (Ag), martensita inicial (M) e martensita final (M)

sdo indicadas (Holtz et al., 1999).
2.2.4 Efeito de memoria de forma (SMA)

Segundo Lagoudas et al. (1999, p.195), ligas com memoria de forma (SMA’s) sdo ligas que
possuem capacidades de adaptacdo (podem sentir mudancas em seu ambiente e responder
apropriadamente) a estimulos externos como carregamentos ou temperatura. A principal
caracteristica das SMA’s sdo suas habilidades de memorizar configuragdes originais apos
terem sido deformadas; por aquecimento, as ligas recuperam grandes deformagdes. Sua
habilidade de sustentar grandes forcas e deformacgodes, para alterar sua forma, para mudar sua
dureza e recuperar caracteristicas com a mudanga de temperatura ou aplicacdo de carga, € o
potencial para agir como acionadores, tém feito delas excelentes candidatas para aplicagdes

estruturais ativas ou inteligentes.

Quando uma liga com memoria de forma estd em sua forma martensitica, ela é facilmente
deformada para uma nova forma. Entretanto, quando a liga é aquecida através da sua
temperatura de transformagao, ela reverte para austenita e recupera sua forma inicial com

grande forca (Mertmann, 2000).



A temperatura na qual a liga lembra da sua forma quando aquecida, pode ser ajustada por
pequenas mudancgas na composi¢do da liga e através de tratamento térmico. Nas ligas de NiTi,
a temperatura pode ser alterada desde 100°C até -100°C. O processo de recuperagido da forma
ocorre em uma faixa de 10°C e, o comego ¢ o fim da transformagdo pode ser controlado

dentro de um ou dois graus (Mertmann, 2000).

O efeito de memodria de forma pode ser irreversivel, fendmeno one-way, ou reversivel,
fendomeno two-way (Figura 4). Na parte superior da figura, uma mola de material com
memoria de forma ¢é alongada abaixo de My A forma original da mola (contraida) é
recuperada pelo seu aquecimento acima de Ay. A forma contraida permanece quando o corpo
de prova ¢ novamente resfriado abaixo de M;. Esta ¢ a memoria de forma one-way, a qual
muda de forma, pela acdo da temperatura, somente uma vez. Em contraste, no efeito de
memoria de forma two-way, ilustrado na parte inferior da Figura 4, a mola alonga quando
aquecida acima de Ag mas, espontaneamente, contrai quando resfriada abaixo de Mgy,

repetindo este processo indefinidamente (Wayman, 1990, p.18-19).

Memdria One-WWay

I - WA ~ (T ~ [

Abaixo M p Abamo M, Avimafp  Abaivo Mg

Memdria Two-Way

[N = ARy

Abaixo My Acima A g

Figura 4: Comportamentos one-way e two-way (Wayman, 1990, p.19).

Sdo conhecidas diversas ligas que apresentam memoria de forma, contudo somente as que
podem recuperar uma quantidade substancial de deformacdo e gerar uma forga significativa
durante a mudanca de forma t€m interesse comercial. Atualmente estas sdo as ligas de NiTi e

algumas ligas a base de cobre, como CuZnAl e CuAINi (Hodgson, 2000).

A Figura 5 apresenta duas aplicagdes possiveis devido a memoria de forma das ligas de NiTi.
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Figura 5: Aplicacdes da propriedade de memoria de forma (Perkins et al., 1990, p. 198).

2.2.5 Superelasticidade

A mudanga de forma pode ser a mais surpreendente caracteristica de NiTi, mas esta liga
também apresenta a propriedade de superelasticidade, ou seja, ¢ excepcionalmente flexivel. O
NiTi € capaz de suportar grandes deformagdes quando submetido a tensdes, mas volta a sua
forma original quando a tensdo aplicada cessa (Freiherr, 1998). A Figura 6 apresenta a

capacidade para recuperagdo de forma de um stent de NiTi produzido pela Jomed.

Figura 6: Stent produzido pela Jomed. O stent com um didmetro de 10 mm ¢ inserido em um
cateter com 7 Fr (2,3 mm). Quando retirado do cateter o stent volta ao seu didmetro inicial

(Jomed, 2003).

Para a elasticidade Hookiana, a qual estd presente em materiais convencionais, como ago
inoxidavel, as ligacdes atomicas esticam em torno de 0,5% antes da deformagdo plastica
ocorrer. Nas ligas com memoria de forma, a estrutura austenitica se transforma em martensita
com a aplicacdo de tensdo. Com o aumento da magnitude da tensdo aplicada, aumenta

também a quantidade de martensita. Deformagdes superiores a 10% podem ser acomodadas
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por transformagdo martensitica induzida por tensdo. A estrutura martensitica formada pela
superelasticidade € idéntica a formada através do processo de memoria de forma (Pelton ef al.

2000, p. 110).

Uma importante caracteristica das ligas com memoria de forma ¢é que a tensdo pode provocar
a transformag¢do martensitica a temperaturas acima de Ay. Pelo ponto de vista termodinamico,
isso quer dizer que ¢ mais fécil (menor energia livre) para o fio criar martensita em razao da
tensdo aplicada que deformar plasticamente (formacdo de discordancias) (Shimizu et al.,

1984, p.1-60).

A Figura 7 ¢ uma curva tensdo-deformagdo esquematica que corresponde ao modelo de
transformagdo superelastica. Quando o fio é deformado até seu limite elastico Hookiano (no
NiTi aproximadamente 1,5% de deformagdo), existe um aparente escoamento para uma
tensao critica. O fio pode ser entdo esticado para uma tensao relativamente constante ao longo
de um patamar de carregamento até que toda a sua estrutura tenha se transformado em
martensita. Quando a tensdo ¢ removida, a martensita imediatamente recupera elasticamente
(descarregamento linear) e entdo comega a reverter para austenita no patamar de

descarregamento (Pelton et al., 2000, p. 110).

Alguma deformagdo residual ¢ causada pelo acimulo de deformagdo pléstica e é medida pela
deformacao permanente, como mostrado na Figura 7. A curva tensdao-deformagdo exibe uma
histerese de tensdo que ¢ devida a efeitos do atrito microestrutural (Pelton et al., 2000, p.

110).

A superelasticidade existe somente quando a temperatura do material esta abaixo de Mgy
(temperatura maxima na qual pode ocorrer martensita induzida por tensdo) e acima de Ar. Se
a temperatura exceder My a martensita ndo pode ser induzida por tensdo, se a temperatura esta
abaixo de A, a martensita induzida por tensdo permanecera estavel durante o descarregamento
e novamente nenhum patamar de descarregamento sera observado. Para completa
superelasticidade € necessaria a aplicacdo de temperaturas acima de Ay Na Figura 8 ¢
apresentado o diagrama de fase tensdo-temperatura, onde ¢ ilustrado o intervalo de
temperatura no qual a superelasticidade pode ser encontrada. A linha escura representa a
varia¢do na tensdo de escoamento usual para ligas com memoria de forma. Abaixo de M a
deformagdo ocorre por maclagdo de martensita; entre Mg e A¢ a martensita ¢ induzida por

tensao, mas uma vez induzida se torna estavel (Duerig ef al., 1990, p.373). Segundo Pelton et
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al. (2000, p.116), entre A e Ay, a deformagdo ocorre parcialmente por martensita induzida por
tensdo e parcialmente por maclagdo de martensita. Para Duerig et al. (1990, p.373), entre Are
My a martensita induzida por tensdo se torna instdvel durante o descarregamento e
superelasticidade ¢ observada; acima de My a deformagdo ¢ devida a escorregamentos pois a
martensita nado pode mais ser induzida por tensdo. A temperatura My ¢ normalmente 25 a

50°C maior que Ar (Duerig ef al., 1994, p.1041).

Patamar de carregamento

Ausztenita para martensita

Tenzao

Martensita para austenita

Patamar de descarregamento

I . DeformsgEo @-
Deformagao permanente

Figura 7: Curva tensdo-deformagdo esquematica para NiTi superelastico (Pelton, 2000, p. 111).
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Figura 8: Diagrama de fase tensdo-temperatura ilustrando o intervalo de temperatura na qual

superelasticidade pode ser encontrada (Duerig ef al., 1990, p. 374).

A Figura 9 apresenta uma curva tensdo-deformacgao superelastica de duas molas, uma feita de
NiTi e outra de fio de piano. Para uma liga com memoria de forma a deformagdo pode ser
completamente recuperada, mas quando a mola de fio de piano ¢ estendida, tem-se uma

deformagdo permanente e somente uma parte da deformacao pode ser recuperada (Wayman,

1990, p. 16-19).
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Figura 9: Comportamento de molas feitas de liga com memoria de forma superelastica e fio de piano

convencional (Wayman, 1990, p. 18).
2.2.6 Biocompatibilidade

A excelente biocompatibilidade, alta resisténcia a corrosao e excelente citocompatibilidade do
NiTi tém feito desta liga um grande atrativo para aplicacdes na drea médica. Os dtomos de
niquel sdo ligados quimicamente ao Ti, estabelecendo uma forte ligacdo intermetalica, o que
torna o risco de reagd@o com o organismo extremamente baixo, até mesmo em pacientes com

sensibilidade ao niquel (Mertmann, 2000).

Varias consideragdes sdo criticas nas etapas do projeto de um dispositivo, particularmente a
integridade ao longo do tempo, incluindo a resisténcia a corrosdo. Como na maioria dos
materiais metalicos, o comportamento por corrosdo do NiTi é dependente da condigdo

superficial e geometria do componente (Brien et al., 2002, p.1739).

Segundo Dhan (1990), numerosos estudos e pesquisas t€ém sido realizados sobre
biocompatibilidade de NiTi uma vez que ligas de NiTi tém mais niquel do que o ago
inoxidavel causando preocupacdo porque o niquel ¢ considerado toxico. Entretanto, como
NiTi é um composto intermetalico € ndo uma liga no sentido metalirgico (solugdo sélida), a
forca de ligacdo entre niquel e titanio ¢ muito maior no NiTi do que a entre os elementos de
liga do ago inoxidavel. Entretanto, como NiTi oxida, ele forma uma camada de TiO, sem a
presenca de niquel na superficie. Testes de polarizagio em solugdo de Hank tém
repetidamente mostrado que NiTi ¢ quimicamente mais estdvel e menos susceptivel a

corrosdo que aco inoxidavel (Speck, 1980).
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2.2.7 Hemocompatibilidade

O sangue ¢ uma mistura de plasma (uma solug¢do de dgua com sais e proteinas), com varios

tipos de células e plaquetas (fragmentos celulares biologicamente ativos).

As interagcdes do sangue com o biomaterial podem afetar a fun¢do do material ou do
dispositivo e podem ser prejudiciais ao paciente. Para dispositivos implantaveis, o
crescimento do tecido em torno do dispositivo e a formacdo de uma nova intima sobre a
regido de contato do material devem ser considerados. Segundo Didishein e Watson (1996),
as consideracdes a serem feitas sdo: os processos de coagulacdo e fibrindlise (Figura 10), bem
como a ativag@o do sistema imunologico; formagdo de trombos ou coagulos sanguineos sobre
a superficie do material; coagulos que sdo liberados da superficie e vdo para o sistema
circulatorio, bloqueando vasos sangiiineos; ¢ danos em células sangiiineas que podem causar
redu¢do nos niveis de novas células sangiliineas e subseqiientes problemas clinicos. Para
dispositivos implantados, hiperplasia da intima ou um crescimento anormal do tecido intimo
perto ou sobre o dispositivo pode significar a reducdo do fluxo nos vasos sangiiineos (Dee et

al., 2003).

A utilizacdo de enxertos vasculares artificiais se faz necessaria quando a substituigdo
autdgena ndo € possivel. Para este procedimento normalmente se utiliza um tecido polimérico
(em inglés grafts) definido como Dacron. O Dacron ¢ utilizado para a substitui¢do de artérias
de médio e grande diametro (Figura 11) e apresenta resultados clinicos bons, entretanto
precisa passar por um pré-tratamento (pré-coagulacdo), antes do implante, que visa reduzir a
permeabilidade sangiliinea deste material. Outro material comumente utilizado ¢é o
politetrafluoretileno expandido (ePTFE) o qual exibe uma baixa tendéncia a formagdo de
trombose ¢ ndo precisa sofrer pré-tratamento (Dee et al., 2003). O ePTFE é quimicamente
inerte, tem um baixo coeficiente de atrito e pode ser utilizado em um amplo intervalo de
temperatura. E um material com elevada porosidade e alta durabilidade, além disso; ¢

hidrofobico e biocompativel.
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Figura 11: Tratamento cirurgico de um (a) aneurisma de aorta abdominal (Fonte: Peter Lin, Baylor
College of Medicine, Houston, Texas, USA) através da (b) substituicao da parede arterial por Dacron
(circulo) (Fonte: Andrew Mclrvine, Darwent Valley Hospital, Dartford, United Kingdom).

A substituicao de vasos sanguineos com diametros menores (didmetro interno menor do que 4
mm), como abaixo do joelho, por enxertos artificiais ¢ problemadtica, pois normalmente a
aplicacdo ¢ de longo tempo e a razdo superficie-volume ¢ relativamente alta, ou seja, tem-se
maior area de superficie, o que proporciona um aumento na atividade de coagulacdo (Dee et
al., 2003).

Em pacientes com risco cirurgico elevado, a indicagdo ¢ de procedimento endoluminal, o qual
consiste com o auxilio de um cateter, inserir a endoprotese através da artéria femoral ou iliaca
até a regido arterial danificada, expandindo a endoprotese. Para endoproteses auto-expansiveis
(stent grafts) sdo utilizadas estruturas metalicas, definidas como stents e produzidas a partir de
fios da lide NiTi, revestidas com filme polimérico (graft), normalmente ePTFE. A

compatibilidade sangiiinea de stents de NiTi também precisa ser estudada.
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Segundo Thierry et al. (2002), NiTi exibe uma trombogenicidade menor do que aco
inoxidavel (Figura 12). A adsorcdo de proteinas depende da energia de superficie, do
potencial e da topografia do material (Nygren et al., 1997) e a composi¢do da superficie do
stent ¢ um fator que pode induzir a formacdo de trombos apds implante. Analise superficial
indica que a superficie de stents de ago inoxidavel é composta principalmente por um 6xido
rico em cromo ¢ ferro. A superficie de stents de NiTi ¢ composta basicamente por 6xido de
titanio (TiO,). A superficie rica em 6xido de titdnio dos stents de NiTi minimizam a formagao

de trombos ricos em fibrina e plaquetas. (Thierry ef al., 2002)

T2,

Figura 12: MEV de trombos aderidos em stents de (a) aco inoxidavel e (b) NiTi (Thierry et al. 2002).

Aumento 1500x.

O tipo de proteina que forma a primeira camada adsorvida na superficie do implante
influencia a interacdo das células sangiiineas com a superficie e determina a tendéncia a
trombose. O fibrogénio pode promover a adesdo e¢ a ativagdo das plaquetas enquanto a
albumina pode prevenir isso (Hanson et al., 1996). Quando o fribrogénio ¢ adsorvido sobre a
superficie do 6xido cristalino, o mesmo ¢ decomposto, o que resulta na ativacdo das plaquetas
(Nan et al., 1998). Armitage et al. (1999), observaram que superficies de NiTi polidas
mecanicamente ou eletropolidas ativam significativamente a formagao plaquetas, tendo assim
uma tendéncia em induzir a trombose. Tratamento térmico no intervalo de 400 a 600°C, para
fixar a forma de um dispositivo, reduz bastante a formacao de plaquetas, e assim, a tendéncia
de trombose. O interessante ¢ que o mesmo tratamento que melhora a resposta das plaquetas

resulta na deteriorag@o da resisténcia a corrosao da liga NiTi.
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2.3 EFEITO DO TRATAMENTO TERMICO SOBRE AS PROPRIEDADES DA LIGA
NiTi

As propriedades de superelasticidade e memoria de forma do NiTi sdo devidos a uma
transformacao entre uma fase de alta temperatura (austenita) e uma fase de baixa temperatura
(martensita). As propriedades finais do NiTi sdo dependentes das temperaturas nas quais estas

transformagoes de fase ocorrem no aquecimento ou resfriamento (Russel, 2001, p.2).

Segundo Russel (2001, p.2), a temperatura de transforma¢do com maior interesse € a
temperatura final austenitica (Ay), a qual representa a completa transformacgdo de fase no
aquecimento. As temperaturas de transformacao de fase sdo determinadas pela quantidade de
Ni e Ti na liga e sdo extremamente sensiveis a pequenas mudangas na composi¢do. Como
mostrado na Figura 13, uma alteragdo de 1% na quantidade de Ni ou Ti na liga resultara em

uma alteracdo de 100°C na temperatura de transformagao de fase.

Temperatura final austenitica (°C)
g

43 50 51
54) {55) {56)

Cuantidade de i - at % (wt %0)

Figura 13: Efeito da quantidade de Ni na temperatura de transformagao de fase Ay do NiTi. A regido

cinza representa a area que abrange NiTi superelastico (Russel, 2001, p.3).
2.3.1 Efeitos dos ciclos térmicos

A microscopia eletronica de transmissdo revela que discordancias sdo introduzidas durante
ciclos térmicos, como mostra a Figura 14:a. Com o aumento dos ciclos térmicos, aumenta

também a densidade de discordancias (Figura 14: b e ¢). O campo de tensdo formado por estas
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discordancias suprime a transformacdo martensitica. O aumento na diferenca de temperatura
(Ms-My) pode também ser explicada em termos de tensdes internas devido a estas
discordancias. A intensidade de tensdo interna diminui com a distancia das discordancias e,
assim, a temperatura de transformagéo efetiva difere de regido para regido do corpo de prova

(Miyazaki, 1990, p. 396-397).

a) Temperado

Figura 14: Microgafias eletronicas de transmissdo de mudancas da estrutura devido a ciclos térmicos
entre temperaturas abaixo de M; e acima de Ar em um liga Ti-49,8%Ni, a qual foi tratada a 1000°C
durante 60 minutos seguido por témpera em agua gelada. a) temperado (N = 1 ciclo), b) N =5 ciclos e

¢) N =100 ciclos (Miyazaki, 1990, p. 396-397).
2.3.2 Superficie dos fios de NiTi

A liga NiTi exibe diferentes comportamentos em relagdo a oxidacao em ar para temperaturas
abaixo e acima de 500°C. No intervalo de baixa temperatura, uma camada de TiO e niquel
metalico com estrutura ctbica de face centrada e hexagonal compacta ¢ formada e coberta por
uma camada de TiO, com NiTiO;. A camada 6xida ¢ homogénea e protetiva, sendo a taxa de
oxidacdo relativamente baixa. Para temperaturas acima de 600°C, é formada rutila na
interface ar-6xido e acima de 800°C ¢é formada uma camada contendo NiTiO;. A superficie
torna-se rugosa (600°C) e a camada de rutila da superficie tem uma estrutura porosa

claramente visivel (800°C) (Firstov, 2002).

Através de analises de fios de NiTi por espectroscopia de raios-X (XPS) constatou-se que a

concentragdo de Ni varia entre 1 e 15% em concentragdo atdmica. No Grafico 1 sdo
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apresentadas as concentragdes atdmicas dos maiores constituintes superficiais dos fios de

NiTi de diferentes fornecedores (Shabalovskaya et al., 2000).
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Grafico 1: Concentragdes atomicas dos maiores constituintes da camada superficial de fios de NiTi de

diferentes fabricantes obtidas através de XPS (Shabalovskaya et al., 2000).

A concentracdo de Ni extremamente alta na superficie (25%) ndo ¢ aceitavel para implantes
mesmo se a superficie estd no estado amorfo (Shabalovskaya, 2002). Para Shih et al. (2000) a
auséncia de defeitos cristalinos, como contornos de grio, particulas cristalinas e segregagéo
tornam o potencial de quebra do filme 6xido mais dificil. Estes importantes aspectos podem
prevenir a penetragdo de cloretos no metal quando os mesmos sdo submetidos a fluidos
biologicos. Segundo Firstov (2002), a concentragao de Ni tem um pico na interface ar-6xido e
um minimo na camada de 6xido para amostras oxidadas entre 300 e 600°C. A quantidade de
Ni detectada na superficie diminui com o aumento da temperatura de oxidagdo. Uma regido
livre de Ni foi encontrada na camada de o0xido para temperaturas de oxidagdo de 500°C e
600°C. O tratamento de oxidagdo da liga NiTi em ar para temperaturas proximas a 500°C
produzem uma camada oxida homogénea e livre de Ni o que ¢ favoravel para a boa

biocompatibilidade de implantes de NiTi.

Stents montados a partir de fios de NiTi com camada 6xida policristalina, foram atacados
quimicamente e entdo passivados para formag¢dao de uma camada oxida amorfa. Uma
excelente resisténcia a corrosdo do sfent metdlico com oOxido amorfo na superficie foi
demonstrada através de testes in vitro (Trépanier et al, 1998; Nan et al, 1998). Para

validagdo in vivo, Shih et al. (2000) compararam o comportamento & corrosdo de diferentes
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superficies oxidas de fios de NiTi através da aorta abdominal de cdes mongrel realizando
medidas de potencial de corrosdo e polarizagdo anoddica ciclica. Nenhuma quebra da camada
passiva foi detectada para fios com camada oOxida amorfa, enquanto fios com o6xido

policristalino mostraram defeitos em potenciais entre 200 ¢ 600 mV (Figura 15).

a)

<I
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Figura 15: Medidas de polarizagéo anddica ciclica de NiTi com 6xido policristalino ou amorfo na
superficie. Oxido policristalino: (a) potencial de transpassivagio entre 200 ¢ 600 mV e (b) corrosio
severa do fio por pites observado por MEV (x 50). Oxido amorfo: (c) ndo é observado potencial de

transpassivacdo durante o teste de polarizacao ciclica e (d) superficie limpa e lisa do fio observado por

MEYV (x 40). (E.or = potencial de corrosao e E, = potencial de transpassivacao) (Shih et al. 2000).

Devido a diferenca de composicdo quimica, a linha base do potencial de corrosao para o fio
de NiTi com superficie 6xida amorfa foi de aproximadamente -333+70 mV, enquanto que
para fios com superficie 6xida policristalina, o potencial de corrosdo foi de -30+50 mV (Shih

et al., 2000). As curvas obtidas nos experimentos realizados por Shih e seus colaboradores,

sdo apresentadas na Figura 16.
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Figura 16: Mudanca no potencial de corrosdo de fios de NiTi com (a) filme 6xido policristalino e (b)
com filme 6xido amorfo. As setas indicam possiveis pontos de corrosdo por crévice ou pite. (Shih et

al,.2000).
2.4 PROPRIEDADES MECANICAS DA LIGA NiTi

Para aplicagdes de biomateriais na area ortopédica, as duas propriedades de maior importancia
sd0 resisténcia mecdnica e reatividade quimica. Existem basicamente duas exigéncias
mecanicas para o material e o projeto do implante. A tensdo de servigo deve ser seguramente
abaixo da tensdo de escoamento do material e, sob carregamentos ciclicos, a tensdo de servigo

deve ser abaixo do limite de fadiga (Ryhéinen, 1999, p.28).

O material exibe comportamento elastico até que uma tensdo suficiente ¢ aplicada para
alcancar a tensdo de escoamento, ponto no qual ocorre deformagdo permanente. No intervalo
elastico, a razdo tensdo-deformacdo determina o modulo elastico. O metal quebra quando a

tensdo excede a maxima resisténcia a tracdo, como apresentado na Figura 17 (Ryhénen, 1999,

p-29).
Alguns valores de propriedades mecanicas sao apresentados na Tabela 2.

A estabilidade da martensita a baixa temperatura acomoda grande nivel de deformacao,
normalmente superior a 8% para baixas tensdes via mecanismo de deformacgdo envolvendo
rearranjo dos atomos na fase martensitica. A relagdo tensdo-deformacdo ¢ assimétrica, e sob
compressdo existe um rapido endurecimento e o material se torna muito mais dificil de
deformar que sob tensdo trativa. A austenita estdvel a alta temperatura deforma por um
processo elastico-plastico com uma tensdo de escoamento varias vezes maior que a martensita

(Holtz et al., 1999).
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Figura 17: Representagdo esquematica do comportamento tensdo-deformacdo de um implante comum

Stents devem ser projetados para que fraturas mecanicas sejam evitadas. Trincas sempre
existem em materiais, e os componentes devem ser tolerantes a sua presenca. Fraturas
mecanicas podem ser prevenidas através de projetos nos quais se preveja a presencga das

trincas aplicando-se conceitos de fator de seguranca. Esta aproximagdo € particularmente

Deformagdo

>

(Ryhinen, 1999, p.29).

relevante para stents. (McKelvey et al., 1998)
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Tabela 2: Principais propriedades mecénicas do NiTi comparadas com as de outros materiais.

NiTi
Acgo Inox | Titanio Ti-6Al1-4V
Austenita | Martensita
Tensio maxima
800 — 1500 | 103—-1100 | 483 -1850 | 540—-740 | 920-1140
(MPa)
Tensdo de
100 — 800 50 —-300 190 — 1213 390 830-1070
escoamento (MPa)
Moédulo de
70-110 21-69 190 — 200 105-110 100110
Elasticidade (GPa)
Elongacao a Fratura Acima de
1-20 12 -40 16 8
(%) 60

Fonte: Ryhénen, 1999, p.28.

Entretanto, apesar da necessidade 6bvia de aproximagdes para uma perspectiva de engenharia,

fatores de seguranca, t€m sido raramente empregados na industria biomédica até aqui; um
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exemplo que é conhecido ¢ o de valvulas para o coragdo feitas de carbono pirolitico, onde
dados de tamanho critico de trinca, vida em fadiga e tenacidade a fratura t€m sido
incorporados no projeto e fabricagdo de valvulas (Ritchie, 1996). Fator de seguranga tem sido
efetivamente usado em outras industrias, como por exemplo, em tecnologias aeroespaciais,
para estimar carga e tamanho critico de trinca, que s@o combinacdes essenciais para o

prognostico da vida mecanica de um componente (McKelvey et al., 1998).
2.4.1 Comportamento da liga NiTi sob tracio

Como a maioria das ligas com memoria de forma, a liga NiTi apresenta algumas diferengas
no comportamento mecanico dependendo das condi¢des nas quais € testada, na fase
martensitica ou austenitica. A curva tensdo-deformacdo da martensita pode ser dividida em 3

regidoes bem definidas (Melton, 1990, p. 24). Essas regides sdo apresentadas na Figura 18.
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Figura 18: Deformacdo de uma barra de NiTi sob tensdo para varias deformagdes e subseqiiente

descarregamento (Liu, 1999, p. 681).

Na Figura 18, as deformagdes foram escolhidas para ser (1) uma deformacdo no inicio do
patamar de tensdo (~1,2%); (2) no meio do patamar de tensdo (~4%); (3) um pouco acima do
fim do patamar de tensdo (~6%) e, (4) 12% na regido III. As microestruturas geradas por

essas deformagdes sdo apresentadas na Figura 19.
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Figura 19: Micrografias de uma barra de NiTi apds deformagéo de a)1,2%, b) 4%, c) 6% e d) 12%,
correspondente as deformagdes da Figura 18 (Liu, 1999, p. 683).

O patamar inicial é resultado do crescimento da tensdo induzida na orientagdo de uma
martensita em relacdo a uma adjacente orientada desfavoravelmente; este processo ocorre
pelo mecanismo de maclagdo. Para altas tensdes existe uma segunda regido a qual €
geralmente linear, ndo puramente elastica. Acredita-se que o mecanismo de deformagdo neste
estagio ¢ uma mistura de deformacgdo eldstica da martensita maclada juntamente com a
formag¢do de martensitas com novas orientagdes, as quais se intercedem com aquelas ja

existentes, ¢ que necessitam de um calor adicional para recuperar a deformagdo (Melton,
1990, p. 24).

A transi¢do para a terceira regido ¢ resultado da deformacdo pléstica irreversivel, como no
caso do escoamento de todos os metais convencionais. Assim, a quantidade méaxima de
deformagdo possivel, para se ter memoria de forma mecanica ou térmica, ¢ até o final do
estagio II. Se uma maior deformacdo ¢ usada, entdo o processo de deformagdo martensitica
reversivel e as discordancias resultantes do escoamento plastico interagem e a memoria

diminui (Melton, 1990, p. 24).
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2.4.2 Comportamento da liga NiTi sob fadiga

Segundo McKelvey et al. (1998), através da termodindmica e de transformacdes de fase, o
efeito de memodria de forma e a superelasticidade t€m sido largamente estudados. No
momento, existem poucos dados na literatura os quais descrevem a propaga¢do de trincas em
ligas de NiTi sob carregamento continuo ou ciclico. Além disso, nenhum destes estudos

caracteriza o modo de fadiga de NiTi superelastico.

Perdersen et al. (1993), mediram uma deformacdo diametral média de 6% na aorta proximal
para uma pressdo diferencial de 100 mmHg. Entdo, um dispositivo implantado estara exposto
a deformagdes pulsateis tdo altas quanto 6%. Muitos produtos de NiTi sdo testados sob
condi¢cdes pulsateis aceleradas o que permite observagdes periodicas para assegurar que o

dispositivo ndo rompeu.

Quando um fio ¢ submetido a uma tensdo de tor¢ao, a regido central ¢ a parte elastica e a
regido transformada expande da area superficial para a parte central de acordo com o aumento
da torcdo. Na superficie, a transformacao de fase romboédrica (TFR) ocorre primeiro e, em
seguida, a transformagdo martensitica (TM) ocorre com o aumento da curvatura da torcdo
(Figura 20). O elemento na area superficial ¢ submetido a tensdo trativa e compressiva

ocorrendo a transformagao ciclica (Tobushi et al., 1997).

Regido transformada em faze romboédrica

Fegido eldstica da fase austenitica

Regido transformada em fase martensitica

Regido eldstica da fase romboédrica

Regido transformada em fase romboédiica

Fegiio eldstica da fase austenitica

Figura 20: Distribuicdo da tensdo de um fio sob tor¢do (Tobushi et al., 1997).
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No caso de testes de fadiga em agua, a temperatura do fio se mantém constante, e a tensdo de

escoamento ndo ¢ alterada (Tobushi et al., 1997).

Durante o processo de dobramento em ar, a temperatura do fio aumenta. O aumento da
temperatura ¢ proporcional a amplitude de deformacdo e a velocidade de rotacdo, dessa
forma, a vida em fadiga diminui devido a esse aumento de temperatura. Para uma amplitude
de deformacdo que estd na regido de transformagdo martensitica, a vida em fadiga ao ar ¢
menor do que em agua. Se a amplitude de deformacdo esta na regido de transformagao de fase

romboédrica, a vida em fadiga aumenta para 10 ciclos. (Tobushi ez al., 1997, p.41)

Kim et al. (1997, p.473-4), testaram fios de Ti — 50,9 % at. Ni trabalhado a frio e envelhecido
em um equipamento de flexdo rotacional. Os corpos de prova foram fixados em uma forma
fletida com um raio de curvatura que induziu a deformagao desejada na superficie do corpo de
prova para temperaturas especificas acima e abaixo de As. A Figura 21 mostra a amplitude de

deformacdo (¢,) versus o nimero de rotagdes para a fratura (Ny) para diferentes temperaturas.
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Figura 21: Curva da amplitude de deformagio (€,) versus vida em fadiga (Ng) de fios de Ti — 50,9 at.%

Ni, com 1 mm de diametro, testado por fadiga em condigdo superelastica para varias temperaturas

(Kim et al., 1997, p. 476).

Kim et al., (1997, p. 474), estudaram cuidadosamente os detalhes da curva tensdo—
deformagdo para entender o mecanismo fundamental que influencia o comportamento da
fadiga e para dar embasamento para as diferengas observadas na Figura 22. Kim et al.

mediram o limite de tensdo proporcional (O pr> e a tensdo critica para induzir a transformacao
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martensitica (Oy). Abaixo do limite proporcional de deformagdo (¢,.) existe deformagdo
elastica pura; entretanto, entre ¢, e o limite eldstico de deformagdo (c.) existe uma

deformagdo elastica por maclagdo e transformacao induzida por tenséo (Figura 22).
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Figura 22: Curva tensdo versus deformacao mostrando a deformagéo superelastica (Adaptado de Kim

etal., 1997, p. 475).

Acima de Ay, a deformagdo ocorre por martensita induzida por tensdo. Entre As e Ay, a
deformagdo ocorre parcialmente por martensita induzida por tensdo e parcialmente por
maclagdo de martensita. Testando logo abaixo de A, da-se origem somente a maclagdo da

martensita (Pelton ef al., 2000, p. 116).

Eggeler et al. (2003) discutem alguns casos de fadiga em NiTi e verificam que a
microestrutura ¢ importante para governar a estabilidade da histerese da tensdo-deformagao
durante carregamento por fadiga com deformagao controlada e a ocorréncia da transformacao
de fase durante a deformagdo. A fadiga funcional esta associada a um aumento da deformagéo
residual (com componentes plasticos e pseudoplasticos) o que corresponde a uma
transformagdo reversa incompleta. Além disso, ¢ demonstrado que a fadiga estrutural de ligas
com memoria de forma pseudo-elasticas ¢ governada pela iniciacdo e crescimento de trincas
superficiais. Estas ligas sao tolerantes a falha porque a transformagdo induzida por tensdo
limita a tensdo, e a sua intensidade € o fator que conduz o crescimento da trinca. Na Figura 23
¢ apresentada a superficie de ruptura de fios de NiTi, obtida por MEV, e desenhos
esquematicos da regido de inicio da trinca e da direcdo de crescimento de uma trinca em um
corpo de prova na forma de fio (com um didmetro de 1,4 mm e submetido a um raio de

curvatura de 40 mm — que corresponde a uma deformagdo de 1,75%). O fio de NiTi foi
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submetido a fadiga por torgdo rotacional a uma velocidade de 200 rpm apresentando falha

apos 1283 ciclos.

Figura 23: Superficie de ruptura, localizag@o do inicio da trinca e dire¢do do crescimento da trinca em
um corpo de prova na forma de fio (com um didmetro de 1,4 mm e submetido a um raio de curvatura
de 40 mm) submetido a uma velocidade rotacional de 200 rpm e falhou ap6s 1283 ciclos: (a)
micrografia por MEV com baixo aumento — visualizagdo completa da superficie de fratura; (b)
desenho esquematico para identificar a regido de inicio da trinca (CS) indicando as dire¢des do
crescimento da trinca (setas iniciam em CS); (¢) figura tridimensional esquematica da direggo de
propagagdo da trinca na regido submetida a trag@o do ciclo de fadiga por tor¢ao rotacional (Eggeler et

al., 2003).

Segundo as Normas ISO 25539-1:2003 (E) — Cardiovascular Implants — Endovascular
devices: Part 1: Endovascular Protheses ¢ prEN 14299 — Non active surgical implants —
particular requirements for cardiac and vascular implants — specific requirements for arterial
stents, sao determinados 380 milhdes de ciclos para fadiga de sistemas endovasculares, o que

corresponde a um tempo de vida de 10 anos para endoproteses.



29

2.5 RESISTENCIA A CORROSAO DA LIGA NiTi
2.5.1 Defini¢oes
2.5.1.1 Corrosao

Segundo Payer et al. (1980), corrosdo ¢ o resultado destrutivo da reacdo quimica entre um
metal ou liga metdlica e seu ambiente. A mesma quantidade de energia necessaria para extrair

metais dos seus minerais ¢ emitida durante as reagcdes quimicas que produzem a corrosao.

Quase todos os processos de corrosdo metalica envolvem transferéncia de cargas eletronicas
em solugdes aquosas. As reacdes eletroquimicas envolvem reacdes anodicas e catodicas. Nas
reacOes anddicas, ocorre a liberagdo de elétrons, enquanto nas reagdes catodicas, os elétrons
sdo consumidos. As reacdes envolvendo transferéncia ou consumo de cargas sdo apresentadas
na Figura 24. Os elétrons liberados pela dissolugao do metal, migram para a superficie de

interface com o meio, reagindo com H' em solugdo para formar H, (Jones, 1992).

Metal M| Solugdo HCI

Figura 24: Dissolu¢do do metal M, liberando ion metalico M?*" na solugio e elétrons (¢’) no metal, os

quais sdo consumidos pela redugio de H' em H, (Jones, 1992).
2.5.1.2 Polarizagao

A velocidade de uma reagdo eletroquimica € limitada por varios fatores quimicos e fisicos.
Conseqiientemente, uma reacdo eletroquimica ¢ dita polarizada ou retardada segundo esses

fatores (Fontana, 1986).
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A polarizacdo por ativacdo se refere a um processo eletroquimico que ¢ controlado por uma
seqiiéncia de reacdes na interface metal-eletrolito. As espécies sdo inicialmente adsorvidas na
superficie do metal. Em seguida, ocorre a transferéncia de elétrons resultando na reducgdo das
espécies. Os atomos de hidrogénio se combinam para formar uma bolha de gas hidrogénio. A
polarizacdo por concentracdo se refere as reacdes eletroquimicas que sdo controladas pela
difusdo no eletrélito. A quantidade de ions hidrogénio, neste caso, € pequena, ¢ a taxa de
reducdo ¢ controlada pela difusdo dos ions hidrogénio na superficie do material. Usualmente,
polarizagdo por ativagdo € o fator de controle durante a corrosdo em meio contendo alta
concentracdo de espécies ativas (solugdes acidas concentradas). Polarizacdo por concentragio
geralmente predomina quando a concentragdo das espécies reduziveis ¢ pequena (acidos
diluidos ou solu¢des salinas aeradas). Na maioria das vezes, polarizacdo por concentragdo
durante a dissolucdo do metal ¢ usualmente pequena e pode ser desconsiderada; sendo

importante nas reagdes de reducdo (Fontana, 1986).
2.5.1.3 Passivacao

Em muitos metais, incluindo ferro, niquel, cromo, titanio e cobalto, a velocidade de corrosdo
diminui acima de um potencial critico E,, como apresentado na Figura 25. Esta resisténcia a
corrosdo acima de E,, apesar de uma elevada forca motriz para a corrosdo (elevada
polarizag¢do anddica) € definida como passividade. Abaixo de E, a liga corréi a uma elevada
taxa. Taxas de corrosio passiva sdo baixas; 10 a 10° vezes menores do que a velocidade de
corrosao no estado ativo. Passivacdo € causada pela formacdo de uma fina e protetiva camada
de oxido hidratado que atua como uma barreira para a reagdo anodica de dissolucao (Jones,

1992).

A regido A na Figura 25 ¢ a regido ativa na qual o corpo de prova corr6i quando o potencial
aplicado vai se tornando mais positivo. Em B, o aumento da taxa de corrosdo ¢ substituido
pelo inicio do processo de passivacdo. A perda da reatividade quimica sob certas condi¢des
ambientais, ¢ provavelmente devido a formacdo de um filme sobre a superficie do metal,
definido como passivagao do corpo de prova. Na regido C, a corrente reduz rapidamente com
a formag@o do filme passivo sobre o corpo de prova, seguido pelo aumento de potencial na
regido D. O filme passivo comega a ser danificado na regido E, definida como regido

transpassiva (Princeton, 2005).
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Figura 25: Corrosdo caracteristica de um metal passivo-ativo em func¢io do potencial de oxidagao

(Fontana, 1986).

A curva apresentada na Figura 25 pode gerar informag¢des como a habilidade do material
passivar espontaneamente em um meio particular, potencial no qual o material deixa de ser

passivo (potencial de transpassivacdo) e taxa de corrosdo na regido passiva (Princeton, 2005).

O comportamento de um metal que ndo apresenta caracteristica de passivacdo ¢ apresentado
na Figura 26. Nota-se que, com o aumento do potencial de oxidag@o da solucdo eletrolitica, ha
o aumento da taxa de corrosdo do material. O potencial da solucdo € controlado pelo potencial

de oxidagao e pela concentragdo dos reagentes (Fontana, 1986).

() #— Poiencial —» (3)

110 10?2 10° & 10® 10° 107
Taxa de corros3o

Figura 26: Taxa de corrosdo de um metal em func¢do do potencial de oxidacdo (Fontana, 1986).

A corrosdo de metais em solu¢do aquosa surge via um mecanismo eletroquimico. Diferentes
metais tém diferentes taxas de corrosdo. Quanto mais nobre o metal, menor é tendéncia a

corrosao. Todos os metais t€m toxicidade intrinseca para células. A resisténcia a corrosdo de
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uma liga ou a toxicidade de um metal sdo os fatores que definem a biocompatibilidade do

material (Ryhénen, 1999, p.31).
2.5.2 Medidas experimentais de corrosio
2.5.2.1 Potencial de corrosao

O potencial da superficie de um metal (M) é medido com um voltimetro (V) em relagdo a um
eletrodo de referéncia (REF) em uma célula simples apresentada na Figura 27. Utilizando
zinco (Zn) como exemplo de M em uma solugdo acida, reacdes anddicas e catodicas ocorrem

na superficie simultaneamente (como apresentado na Figura 24);

Zn=27n"" +2e"
20" +2¢ =H,

O potencial de célula medido na Figura 27 ¢ chamado de potencial misto ou potencial de
corrosdo, Ecor. O Ecor € uma combinagdo de duas ou mais reacdes de meia célula (reagéo
catddica + reagdo anddica), as quais sdao induzidas (polarizacdo) dos seus potenciais de
equilibrio para o potencial de corrosao E.. (Jones, 1992) e pode ser definido como o
potencial no qual a velocidade da reacdo de oxidacdo ¢ igual & velocidade da reagdo de

redugdo (Princeton, 2005).

(W)
[REF
J_'_'_'_'__\_\_\_\_\_\_\_\_‘_‘—\—\_

Solugdo

Figura 27: Célula simples para medi¢do do potencial de corrosdo (Jones, 1992).

O potencial de um eletrodo deve ser reportado em termos de uma referéncia secundaria, ou
um valor deve ser calculado em termos do eletrodo padrao de hidrogénio (SHE). O eletrodo

de calomelano saturado (ECS) ¢ o eletrodo secundério mais utilizado em laboratorio. Ele
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consiste em cloreto de mercurio (I) (Hg,Cl,) misturado em uma pasta de mercurio sobre um
reservatorio de mercurio liquido em contato com uma solugdo de cloreto de potassio (KCl)
saturada. O contato elétrico ¢ feito via um fio de platina inerte imerso no mercdrio. A
constru¢do desse eletrodo é apresentada na Figura 28. Na Tabela 3 sdo apresentados os

valores de potenciais de diferentes eletrodos versus SHE (Jones, 1992).

Fio de conexdo

L J

Solugdo de ECl

Calomelane e mercinio

= o
Yy

Tampio poroso

\'/—b Capilar poroso

Figura 28: Construg@o comercial de um eletrodo de calomelano saturado (Jones, 1992).

Tabela 3: Valores de potenciais de diferentes eletrodos versus SHE.

Nome Reacao de meia célula Potencial (mV) x SHE
Sulfato mercurio-mercuroso | HgSO,4 + 2¢” =2Hg + SO42' +615

Sulfato cobre-cobre CuSO4 +2e =2Cu+ SO42' +318
Calomelano saturado Hg,Cl, + 2" =2Hg + 2CI" +241

Cloreto prata-prata (saturado) |AgCl+e =Ag+ CI +222
Hidrogénio padrio 2H' +2¢ =H, 0

2.5.2.2 Polarizacgdo eletroquimica

Muitos fendmenos de corrosdo podem ser explicados em termos de reagdes eletroquimicas.

Medidas que relacionam corrente e potencial sob condi¢des controladas podem fornecer
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informacdes sobre taxa de corrosdo, recobrimentos e filmes, passividade e tendéncia a
corrosao por pites. Polarizacdo anddica potenciodindmica ¢ a caracterizagdo de um corpo de
prova metalico através da relacdo entre corrente e potencial. O potencial do corpo de prova é
varrido lentamente em dire¢do aos valores positivos e atua como &nodo, corroendo ou
formando uma camada 6xida na superficie. InvestigagOes sobre as tendéncias de passivacao e
seus efeitos de inibigao ou oxida¢ao podem ser facilmente realizadas através desta técnica

(Princeton, 2005).

Quando um metal é imerso em um meio corrosivo, ocorrem processos de oxidacdo e redugdo
na sua superficie. Tipicamente o corpo de prova oxida (corr6i) e o meio (solvente) é reduzido.
Potenciais mais negativos que E.r ddo origem a correntes catddicas, enquanto potenciais
mais positivos que E¢o originam correntes anodicas, as quais sdo responsaveis pelo processo
de corrosdo. O grafico da polarizagdo potenciodindmica ¢ apresentado em termos do
logaritmo da corrente (abscissa) em funcdo do potencial aplicado (ordenada) (Figura 25)

(Princeton, 2005).

Medidas de polarizacdo potenciodindmica sdo importantes para identificar rapidamente
combinagdes ideais entre materiais e ambientes, € prever como um material ird se comportar
quando exposto a um meio particular, além de indicar a capacidade do corpo de prova em se

proteger de um ataque agressivo do ambiente liquido (Princeton, 2005).
2.5.3 Comportamento da liga NiTi em meio biologico

Fluidos corporais consistem em uma solugdo aerada contendo 0,9% de NaCl, com uma menor
quantidade de outros sais € compostos orgénicos. A elevada acidez (alta quantidade de ions
hidrogénio, pH<7) de certos fluidos corporais ¢ especialmente hostil para implantes
metalicos. A acidez pode aumentar nas areas adjacentes ao implante devido a resposta
inflamatoria dos tecidos vizinhos e a formagdo de peroxido de hidrogénio e espécies reativas

de oxigénio e hidrogénio (Shabalovskaya, 2002).

Ap6s implante, o metal € cercado por varios ions, proteinas e células, os quais modificam as
reacdes de corrosdo. Todos os implantes metalicos corroem no corpo humano (Williams et
al., 1996). Elevadas concentragdes de metal sdo freqiientemente medidas em 6rgdos distantes.
Isto acontece devido a ionizagdo, mas também as células responsaveis pela fagocitose as quais

circundam pequenas particulas de metais ou de 6xidos metalicos (Ryhénen, 1999, p.31).
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NiTi é um material muito atrativo para terapias minimamente invasivas ja que possui boa
biocompatibilidade e propriedades mecanicas Unicas (Duerig ef al., 1996). Varios estudos tém
demonstrado a boa resisténcia a corrosdo e biocompatibilidade do NiTi, mas a alta
quantidade de Ni na liga (55% em peso) e sua possivel dissolugdo por corrosdo ainda
provocam algumas discussdes (Shabalovskaya, 1997). Tecidos no corpo humano contém
agua, oxigénio dissolvido, proteinas, e varios ions, como cloretos e hidroxidos, o que
representa um ambiente agressivo para os metais e ligas usados em implantes (Shrier et al.,
1995 e Park et al., 1992). Enquanto grandes implantes ortopédicos quase ndo perdem
integridade mecanica devido a fadiga por corrosdo, aplicagdes minimamente invasivas
pequenas e com geometria complexa, podem ser susceptiveis a fratura devido a corrosdo

assistida mecanicamente (Venugopalan et al., 2000).

NiTi, TisAlsV e ligas de Ti possuem uma boa resisténcia a corrosdo com baixas correntes
passivas e elevados potenciais de transpassivacao, ligas a base de Ni apresentam uma corrente
passiva 1000 vezes maior. A baixa corrente passiva do NiTi e das ligas a base de Ti indicam
uma velocidade de corrosdo inferior e conseqiientemente uma menor perda de ions do metal
para o eletrolito ou o meio biologico (Breme, 1989). Isto é muito importante para a

biocompatibilidade de qualquer liga (Hidelbrand, 1998; Buchner, 1980).

Cissé et al. (2002), realizaram alguns estudos em relagdo ao comportamento da camada
superficial da liga NiTi para diferentes tratamentos superficiais. A superficie de amostras
tratadas termicamente foi modificada por polimento mecéanico (PM), eletropolimento (EP), e
eletropolimento seguido de passiva¢ao quimica (PQ), além de amostras tratadas termicamente
adquirindo 6xido cor palha (OP) e azulado (OA). A espessura da camada de o6xido de
diferentes amostras aumenta na seguinte ordem: PQ < EP < PM < OA < OP. Por outro lado,
para eletrodos tratados nas mesmas condi¢des, o valor médio do potencial de transpassivagao
diminui na seguinte ordem: OA > PM > PQ > EP > OP, enquanto a densidade de corrente e a

taxa de corrosdo aumentam na seguinte ordem: PQ < OP < EP < OA <PM.

Algumas formas de corrosdo sdo tipicas em implantes. Corrosdao localizada em pequenos
pontos ¢ chamada de corrosdo por pites. Corrosdo galvanica pode ocorrer quando metais
diferentes sdo usados e permanecem em contato. O metal menos nobre se torna anddico e
corr6i. Corrosdo por desgaste ocorre quando existe movimento entre dois metais fazendo com

que a camada passiva seja quebrada (Brown, 1987).
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A maioria das aplicacdes minimamente invasivas estdo susceptiveis a danos na superficie
durante a sua manipulagdo. A descontinuidade da camada superficial passiva pode aumentar a
corrosdo. A corrosdo galvanica pode ocorrer quando metais diferentes sdo colocados em
contato com NiTi. Um exemplo ¢ o uso de marcas de metal nobre sobre dispositivos de aco

inoxidavel ou NiTi, para aumentar a radiopacidade (Venugopalan et al., 2000).

A superficie do NiTi consiste em grande quantidade de oxido de titdnio (TiO;), menores
quantidades de 6xidos de niquel (NiO e Ni,O3) e niquel metalico e, NiTi constitui a camada
interna (Hanawa, 1991). A espessura da camada de 6xido varia entre 2-20 nm. Dependendo
do método de preparacdo, a superficie quimica e a quantidade de Ni podem variar em grande
proporcao (Trigwell ef al., 1997). A superficie de NiTi ndo tratada ¢ na sua maioria composta
por oxigénio, carbono e 6Oxido de titdnio com resquicios de Ni, o qual dissolve mais

facilmente do que titdnio porque seu 6xido € menos estavel (Oshida et al., 1992).

Titanio puro e algumas de suas ligas sdo considerados os materiais mais biocompativeis
(Albrektsson et al.,1981). A boa biocompatibilidade ¢ devido a estabilidade da camada de
oxido de titanio. Durante o implante, a camada de 6xido formada sobre um dispositivo de
titanio cresce e agrega minerais e outros constituintes dos fluidos do organismo, e essas
reagdes causam remodelamento da superficie. O filme de 6xido superficial de implantes
consiste de duas camadas, fosfato de célcio e 6xido de titanio, ou seja, um filme de fosfato e
calcio sobre um filme 6xido passivo. A boa biocompatibilidade da liga NiTi e outras ligas de
Ti se deve ao filme de fosfato de célcio, enquanto a resisténcia a corrosdo ¢ adquirida devido

ao filme de 6xido passivo (Hanawa et al., 1991).

Existem numerosos fatores que afetam a corrosdo metalica. Porosidade e rugosidades
aumentam a area superficial do implante passivel de reagir. As areas carregadas do implante
sdo mais sensiveis do que as areas sem carregamento mecanico (Krueger, 1983). A estrutura,
composi¢do e espessura da camada passiva sdo largamente dependentes do metal e do
ambiente. Metais contendo varios elementos, como defeitos de rede, impurezas e
contaminantes, podem afetar as reacdes de corrosdo. Os diferentes tratamentos térmicos e
processos de conformagdo do material mudam o tamanho de grio e o estado de energia do

metal e causa heterogeneidade na superficie (Poehler, 1983).

O corpo humano é um ambiente agressivo porque contém muitos sais. Quando os ions

metalicos sdo dissolvidos de pontos onde a camada de 6xido ndo estd completamente
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desenvolvida, ¢ formado um hidroxido metalico. Este ¢ imediatamente envolvido por
moléculas de agua e entdo atacam a camada passiva. Quando existem ions cloreto, como no
plasma humano, esses substituem as moléculas de agua da camada passiva. Se a camada
passiva ndo estd completamente desenvolvida, os ions metalicos dissolvidos formam um
complexo com cloreto, o qual é dissolvido nos fluidos do corpo (Williams et al., 1996).
Quando o filme passivo quebra localmente, a area anoddica formada é muito pequena ¢ ¢é
cercada por uma darea catdodica muito grande. Isto pode causar uma corrosdo local muito

rapida e uma inesperada destrui¢do do material (Kruger, 1983).

Pites sdo a forma mais comum de corrosdo em sfents intraluminais de NiTi (Figura 29). A
velocidade de penetragdo de um pite é aproximadamente 0,0046 cm/ano. A analise dos
produtos de corrosdo em torno do pite indicou a presencga de compostos de Ti, provavelmente

um 6xido (Cragg et al., 1993).

Figura 29: 1- MEV de um segmento de um fio de NiTi de uma endoprotese explantada apds 16 meses
de implante, mostrando multiplos pites de varios tamanhos. 2 — Exemplo de uma cratera formada
irregularmente apds 21 meses apds implante. 3 — Fio de NiTi apds 34 meses de implante com grandes
defeitos, mostrando trincas e tor¢des no eixo do fio. Pites adjacentes e crateras com formas irregulares

podem ser vistos. 4 — Fio de NiTi completamente desintegrado (Heintz ez al. 2001).
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A perda de Ni durante a corrosdao do NiTi € de importante conhecimento para o seu uso como
material para implante, por isso, varios estudos tém medido este valor. Barret e al. (1993) e
Bishara et al. (1993) mediram a perda de Ni de fios ortodonticos de NiTi em saliva in vitro e
constataram que a perda de componentes do NiTi ¢ em média de 13,05 pg/dia. Este valor esta
abaixo da média de ingestao de 200 a 300 pg/dia. Um estudo comparativo de uma cultura
celular in vitro mediu a perda de Ni do NiTi e do acgo inoxidavel 3161 em um meio de cultura
celular com fibroblastos e osteoblastos. Os niveis de Ni foram maiores no NiTi no primeiro
dia e diminuiu rapidamente em funcdo do tempo atingindo quantidades semelhantes ao aco
em 8 dias (Ryhédnen, 1997). No estudo realizado por Cissé et al. (2002), foi constatado que o
nivel de ions de Ni que deixam a amostra em imersao superior a 25 dias foi de 0,002 pg/dia
para amostras com coloracdo palha da camada de 6xido. Este nivel de Ni ¢ desprezivel

comparado com a ingestdo diaria de Ni em uma dieta normal.
Para proteger a liga NiTi da corrosdo sdo empregados alguns tratamentos superficiais.

v Recobrimento da liga NiTi com nitreto de titdnio (Endo et al., 1994);

v" Recobrimento com polimerizagdo por plasma de tetrafluoretileno (PPTFE)

(Villermaux et al., 1996);

v" Adigdo de cobre para aumentar o potencial de repassivagdo da liga NiTi (Wen et al.

1997);

v’ Tratamento superficial da liga NiTi por laser (Villermaux et al., 1996).

Em um estudo realizado por Trepanier et al. (1998), os efeitos sobre a resisténcia a corrosao e
as caracteristicas do eletropolimento, tratamento térmico, e passivacdo com acido nitrico
foram estudados. Os resultados mostram que todos esses tratamentos melhoram a resisténcia a
corrosdo da liga. Este melhoramento foi atribuido a remoc¢do da camada de 6xido nativa
plasticamente deformada e a sua substitui¢cao por uma camada de 6xido nova e mais uniforme.
A uniformidade da camada de 6xido, mais do que a sua espessura e composi¢cdo ¢ o fator

predominante para melhorar a resisténcia a corrosao.

Aco inoxidavel, titdnio e ligas cromo-cobalto tém sido utilizados para aplicagdes em
implantes. Pelo menos parte desse sucesso tem sido atribuida a natureza estavel de seus
respectivos filmes 6xidos. Esta estabilidade estd relacionada a elevada afinidade que alguns

dos seus constituintes elementares, em particular o cromo e o titanio, t€ém pelo oxigénio. Este
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processo de oxidagdo preferencial tem sido explorado como o principal meio para melhorar a
resisténcia a corrosdo. Tratamentos quimicos usando uma substancia oxidante, como acido
nitrico, sdo os mais comumente usados, particularmente para acos inoxidaveis e ligas cromo-
cobalto, mas também para ligas de titanio. Melhoras na resisténcia a corrosdo tém sido
conseguidas para fios de NiTi tratados termicamente antes da passivacdo. Os potenciais de
transpassivacao, para fios, foi aumentado para 600 a 1000mV. Mudangas subitas na quimica
da liga, trabalho a frio ou a alteracdo da quantidade de impurezas podem ser suficientes para
causar variacdes nos parametros de passivagdo. Os beneficios do tratamento de passivacgdo
tém sido demonstrados para stents feitos do mesmo material e processados de uma maneira
similar. O melhoramento é menos expressivo do que para fios, em torno de 200 a 600mV.
Conformacéo do fio, para dar forma ao stent, envolve elevada deformacao plastica localizada.
Estas areas devem ser mais susceptiveis a corrosao, além de desenvolver uma estrutura 6xida
diferente. A camada oxida ¢ formada principalmente por TiO,, com algum NiO. Existe um
enriquecimento de Ni e NiO na interface com o volume de material (Brien et al, 2002).
Wever (1998) demonstrou que existe reducdo na liberagdo de Ni como um resultado da
passivagdo e isto pode ser um beneficio futuro em termos de biocompatibilidade e resposta

tecidual.

Um estudo realizado por Azevedo (2002), onde foram analisados casos de falha de implantes
metalicos encaminhados ao Instituto de Pesquisas Tecnoldgicas (IPT) do Estado de Sdo Paulo
por pacientes, médicos, fabricantes e/ou hospitais, verificou que o mecanismo de fratura da
maioria dos implantes cirirgicos e de todos os arames de NiTi investigados estava
relacionado ao fendmeno de corrosdo do metal que, conseqiientemente, pode causar efeitos
adversos no corpo humano. As superficies de fratura dos arames de NiTi indicaram a
ocorréncia de fratura ductil associada a grande propor¢ao de areas corroidas, causando a falha
dos arames por sobrecarga (Figura 30). O mecanismo de corrosdo foi identificado como
ataque seletivo ao niquel, e foi associado a intensa presenca de defeitos superficiais de
fabricacdo nos arames, o que dificulta a formagdo de camada protetora de oOxido

(repassivacdo) (Schwaninger et al., 1982).

A resisténcia a corrosdo, com exce¢do dos metais nobres, conta mais com a presenga de um
filme 6xido do que com a ndo reatividade intrinseca. A formag¢do de um filme oxido
superficial ¢ de grande importancia para a resisténcia a corrosao da liga NiTi (Shabalovskaya,

2002).
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Figura 30: Arames de NiTi (a); visdo geral da superficie de fratura mostrando defeitos superficiais e
corrosao massiva (b); detalhe da superficie de fratura mostrando fratura ductil (c); detalhe da

microestrutura acicular e evolugdo de trincamento lateral (150x) (d) (Azevedo, 2002).
2.6 APLICACOES DA LIGA NiTi

Ligas com memoria de forma (SMA) tém sido usadas em aplicacdes de engenharia para
controle de forma, absor¢ao de choque, eliminacdo de vibragdes, interruptores automaticos e

acionadores de alta energia.
2.6.1 NiTi em aplicacdes gerais

No campo biomédico, o efeito de memoria de forma exibido pelas SMA’s, tem sido
extensivamente usado para unir novamente ossos quebrados e em operagdes para corregdes na
coluna vertebral (Figura 31). No campo da bioengenharia, a alta forca empregada durante a
recuperagdo da forma de SMA’s tem possibilitado a utilizacdo de SMA’s em aplicacdes na

ortodontia (Figura 32).

Em produtos comerciais, NiTi com elevada flexibilidade pode ser encontrado em armagdes de

oculos (Figura 33), antenas de telefone celular e iscas de peixe (NDC, 2003).

Uma das aplica¢des mais curiosas da liga NiTi com memoria de forma ¢ um robo, chamado

Stiquito (Figura 34), que nada mais ¢ do que um pequeno inseto. Stiquito foi desenvolvido



41

por Jonathan Mills da Universidade de Indiana e ¢ utilizado desde 1992 para introduzir os
estudantes em conceitos de eletronica, controle e robotica, além de topicos avangados em

arquitetura computacional e inteligéncia artificial (Stiquito, 2005).

Figura 31: Espacgador para coluna vertebral no estado martensitico (2 esquerda) e no estado austenitico

(a direita) (Duerig, 1997).

Figura 32: Arco ortoddntico (a) tratamento inicial com fio de NiTi e (b) ap6s dezoito semanas.

(Orthodontika, 2005).

Figura 34: Stiquito (Stiquito, 2005).
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2.6.2 NiTi em aplicacdes vasculares

O sistema circulatorio ¢ dividido em sistema vascular sanguineo (veias e artérias) e sistema
vascular linfatico (capilares e vasos linfaticos). O sistema linfatico representa uma via
acessoria pela qual o liquido pode fluir dos espagos intersticiais para o sangue. A fun¢do das
artérias € transportar o sangue oxigenado para os tecidos, sob alta pressdo, por essa razao as
artérias tém paredes vasculares resistentes e o sangue flui rapidamente. As veias atuam como
condutos para o transporte do sangue dos tecidos de volta ao coragdo, atuando como
reservatorio de sangue. As paredes venosas sdo delgadas devido a baixa pressdo do sistema
venoso, mesmo assim sdo suficientemente musculares para se contrair ou se expandir.
(Guyton et al., 2002) A parede dos vasos sanguineos ¢ constituida de trés camadas, sendo
elas: tinica intima (formada por endotélio e subendotélio), tunica média (formada por tecido
muscular e conjuntivo) e tinica adventicia (formada por tecido conjuntivo). A tinica média €
mais espessa nas artérias devido a necessidade de suportar elevadas pressdes. A morfologia

das veias e das artérias é apresentada na Figura 35.

Intima Intima
Média Média
Adventicia Adventicia

Veia Artéria

Figura 35: Constituicdo morfologica de veias e artérias.

A cirurgia vascular ¢ a especialidade médica que se ocupa do tratamento cirurgico de doengas
de artérias, veias e vasos linfaticos. As principais doengas vasculares sdo classificadas em
oclusivas e ndo oclusivas. As doengas oclusivas, estreitamento ou obstrugdo, envolvem mais
comumente arteriosclerose, embolia, trombose ¢ traumatismo arterial. As arteriopatias ndo
oclusivas, caracterizadas pelo enfraquecimento da parede arterial, compreendem

principalmente os aneurismas (Brum, 1989).
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A arteriosclerose ¢ a principal causa de morte no mundo ocidental, sendo uma doenga
sistémica, acometendo simultaneamente diversas artérias do ser humano. (SBACV, 2005). A
aterosclerose ¢ uma doenca que ocorre em artérias grandes e médias e € caracterizada por
disfuncdo endotelial, inflamagdo vascular e deposi¢do de lipidios, colesterol, calcio e restos
celulares sobre a intima da parede do vaso. Esses depositos dardo origem a placas,
remodelamento vascular e obstrugdo luminal aguda e cronica, anomalias no fluxo sanguineo e
diminuic¢ao do suprimento de oxigé€nio dos 6rgdos. A arteriosclerose afeta diferentes sistemas
em diferentes pacientes por razdes que s@o ainda desconhecidas. Uma das conseqiiéncias da
arteriosclerose € o desenvolvimento de aneurisma, devido ao enfraquecimento da parede

arterial, uma doenca que ¢ inicialmente assintomatica e progride para uma doencga sintomatica

freqlientemente fatal (Orford et al., 2005).

A correcdo endoluminal ou minimamente invasiva de patologias vasculares, como
arteriosclerose (Figura 36), mas em especial de aneurismas de aorta abdominal e toracica,
constitui uma das mais recentes conquistas da medicina moderna, desenvolvida a partir do

inicio dos anos 90 (Dellagnelo, 1999).

Figura 36: Tratamento endoluminal de arteriosclerose através de stent (Endovasc, 2005).

A aorta ¢ o maior vaso sangiiineo do corpo humano. Tem origem no coracdo, atravessa o
torax e o abdomen onde se divide nas artérias iliacas que se estendem nos membros inferiores.
Ao longo do seu percurso, a aorta transporta sangue por todos os 6rgios do corpo (Guidant,
2003).

Os aneurismas (Figura 37) sdo definidos como uma dilatagdo localizada e permanente da
parede arterial maior do que 50% do seu diametro normal. Os aneurismas da aorta abdominal

sdo mais freqilientes em homens numa propor¢do de 4:1 e verifica-se que em mais do que 50%
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dos pacientes a hipertensdo arterial esta presente. A incidéncia do aneurisma da aorta
abdominal ¢ de 30 a 66 casos por 1000 habitantes (Ramos, 2001). Na maioria dos casos, a
arteriosclerose e a hipertensao arterial sdo as enfermidades predisponentes mais freqiientes

(HDS, 2003).

Os aneurismas da aorta abdominal, quando ndo operados, podem apresentar complicacoes
como a trombose aguda, embolia arterial, corrosdo de corpo vertebral e compressao de
estruturas vizinhas. Porém, a complicagdo mais freqiiente e temida dos aneurismas € a
ruptura. Em virtude basicamente da ruptura, ¢ indicada a cirurgia do aneurisma. Os
aneurismas, em processo de ruptura ou expansdo rapida, sdo sintomaticos e tem indicagdo

cirirgica indiscutivel (Ramos, 2001).

A cirurgia convencional consiste na retirada do aneurisma, com restabelecimento do fluxo
arterial com uso de prétese. Quando se usa a técnica endovascular, ¢ colocada uma protese

internamente ao aneurisma, com exclusao do mesmo (Ramos, 2001).

A cirurgia aberta (Figura 38) requer uma ampla incisdo na parede abdominal. Os musculos
sdo separados e o intestino e outros 6rgdos internos do abdomen sao deslocados lateralmente.

(Guidant, 2003).

Sob este procedimento (Figura 39 e Figura 40), o cirurgido coloca uma pinga que interrompe
temporariamente a circulagdo do sangue por esta artéria, abre o aneurisma e implanta o
enxerto no seu interior, costurando a extremidade superior (proximal) e inferior (distal) do
material a artéria. Em seguida fecha o aneurisma sobre o enxerto implantado e faz a sutura da

parede (Guidant, 2003).

Nos casos de pacientes com alto risco para a cirurgia convencional, se indica o tratamento
endovascular (por cateterismo) que ndo requer anestesia geral nem grandes incisdes, ou seja, €

muito menos invasivo (HDS, 2003).

O procedimento endovascular (Figura 41 e Figura 42) requer duas pequenas incisdes na
virilha. Utilizando um aparelho de raios-X, um cateter de posicionamento (tubo), contendo
uma protese vascular, ¢ guiado ao longo da artéria a partir da virilha até o interior do
aneurisma, onde a protese € alojada. A protese ¢ composta de uma estrutura metalica revestida

por um filme polimérico. A ancoragem ¢ realizada por uma estrutura metéalica projetada

especificamente para este fim (Guidant, 2003).
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Aortanotmal Aorta comum grande
ateutisma shdominal

Figura 39: Aneurisma de aorta abdominal Figura 40: Inclusdo de enxerto na regido

(Dellagnelo, 1999). aneurismatica (Dellagnelo, 1999).

Figura 41: Procedimento cirurgico endovascular (Guidant, 2003).
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Figura 42: Tratamento endoluminal de aneurisma abdominal (Dellagnelo, 1999).

As proteses endovasculares ou endoluminais recebem esta denominagao por serem guiadas e
posicionadas com um introdutor (cateter) através da luz (laimen), regido central da artéria. De
acordo com as suas propriedades e caracteristicas especificas, estas proteses podem ser
empregadas para a correcdo de uma variedade de lesdes arteriais ou venosas, o que inclui os
aneurismas, as estenoses, as fistulas e os diversos tipos de traumas arteriais (Dellagnelo,

1999).

A forma de reparacdo do aneurisma de aorta abdominal € o bloqueio do crescimento do
mesmo. A intervengdo efetuada com endoproétese cria um novo percurso para o sangue dentro
do aneurisma, mas ndo o remove. A boa noticia é que, segundo as experimentacdes clinicas,
com uma endoprotese especifica, 96% dos aneurismas sdo reduzidos ou estabilizados apds 3

anos (Guidant, 2003).

No Brasil, as vantagens do reduzido periodo de recuperacdo pds-operatdrio proporcionado
pelas técnicas cirtirgicas minimamente invasivas podem tomar dimensdes ainda mais
importantes, tendo em vista os reconhecidos custos relacionados a manutencao e implantagao
de leitos hospitalares. Pelas vantagens expostas, as técnicas cirirgicas minimamente invasivas
tém despertado, também no Brasil, um grande interesse da classe médica, aliando-se ainda, ao

diagnostico por imagem, que facilita a pratica da correcdo endoluminal (Dellagnelo, 1999).
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3 MATERIAIS E METODOS

3.1 MATERIAIS
3.1.1 NiTi

Os ensaios foram realizados com fios de NiTi encruados, com composicao de 50 % at. Ni e 50
% at. Ti, da Fort Wayne Metals. Os mesmos foram tratados termicamente em diferentes
condicdes de tempo e temperatura. Para os ensaios mecénicos e eletroquimicos in vitro foram
utilizados fios com 0,3 mm de didmetro. Os ensaios in vivo foram realizados com fios de 0,4
mm de didmetro tratados termicamente na condigdo padrdo, definida como CP ou

superelastica.
3.1.2 Platina

Para os testes eletroquimicos in vivo foram utilizados fios de Pt como eletrodos de referéncia.
Optou-se por fios de platina encruados e com 0,5 mm de didmetro. Foram utilizados fios com
aproximadamente 15 mm de comprimento para a montagem do dispositivo. Este metal ¢é

fornecido pela Heraeus Vectra do Brasil.
3.2 METODOS
3.2.1 Tratamento térmico

Os tratamentos térmicos consistem essencialmente em aquecer o material a uma certa
temperatura e esfrid-lo em determinadas condicdes. A témpera consiste, em regra, no
aquecimento dos corpos de prova até uma determinada temperatura, seguido de um
esfriamento rapido em agua, 6leo ou ar. Seu objetivo é, em geral, o de melhorar algumas
propriedades como: aumentar a dureza, tornar mais elevado seu limite de escoamento e sua
resisténcia a tragdo, a compressdo e ao desgaste. A resisténcia elétrica também se eleva. Em
conseqiiéncia da témpera diminuem, porém, a resisténcia ao choque, o alongamento, a

estric¢ao (Callister, 2000, p.330).

O tratamento térmico ¢ uma ferramenta importante quando se necessita modificar

propriedades inerentes do material. No caso dos fios de NiTi, o tratamento térmico ¢ realizado
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com o intuito de diminuir os efeitos da conformagdo a frio a que sdo submetidos, tornado-os
menos susceptiveis a fraturas devido a concentragdo de tensdes, além de promover a alteragdo

das propriedades no material.

O tratamento térmico dos fios de NiTi, foi realizado em forno mufla com temperatura maxima
de 1000 °C. As condig¢des tempo e temperatura, foram definidas de forma a possibilitar o
tratamento estatistico dos resultados, tomando como padrdo as condi¢des atualmente
empregadas na producdo de stents da empresa Nano Endoluminal (Floriandpolis, SC). O

resfriamento foi realizado em agua.

Para o tratamento térmico dos fios de NiTi foram utilizados gabaritos de ago inoxidavel (AISI

304) (Figura 43).

Figura 43: Gabaritos de aco inoxidavel a) Ensaio de fadiga. b) Ensaio de tragao.

As condigdes de tratamento térmico foram identificadas como CPy, CP-AT-At, CP,
CP+AT+At, CP+AT-At e CP-AT+At, sendo que CP, representa o fio como recebido do
fornecedor sem qualquer tratamento e CP consiste na condi¢cdo padrdo que ¢ utilizada pela
producdo da Nano Endoluminal. AT representa a variagdo de temperatura e At a variacdo de
tempo em torno da temperatura e do tempo estabelecidos para o tratamento térmico da

condicao padrao. A descri¢ao das condicdes de tratamento térmico ¢ apresentada na Tabela 4.
3.2.2 Ensaios mecénicos
3.2.2.1 Ensaio de Tragao

Para o ensaio de tragdo, os fios foram cortados com 500 mm de comprimento e presos sobre

uma placa de aco inoxidavel. Apos o tratamento térmico, o material foi lavado e seco com ar
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comprimido, estando pronto para o ensaio. Apds a ruptura, alguns corpos de prova de cada

condicdo de tratamento térmico, foram selecionados para a analise da superficie de fratura.

Tabela 4: Condigdes de tratamento térmico definidas de forma a possibilitar o tratamento estatistico

dos resultados - AT variagdo de temperatura e At variacdo de tempo.

Condicoes Temperatura | Tempo
CP - Fio encruado - -
CP-AT-At T-AT t-At
CP - Condigdo padrao T t
CP+AT+At T+AT t+At
CP+AT-At T+AT t-At
CP-AT+At T-AT t+At

Para o ensaio de tragdo utilizou-se uma maquina universal (Figura 44), marca EMIC, para
ensaios mecanicos. Possui uma capacidade maxima de 2000 N e um curso maximo sem garras
de 1375 mm com uma largura util entre colunas de 400 mm. A célula de carga utilizada foi a

Trd24 com capacidade maxima de carga de 500 N.

Figura 44: Maquina universal de ensaios, marca EMIC.

Para o ensaio de tracdo as condigdes estabelecidas consistem em velocidade de ensaio de 10

mm/min (NBR 6207) e uma distancia entre as garras de 100 mm (NBR 6207).
A garra utilizada no ensaio de tragado (Figura 45) foi desenvolvida pela Nano Endoluminal.

Para a aquisicdo de dados utilizou-se o software Tesc 1.10. Neste programa, se estabelece o
comprimento base (mm) como dado de entrada e a aquisi¢do dos dados ¢ feita na forma de

grafico que relaciona forca (N) e deformacao especifica (%). Os resultados gerados s@o forca
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de ruptura (N), for¢a maxima (N), alongamento na ruptura (%) e o modulo de elasticidade

(MPa).

Figura 45: Garra para ensaio de tragdo de fios de NiTi.

Os ensaios foram realizados no Laboratorio de Materiais Poliméricos (Polimat), do

Departamento de Quimica da Universidade Federal de Santa Catarina.
3.2.2.2 Ensaio de fadiga por flexdo rotativa

Para a realizacdo do ensaio de fadiga foram tratados termicamente fios de NiTi com 0,3 mm
de diametro nas condigdes previamente estabelecidas em um gabarito de aco inoxidavel. Os
corpos de prova utilizados tém 80 mm de comprimento. Os ensaios de fadiga foram realizados
na empresa Nano Endoluminal utilizando a maquina de fadiga denominada Flextest (Figura
46), que possibilita a realizacdo de ensaios em agua a diferentes temperaturas, rotagdes e
angulos de ensaio (deformagdes). A maquina utiliza dois softwares de controle. O Flexrot
controla a rotagdo do ensaio, que pode ser alterada, e controla o numero de ciclos suportados
até o fio romper. O banho termostatico controla a temperatura da dgua. Alguns fios rompidos

foram selecionados para a andlise da superficie de fratura.
Os parametros controlaveis utilizados para o ensaio foram:

v Temperatura da agua: 37 °C;
v Rotagédo: 10000 rpm;

v Angulos de ensaio: entre 60 a 110°, o que representa deformagdes de 1,73 a 0,70%,

respectivamente (todas as condigOes testadas sdo apresentadas na Tabela 5).
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Figura 46: Maquina de ensaio de fadiga por flexdo rotacional — Flextest.

O intervalo utilizado para o angulo de ensaio foi de 10°, com cinco repeti¢cdes para cada nivel
de deformacdo. Ao atingir, num determinado nivel de deformagdo, 1000000 (um milhdo) de
ciclos, considerou-se que o material testado chegou ao limite de vida infinita sob fadiga.
Porém, a fim de assegurar o resultado, repetiu-se o ensaio, no mesmo nivel de deformagdo até
um numero de ciclos de 10000000 (dez milhdes). A partir dos dados colhidos através do
programa, tracam-se curvas de vida sob fadiga (deformagdo-nimero de ciclos). O meio para

realizag¢ao dos ensaios foi agua destilada.

Tabela 5: Deformagoes definidas para o ensaio relacionadas com seu angulo de deformagao.

Deformagio (%) | Angulo de deformagio (°)
1,73 60
1,43 70
1,19 80
1,00 90
0,84 100
0,70 110
0,58 120

3.2.3 Ensaios eletroquimicos
3.2.3.1 Ensaios in vitro

Potencial de corrosdo € o potencial alcangado por um material em um determinado meio,
normalmente uma solu¢do salina que ¢ denominada eletrolito, sem qualquer interferéncia

externa, como a aplicagdo de tensdo, por exemplo. O potencial de corrosdo se caracteriza pelo
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estabelecimento de uma situacdo de equilibrio entre os elementos do meio. In vitro, essa
medida é obtida em fun¢do do tempo e tende a se tornar estavel apds alguns minutos de
exposicdo, como apresentado na Figura 47. A diferenca de concentragdo de ions em regioes
distintas do eletrdlito gera um gradiente de concentracdo que dara origem a um fluxo de ions,
ou seja, havera difusdo e a conseqiiente formag¢ao de um campo elétrico, o qual ¢ medido
através de eletrodos. O potencial do corpo de prova, definido como eletrodo de trabalho, ¢
obtido em func¢@o de um eletrodo dito de referéncia, no caso da Figura 47 é um eletrodo de
calomelano saturado (ECS). Normalmente este potencial varia em fun¢do do tempo até se
estabilizar por completo e o valor final ira depender do meio eletrolitico, espécies dissolvidas,

reacdes subseqiientes que irdo ocorrer na interface, concentragdo e temperatura.

E (m"/ECS)

Tempo (min)

Figura 47: Curva do potencial de corrosdo em fung¢ao do tempo.

A caracterizagdo de materiais metalicos por métodos eletroquimicos pode ser feita de diversas
maneiras. Dentre elas, destaca-se a andlise das curvas de polarizacdo potenciodinamicas
devido a quantidade de informagdes que podem ser obtidas. O procedimento experimental
para se registrar tais curvas ¢ descrito na norma ASTM GS5. O ensaio potenciodinamico gera
uma curva (Figura 48) onde duas regides podem ser analisadas: uma regido de
transpassivacdo, a qual permite estimar o potencial de transpassivacdo (Ep); € uma regido

proxima ao Ecqr, que permite determinar a velocidade de corrosao da liga.

A partir do comportamento da curva densidade de corrente versus potencial, na regido
proxima ao Ecor (Figura 48, regido B), pode-se calcular a velocidade de corrosdo (VC) de
qualquer liga metalica. Em geral, os valores determinados por esta técnica (corrosdo
acelerada) estdo em acordo com aqueles estimados por ensaios ndo acelerados, ou seja,
ensaios de imersdo. O procedimento para se obter a velocidade de corrosdo (ou taxa de

corrosao) € descrito pela norma ASTM G 102.



53

/.’ Potencial de transpessivacio (B

L ceieeerceeeecn oemeen

E (m%ECE)

oy | (Ao

Figura 48: Curva de polarizagdo potenciodindmica com regido de transpassivagao.

As curvas de polarizagdo potenciodindmica devem ser registradas empregando-se um
potenciostato (neste caso EG&G PAR 263A) o qual ¢ acoplado a um microcomputador e a

uma célula eletroquimica.

A célula eletroquimica utilizada nestes estudos ¢ mostrada na Figura 49. A mesma contém
cinco aberturas: trés delas sdo utilizadas para os eletrodos e duas para borbulhamento de

nitrogénio.

O contra eletrodo (CE) ¢ um bastao de grafite (Figura 50 A — confeccionado no laboratério
GEPEEA) e o eletrodo de trabalho (ET) corresponde ao fio de NiTi a ser estudado (Figura 50
B). O eletrodo de referéncia (ER) é um eletrodo de calomelano saturado (ECS) (Figura 50 C)

conectado a célula através de um capilar de Luggin-Habber.

ER

Figura 49: C¢lula eletroquimica empregada nas medidas potenciodindmicas. Onde: ER — eletrodo de

referéncia, CE — contra eletrodo, ET - eletrodo de trabalho e N, — gas nitrogénio.
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Figura 50: Eletrodos utilizados para a montagem da célula eletroquimica: (A) contra-eletrodo, (B)

eletrodo de trabalho (fio de NiTi) e (C) eletrodo de referéncia.

A solugdo eletrolitica utilizada para a realizagdo dos ensaios foi a AFNOR' $90-701. Na

Tabela 6 ¢ apresentada a composi¢ao da solugdo em g/L.

A seqiiéncia experimental compreende trés etapas fundamentais. Primeiramente, aplica-se um
potencial constante e negativo ao eletrodo de trabalho (NiTi) durante 5 minutos.
Posteriormente, o circuito elétrico € aberto, permitindo que o eletrodo atinja o potencial de
equilibrio (ou potencial de corrosdao) durante 1 hora. Subseqiientemente, registram-se as
curvas de polarizacdo potenciodindmica. Os parametros eletroquimicos empregados em cada

etapa sdo mostrados nas Figuras 51, 52 ¢ 53.

Tabela 6: Composicao do fluido bioldgico simulado AFNOR S90-701 (g/L).
NazHPO4 0,260

NaCl 6,700
KSCN | 0,330
KH,PO4 | 0,200
KCl 1,200

NaHCO; | 1,500

Nos testes eletroquimicos, fios de NiTi com 0,3 mm de diametro, tratados termicamente nas
condigoes CPy, CP-AT-At, CP, CP+AT+At, CP+AT-At ¢ CP-AT+At, foram submetidos a
ensaios de potencial de corrosdo e polarizacdo potenciodinamica em solucdo bioldgica

simulada AFNOR' $90-70. Cada condigio foi repetida 3 vezes.

" AFNOR - 4ssociation Frangaise de Normalisation.
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Get setup TN setwp
Comment co

Time Step 1 T1__ 300.0 s
Stop On S0 Pass

Curr. Range  CR__futo

Samplc frea AR 143.0E3__ cnZ
Density DE__0.0000 gonl

Figura 51: Pardmetros eletroquimicos empregados na etapa de reducao.

[Main | Get setup [Help S
Comment ch

Tine PL. TF__18.00 s
Filter FL __Off

Sample Airea AR 143.0E-3 cn"2
Density BE_ 0.0000 gonl

Figura 52: Pardmetros eletroquimicos empregados na etapa de medida do potencial de corroséo.

[Main | Get setup [Run | Help [T
Comment co

Cond. Tot. O pass U
Initial Delay ID pass =

Scan Rate SR__1.000 Vs
Scan Incr. 51 1.000 ny Step Tine ST 1.000 s

No. of Points NP 926

Filter FL__15.3Hz
Working Elec. WE Solid Ref. Elec. RE kSCE 241 .5E-3V
Sample firea AR 94.24E-3 cmZ @ Equiv. Ut. El 26.37 g
Density DE 6.705 g-snl @ AUX A/D Al no

Figura 53: Parametros eletroquimicos empregados na etapa de obtengdo das curvas de polarizagéo

potenciodindmica.
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3.2.3.2 Ensaios in vivo

Para medir o potencial de corrosdo em sangue humano, necessitou-se desenvolver e avaliar
um dispositivo adequado. Para tanto se desenvolveu um dispositivo definido como sistema de
medi¢do in vivo para a realizagdo de medigdes utilizando uma placa de aquisi¢do de sinais
ligada a um computador. O projeto, desenvolvido para a realizacdo dos ensaios in vivo, e
apresentado no Anexo A, foi submetido e aprovado pelo Comité de Etica em Pesquisa com
Seres Humanos da UFSC em 07/10/2004. O parecer do Comité de Etica ¢ apresentado no
Anexo B.

O estudo in vivo foi realizado em pacientes com indicagdo de cirurgia arterial direta que
venham a expor (dissecar) a artéria femoral ou iliaca. Utilizou-se a mesma via de acesso da
cirurgia para a realizagdo do estudo. Todos os procedimentos cirurgicos deste projeto foram

realizados no Hospital Universitario da Universidade Federal de Santa Catarina.

Para medir o potencial no sangue humano em circulagcdo, foi projetado um dispositivo,
denominado sistema puncionador, apresentado na Figura 54. Esse dispositivo se baseia na
diferenca de potencial estabelecida entre o fio de NiTi superelastico com 0,4 mm de didmetro
(eletrodo de trabalho) e o fio de Pt com 0,5 mm de didmetro (eletrodo de referéncia). O sinal
gerado pelo sistema ¢ transmitido até uma placa de aquisi¢do de sinais. O fio de Pt foi
selecionado como eletrodo de referéncia por facilitar a montagem do sistema e ser um metal
inerte, ndo interferindo, assim, nas reagdes com o meio. Nesse sistema nao podera ser
utilizado o ECS (eletrodo de calomelano saturado) porque o mesmo possui uma estrutura
complexa e um dos seus constituintes ¢ o mercurio, considerado elemento toxico. Existe uma
razdo entre os potenciais eletroquimicos gerados pelos dois eletrodos, ECS e Pt, o que permite

a correlagdo dos dados do ensaio e valores da literatura.

Como se trata de um ensaio realizado em um centro cirargico é necessario que o dispositivo
de medigdo, constituido de um sistema puncionador ¢ um cabo blindado de 1 m de
comprimento, que ficam em contato com o paciente € com a mesa de cirurgia, seja
esterilizado. A placa de aquisi¢cdo de sinais ¢ acoplada a um computador permanecendo longe
do paciente e dos instrumentos médicos, através de um cabo blindado com 10 m de

comprimento.
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Figura 54: Sistema de medi¢ao de potencial no sangue humano em circulagio.

A utilizacdo de cabos blindados se faz necessario pelo fato do ambiente de ensaio estar
exposto a ruidos provenientes de outros equipamentos que habitualmente estdo presentes em

um centro cirurgico.

Durante os procedimentos cirtirgicos foram inseridos na artéria dos pacientes fios de platina
(Pt) e de NiTi. Estes permaneceram em contato com o sangue arterial circulante durante 12
minutos. Foram realizadas observagdes de potencial de corrosdo, em pacientes distintos, para
rastrear da forma mais ampla possivel os potenciais gerados pelo sistema circulatorio. Isso se
faz necessario ja que cada individuo é unico e, por conseguinte, cada sistema gera uma

resposta as circunstancias a que ¢ submetido.
3.2.4 Analise da superficie

Para se analisar a superficie dos fios de NiTi, rompidos por fadiga e por tracdo e, ensaiados
eletroquimicamente, utilizou-se o microscépio eletronico de varredura XL-30 da Phillips

pertencente ao Laboratoério de Materiais do Departamento de Engenharia Mecanica da UFSC.
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4 RESULTADOS E DISCUSSAO

4.1 ENSAIOS MECANICOS
4.1.1 Ensaio de tracao

Através dos ensaios de tracdo para as diferentes condi¢des de tratamento térmico, pode-se
caracterizar a liga NiTi em fun¢do do carregamento aplicado. As condi¢des CPy, CP-AT-At,
CP, CP+AT+At, CP+AT-At e CP-AT+At sdo apresentadas na forma de grafico tensdo-
deformagao e fractografias obtidas por MEV.

O Grafico 2 apresenta a curva tensdo—deformagdo para a condi¢ao CPy.
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Grafico 2: Ensaio de tragdo de NiTi. Condicao CPy.

Figura 55: Fractografias de fios de NiTi CP, rompidos por tracao.
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A tensdo de ruptura média (or) para o fio de NiTi na condi¢do CPy ¢ 1843 MPa ¢ a
deformagdo média na ruptura (er) ¢ de 10%. As fractografias dos fios de NiTi da condigdo
CPy sdo mostradas na Figura 55. Os fios sofreram fratura taga-cone. A superficie de fratura
apresenta duas regides distintas, o centro com maior rugosidade, e a borda caracteristica de
fratura por cisalhamento onde ocorre propagacdo rapida de trincas. A reducdo de area média

(RA) da condicao CPy foi de 27%.

O Grafico 3 apresenta a curva tensdo—deformagao para a condicio de tratamento térmico CP-
AT-At. Para essa condicdo, a tensdo de ruptura média € 1742 MPa e a deformacdo média na
ruptura ¢ de 23%. A tensdo de escoamento média (og) ¢ 580 MPa com uma deformag@o na
tensdo de escoamento (eg) de 3,74%. A analise fractografica dos fios de NiTi da condigéo
CP-AT-At sao apresentadas na Figura 56. Os fios apresentam fratura taga-cone. A superficie
de fratura é semelhante a condigdo CPy. A redug@o de area média obtida para esse tratamento

térmico foi de 33%.
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Grafico 3: Ensaio de tragdo de NiTi. Condi¢do CP-AT-At.

Figura 56: Fractografias de fios de NiTi CP-AT-At rompidos por tragéo.
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O Gréfico 4 apresenta a curva tensdo—deformacdo para a condi¢do de tratamento térmico CP.
Na condicdo CP, a tensdo de ruptura média é de 1585 MPa e a deformagdo média é de 26%. A
tens@o de indugdo de martensita (op) € de 428 MPa com uma deformacéo (g.) de 3%. O
comprimento do patamar de tensdo corresponde a 8,7% de deformagéo elastica com indug@o
de fase martensitica por maclas. As fractografias dos fios de NiTi da condi¢do CP sdo
apresentadas na Figura 57, onde se tem fratura taga-cone e microcavidades na regido central.
A regido externa da superficie de fratura é caracteristica de cisalhamento. A reducdo de area

média para esses fios foi de 46%.
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Grafico 4: Ensaio de tragdo de NiTi. Condigao CP.

Figura 57: Fractografias de fios de NiTi CP rompidos por tragao.
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O Gréfico 5 apresenta a curva tensdo—deformagdo para a condigdo de tratamento térmico
CP+AT+At. Na condicdo CP+AT+At, a tensdo de ruptura média ¢ de 1027 MPa e a
deformagdo média na ruptura ¢ de 79%. A tensdo de indugdo de martensita média ¢ de 66
MPa com uma deformagdo de 0,7%. O comprimento do patamar de tensdo corresponde a
4,1% de deformacdo elastica com inducdo de fase martensitica por maclas. As fractografias
dos fios de NiTi na condi¢do CP+AT+At caracterizam fratura dactil com a formacgdo de
microcavidades e sdo apresentadas na Figura 58. A redugdo de area média obtida nessa

condicao de tratamento térmico foi de 50%.
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Grafico 5: Ensaio de tragdo de NiTi. Condigdo CP+AT+AL.

Figura 58: Fractografias de fios de NiTi CP+AT+At rompidos por tragdo.
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O Gréafico 6 apresenta a curva tensdo—deformagdo para a condi¢do de tratamento térmico
CP+AT-At. Na condigdo CP+AT-At, a tensdo de ruptura média ¢ de 1025 MPa e a deformagao
média na ruptura € de 72%. A tensdo indugdo de martensita ¢ de 260 MPa com uma
deformagdo de aproximadamente 3%. O comprimento do patamar de tensdo corresponde a
11,0% de deformagdo elastica com inducdo de fase martensitica por maclas. As fractografias
dos fios de NiTi da condicdo CP+AT-At sdo apresentadas na Figura 59. As imagens sdo

caracteristicas de fratura ductil. A reducdo de area para essa condi¢do de tratamento térmico
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Grafico 6: Ensaio de tragdo de NiTi. Condicdo CP+AT-At.

Figura 59: Fractografias de fios de NiTi CP+AT-At rompidos por tragao.
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O Grafico 7 apresenta a curva tensdo—deformagao para a condicao de tratamento térmico CP-
AT+At. A tensdo de ruptura média, para a condicdo CP-AT+At, ¢ de 1758 MPa e a
deformagdo média na ruptura ¢ de 27%. A tensdo de inducdo de fase martesitica ¢ de 559
MPa com uma deformagdo de aproximadamente 3%. O comprimento do patamar de tenséo
corresponde a 6,8% de deformacdo elastica com indugdo de fase martensitica por maclas. As
fractografias dos fios de NiTi da condicdo CP-AT+At sdo apresentadas na Figura 60, as quais,
como nas fractografias das condi¢des anteriores, também caracterizam fratura ductil através
de taca-cone e microcavidades na regido central. A reducdo de area para essa condigdo de

tratamento térmico foi de 37%.
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Grafico 7: Ensaio de tragdo de NiTi. Condicdo CP-AT+At.
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Figura 60: Fractografias de fios de NiTi CP-AT+At rompidos por tragao.
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No Grifico 8, tem-se sobreposi¢do das curvas do ensaio de tragdo das diferentes condigdes de

tratamento térmico, indicando a altera¢ao das propriedades que a liga de NiTi sofreu.
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Grafico 8: Sobreposicdo das curvas obtidas nas diferentes condigdes de tratamento térmico dos fios de

NiTi.

Através das curvas obtidas no ensaio de tragdo, pode-se perceber que as condigdes de
tratamento térmico afetam em muito as propriedades dos fios de NiTi. A superelasticidade ¢
caracterizada por um patamar de tensdo o que indica a indug@o de fase martensitica. Quando o
patamar ocorre em uma tensdo muito baixa, como nas condi¢des CP+AT+At e CP+AT-At, o
material esta transformando de fase por escorregamento, o que indica que a temperatura My
(maxima temperatura na qual a martensita pode ser induzida por tensdo) foi alcangada, e o
material apresenta memoria de forma. J4 a condigdo CP-AT-At, ndo apresenta qualquer
patamar, apenas uma tensdo de escoamento seguida de deformacdo plastica. Esse
comportamento sugere que o material ainda estd sob efeito de tensdes internas devido ao
processamento e ndo houve uma completa austenitizagdo do material. As condi¢cdes CP e CP-
AT+At, apresentam o patamar em diferentes tensdes e com diferentes comprimentos, sendo
necessario analisar os parametros pré-estabelecidos para a producdo de stents e definir qual €

a condigdo ideal de tratamento térmico.

A Tabela 7 apresenta um resumo das propriedades mecanicas medidas através do ensaio de

tracao.
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Tabela 7: Propriedades mecanicas dos fios de NiTi, ensaiados por tragdo, nas diferentes condigdes de

tratamento térmico.

Condicdes | Om(MPa) | €.(%) | €m(%) | Or(MPa) | €r(%) | RA (%)
CPy - - - 1843 10 27
CP-AT-At - - - 1742 23 33
CP 428 3 8,7 1585 26 46
CP+AT+At 66 0,7 4,1 1027 79 50
CP+AT-At 260 3 11,0 1025 72 46
CP-AT+At 559 3 6,8 1758 27 37

Onde Oy ¢ a tensdo na qual ocorre patamar de inducdo de fase martensitica, €. ¢ a deformagao

no inicio do patamar de tensdo e €y ¢ a deformacgdo no final do patamar de tensdo. Og € Ex

sdo, respectivamente, a tensao e a deformacdo na ruptura e RA ¢ a reducdo de area da secdo

transversal dos fios rompidos por tragao.
4.1.2 Ensaio de fadiga

As condigdes testadas no ensaio de fadiga foram selecionadas de acordo com a propriedade de
superelasticidade evidenciada nos ensaios de tracdo. O ensaio foi realizado com as condigdes
CP-AT-At, CP, CP+AT-At e CP-AT+At e as curvas obtidas sdo apresentadas no Grafico 9. A
condicdo CP+AT+At ndo foi testada por fadiga por deformar plasticamente em tensdes e

deformac¢des muito baixas.

Os limites de fadiga observados nas curvas de vida para os fios de NiTi tratados nas
condigdes CP-AT-At, CP, CP+AT-At e CP-AT+At concordam com a literatura (Tobushi ez al.,
1997, p.38-9), demonstrando que o dispositivo de ensaio desenvolvido é confidvel e gera
resultados que contribuem para a caracterizagdo do material. As fractografias dos fios
ensaiados por fadiga (Figura 61) revelam a presenga de uma regido de inicio da trinca e
microcavidades na regido de propagacdo da trinca. As superficies de fratura para as diferentes

condigOes de tratamento térmico testadas sdo similares.

Os defeitos de superficie sdo as regides criticas para inicio de falha por fadiga, de acordo com
as micrografias das superficies de fratura dos fios. As curvas de vida em fadiga medidas para
as condigdes CP-AT-At, CP, CP+AT-At e CP-AT+At apresentam significativas diferengas em

termos de patamar de deformagdo ou limite de vida. Para CP-AT-At e CP-AT+At, condi¢oes
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de tratamento térmico com menor temperatura, os patamares sdo atingidos em deformagdes de
0,84 e 1,0%, respectivamente. Ja para a condi¢do CP, com temperatura de tratamento térmico
intermediaria, e CP+AT-At, tratado em uma temperatura mais elevada, os limites de vida em

fadiga sdo atingidos em deformagdes de 0,7 e 0,58%, respectivamente.
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Grafico 9: Grafico de Wohler para condi¢des de CP-AT-At, CP, CP+AT-At e CP-AT+At.

Figura 61: Fractografias de fios de NiTi tratados termicamente na condi¢do CP e rompidos por fadiga.
Aumentos: a) visdo geral da superficie de fratura, 200x, b) Visao da regido de inicio da fratura, 400x,
¢) presenga de duas regides distintas, inicio e propagacgdo da fratura, 400x e d) microcavidades com

pequenos furos na regido de propagacao, 3200x.
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A condi¢do CP-AT-At, foi tratada em um tempo inferior ao da condicdo CP-AT+At e ndo
apresenta patamar de tensdo na curva tensdo-deformacio, e nos ensaios de fadiga apresenta
um limite inferior ao da condi¢gdo CP-AT+At. Segundo Eggeler et al. (2003), a transformagao
induzida por tensdo limita a tensdo, e a sua intensidade ¢ o fator que conduz o crescimento da

trinca, por esse motivo a condigdo CP-AT+At € mais tolerante a falha.

Temperaturas de tratamento térmico elevadas, provavelmente, geram superficies passivas com
maior propor¢cdo de defeitos, reduzindo o tempo de vida de sistemas submetidos a

deformacdes ciclicas como € o caso de proteses endovasculares.
4.2 ENSAIOS ELETROQUIMICOS
4.2.1 Ensaios in vitro

Os Graficos 10, 12, 14, 16, 18 ¢ 20 mostram a variacdo do potencial de corrosao em fungao
do tempo, e os Graficos 11, 13, 15, 17, 19 e 21 as curvas de polarizagdo potenciodindmica em
saliva artificial AFNOR S90-70 para fios tratados nas condigoes CPj, CP-AT-At, CP,
CP+AT+At, CP+AT-At e CP-AT+At, respectivamente, em triplicata.

No Grafico 22 sdo apresentados os potenciais de corrosdo médios (Eco) para as diferentes
condi¢des de tratamento térmico e no Grafico 23 sdo apresentados os potenciais de

transpassivacao médios (Ep) em fungdo do tratamento térmico aplicado aos fios de NiTi.

Potenciais de corrosdao mais negativos indicam menor resisténcia do material ao ataque de
elementos agressivos presentes no meio, entre eles, cloro, gerando dissolucdo da liga
metalica. A condicao CPy € a que apresenta o menor potencial de corrosdo, ou seja, o filme
nativo rico em oxigé€nio facilita a sua dissolucdo. As condi¢cdes CP-AT-At e CP-AT-+At,
tratadas a uma temperatura mais baixa, apresentam potenciais de corrosdo menos negativos,
sendo menos susceptiveis a dissolugdo. A condigdo CP apresenta um potencial de corrosiao
médio de -300 mV, sendo similar as condigdes CP+AT+At e CP+AT-At. Estatisticamente, o
potencial de corrosdo de CP-AT-At ¢ igual a CP-AT+At, ¢ 0 E¢ory de CP+ATHAt € maior que
CP+AT-At.
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Grafico 14: Variacdo do potencial de corrosao
em func¢do do tempo para fios de NiTi apds
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Grafico 11: Polarizag@o potenciodindmica em saliva
artificial AFNOR S90-70 para fios de NiTi apos
tratamento térmico na condigdo CPy.
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Grafico 13: Polarizagdo potenciodindmica em
saliva artificial AFNOR S90-70 para fios de NiTi
apos tratamento térmico na condi¢do CP-AT-At.

12004

900 7

GO0

300

ExECS (mYv)

|:|.

3001

-G00

8 7 5 3 A
log j flog Afcrd)

Grafico 15: Polarizag@o potenciodindmica em
saliva artificial AFNOR S90-70 para fios de NiTi
apos tratamento térmico na condi¢do CP.
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Grafico 16: Variacdo do potencial de corrosao
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Grafico 18: Variacdo do potencial de corrosao
em func¢do do tempo para fios de NiTi apos
tratamento térmico na condigdo CP+AT-At.

Grafico 20: Variagdo do potencial de corrosio
em funcdo do tempo para fios de NiTi apos
tratamento térmico na condigdo CP-AT+At.
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Grafico 17: Polarizag@o potenciodindmica em saliva

artificial AFNOR S90-70 para fios de NiTi apds
tratamento térmico na condigdo CP+AT+AL.
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Grafico 19: Polarizagdo potenciodindmica em saliva
artificial AFNOR S90-70 para fios de NiTi apds
tratamento térmico na condigdo CP+AT-At.
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Grafico 21: Polarizag@o potenciodindmica em saliva
artificial AFNOR S90-70 para fios de NiTi apds
tratamento térmico na condigdo CP-AT+At.
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Grafico 22: Potencial de corrosao (E..;) médio em func¢do das condigdes de tratamento térmico.

Através do Grafico 23 pode-se notar que existe uma grande variagdo nos potenciais de

transpassivagdo de acordo com as condigdes de tratamento térmico.
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Grafico 23: Variagdo do potencial de transpassivacao (Ep) em func@o do tratamento térmico aplicado

aos fios de NiTi.

Potenciais de transpassivacdo para fios tratados termicamente na temperatura mais elevada
(CP+AT+At e CP+AT-At) sao os menores (-110 e-30 mV respectivamente). Para as condi¢des
CP-AT-At e CP-AT+At, onde a temperatura de tratamento térmico foi a menor, os potenciais
de transpassivacdo foram superiores ficando entre 410 e 500 mV. A condicdo CP, com

temperatura de tratamento intermedidria, apresentou um potencial de transpassivacdo médio
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de 150 mV. Entretanto para todas as condigdes de tratamento térmico analisadas, o desvio
padrdo das medidas de polarizacdo potenciodinamica foi elevado, indicando que o tratamento

térmico nao gera condi¢des superficiais homogéneas.

Temperaturas elevadas durante tratamento térmico geram camadas oxidas mais espessas,
propiciando a formacdo de falhas na camada passiva durante solicitacdes mecanicas. Para
Trepanier et al. (1998), a uniformidade da camada de 6xido, mais do que a sua espessura e

composicao € o fator predominante para melhorar a resisténcia a corrosao.

Na Figura 62, nota-se a alteracdo da condi¢@o superficial do material ap6s o ensaio de
polarizagdo potenciodindmica. O ensaio de corrosdo acelerado, causa a formacdo de pontos de
corrosdo generalizados na superficie do fio tratado na condicdo CP, o que além de reduzir o
tempo de vida do material, altera a biocompatibilidade devido a exposicao de ions metalicos,

em especial niquel.

. —
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Figura 62: Analise da superficie de um fio tratado termicamente na condigdo CP (a) antes do ensaio de

corrosdo e (b) apods o ensaio de corrosdo. Aumento 100x.

4.2.2 Ensaios in vivo
4.2.2.1 Validagdo do dispositivo de medi¢do

A validacao do dispositivo foi realizada através de medidas in vitro do potencial de corrosao
com potenciostato e através do sistema desenvolvido para aquisicdo de sinais. A comparagdo

dos resultados deu origem a aprovacdo do sistema.

Com o intuito de validar o dispositivo desenvolvido para as medic¢des in vivo, verificou-se a

diferenca de potencial entre o eletrodo de referéncia de calomelano saturado (ECS) e do



72

pseudo-eletrodo de referéncia de platina (Pt) e avaliou-se o comportamento dos pares ECS/Pt;

ECS/NiTi e Pt/NiTi em diferentes simulagdes de ambiente bioldgico.

O procedimento de ensaio em circuito aberto foi bastante simplificado. Mergulhou-se o par de
eletrodos ECS/Pt; ECS/NiTi e Pt/NiTi nas diferentes solu¢des ¢ mediu-se a diferenga de
potencial entre os pares. Para o ensaio utilizou-se um potenciostato/galvanostato EG&G PAR

modelo 263 A. A Figura 63 mostra um sistema similar ao utilizado.

= Solucdo

Eletrodo de
referéncis

Figura 63: Medida de potencial de corrosdo para um sistema metal/solugdo (adaptado de Princeton,

2005).

O Grafico 24 mostra curva de potencial de corrosdo para o sistema ECS/Pt monitorada em
ambiente bioldgico simulado AFNOR S90-701 a temperatura ambiente. Neste caso, 0
eletrodo de platina foi usado como eletrodo de trabalho. Percebe-se um pequeno decréscimo
do potencial medido nos primeiros instantes de imers@o (cerca 20mV). Entre 7 ¢ 10 minutos
de medicdo, o potencial permaneceu praticamente constante em torno de 105 ¢ 110 mV. Com
base nestes dados, uma medida confiavel do potencial de corrosdo da liga NiTi pode ser
monitorada cerca de 10 minutos depois que o eletrodo de platina estiver imerso no sistema
(sangue). Assim, o eletrodo de Pt estara com um potencial estdvel e as modificacdes
observadas corresponderdao a modificagcdes no potencial do fio de NiTi. O Grafico 25 mostra
as curvas de potencial de corrosdo monitoradas para os sistemas ECS/NiTi e Pt/NiTi em
ambiente biologico simulado AFNOR S90-701 apods ter-se deixado o par de eletrodos
mergulhado na solucdo por 12 minutos para estabilizacdo do sistema (a) e a diferenca entre as

medidas dos dois sistemas (b).

Conforme os resultados (Grafico 25a) mostrados, ap6s 12 minutos de imersdo, tanto o
potencial da Pt quanto do fio de NiTi estdo praticamente estaveis. Como percebido nas
curvas, apos este tempo de estabilizacdo, o potencial de corrosdo para os sistemas ECS/NiTi e
Pt/NiTi foi monitorado a cada 3 minutos durante 30 minutos o que resultou em 11 medidas.

As medidas foram consideradas constantes e um tratamento estatistico basico foi realizado
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valores. A média e o desvio padrdo das medidas para o sistema ECS/Pt (Tabela 8)

foram feitos considerando-se os valores obtidos do 12° minuto até o 30° minuto, resultando

em 7 medidas ja que este sistema ndo esta estabilizado antes do periodo mencionado (Grafico

24).
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Grafico 24: Curva de potencial de corrosdo para o sistema ECS/Pt monitorada em ambiente bioldgico

simulado AFNOR S90-701 a temperatura ambiente.
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Grafico 25: Curvas de potencial de corrosdo monitoradas para os sistemas ECS/NiTi e Pt/NiTi em

ambiente

bioldgico simulado AFNOR S90-701 (a) apos ter-se deixado o par de eletrodos mergulhado

na solucdo por 12 minutos para estabiliza¢do do sistema e (b) diferenga entre as medidas dos dois

sistemas (ECS/Pt — Pt/NiTi).

Observa-se, na Tabela 8, que o sistema ECS/Pt apresenta uma diferenca de potencial de 108

mV e que a diferenca entre os sistemas ECS/NiTi — Pt/NiTi foi igual a 126 mV em AFNOR

S90-701.

Teoricamente, essa diferenca deveria ser igual a 108 mV. Contudo, a diferenca de
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18 mV monitorada esta dentro dos limites tolerados para este tipo de medida (em torno de 30
mV), atestando que o eletrodo de Pt pode ser usado como referéncia desde que respeitado o

limite de estabilizacdo de seu potencial.

Tabela 8: Diferenga de potencial medida para os sistemas ECS/Pt; ECS/NiTi e Pt/NiTi em diferentes

simulagdes de ambiente bioldgico, conforme legenda.

ECS/Pt ECS/NiTi Pt/NiTi ECS/NiTi — Pt/NiTi
Solucdo/Sistema

(mV) (mV) (mV) (mV)
AFNOR S90-701 108 £ 2 -187+4 -313+3 126 +3
Urina Artificial 97 +1 -255+10 -334+1 79+ 10
Ringer 76 £1 -149+ 16 -239+7 90+8

A confiabilidade da utilizagdo do pseudo-eletrodo de platina também foi testada em outras
solugdes. A composi¢cdo dos meios onde este foi testado assim como o pH estdo mostrados na

Tabela 9.

Observando o Grafico 26, percebe-se uma diferenca de potencial nas diferentes solugdes para
o sistema ECS/Pt. Essa diferenga variou entre 76 ¢ 108 mV (32 mV). Esta diferenga nao
chega a ser tdo relevante estando proxima do limite ja comentado. Ainda, para os trés
sistemas, o valor de ECS/Pt e a diferenca entre os dois sistemas ECS/NiTi e Pt/NiTi foram
bastante proximos, ndo ultrapassando 18 mV. Estes testes aprovam o uso da Pt como pseudo-

eletrodo de referéncia.

As diferengas observadas para os sistemas onde o eletrodo de NiTi esta presente ¢ normal,
uma vez que este ndo ¢ inerte e a sua superficie sofre modificagdes quanto a composi¢do com
modificacdes de pH, por exemplo. Percebe-se que os potenciais mais negativos sao

observados para a solu¢do com menor pH, ou mais agressivas.
4.2.2.2 Medigoes in vivo

Os procedimentos para a realizacdo dos testes in vivo foram definidos aleatoriamente de
acordo com os casos selecionados para procedimento cirurgico realizado pela equipe de
cirurgia vascular do Hospital Universitario. Os pacientes e os procedimentos sdo qualificados
na Tabela 10. No Grafico 27 sao apresentadas as curvas de potencial de corrosdo medidas in

vivo.
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Tabela 9: Composicao quimica de diferentes fluidos biologicos simulados.

Solugao/ AFNOR S§90-701 Urina Artificial Ringer
Eletrolitos presentes (g/L) (g/L) (g/L)
Na,HPO, 0,26 - -
NaH,POy4 - 4,59 -
NacCl 6,70 6,17 8,6
KSCN 0,33 - -
KH,PO4 0,20 - -
KCl 1,20 4,75 0,3
NaHCOs 1,50 - -
MgSO,4 - 0,46 -
NaSO4 - 2,41 -
CaCl, - 0,64 0,33
NayC,04 - 0,04 -
Na3CeHs0; - 0,94 -
pH 7,4 5,5 7.4
200
100 - =

E ° B AFNOR $90-701

5 -100 - O Urina Artificial

8 ORinger

5 -200

-300 1 =

ECS/Pt ECS/NiTi  PtNiTi ECS/NITi
— PUNITi

Grafico 26: Média das medidas da diferenga de potencial feitas para os pares de eletrodos ECS/Pt;
ECS/NiTi; ECS/Pt e da diferenga ECS/NiTi - ECS/Pt para diferentes simulagdes de ambiente

bioldgico.
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Tabela 10: Procedimentos nos quais foram realizadas medi¢des de potencial de corrosio in vivo.

Paciente Idade Sexo Procedimento Local~de Data
(anos) punc¢io
Bypass” aorto-femoral-
1 68 m | Pprofunda-poplitco em Aorta | 5607005
membro inferior abdominal
esquerdo
Bypass aorto-iliaco- L
. Artéria
2 68 M femoral & esquerda + iliaca | 11/08/2005
endarterectomia a
comum
esquerda
Bypass fémoro-femoral- L
3 28 F com safena em membro Arteria 12/08/2005
. . femoral
inferior esquerdo
4 49 M Bypass 111gcq—femoral a Ar’terla 29/09/2005
direita iliaca
5 60 Bypass fqmgro—ﬁbular Artéria 03/11/2005
direito femoral
Artéria
6 - M Aneurismectomia iliaca 01/12/2005
comum
Aneurisma de aorta Artéria
7 - M toracica associado a 01/12/2005
. .. femoral
disseccdo tipo II1
Endarterectomia por
eversao da artéria Artéria
8 49 M femoral superficial com feroral 02/12/2005
debridamento dos 1° e 5°
pododactilos
Aneuristmectomia com
9 69 M enxerto femorg—pophteo Artéria 06/12/2005
em membro inferior femoral
direito
Bypass aorto-biiliaco e L
10 66 M fémoro-popliteo em Arteria | q15 2005
) ) . femoral
membro inferior direito

? Bypass: Procedimento cirtrgico destinado a aumentar o fluxo sangiiineo para um 6rgio ou
extremidade que tem a artéria estreitada ou bloqueada. Alguns exemplos sdo: bypass da
artéria coronaria, substituicdo aodrtica, bypass aorto-bi-iliaca, aorto-bi-femoral e femoral-

poplitea (Cleveland, 2005).
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As curvas obtidas durante os procedimentos dos pacientes 1, 2, 7, 8, 9 e 10 foram utilizadas
para se estabelecer o valor do potencial de corrosdo in vivo. O valor de potencial de corrosdao

médio foi de -226 mV com um desvio padrdo de +30 mV.

0 4
—— Paciente 1
-100 1 —— Paciente 2
— —— Paciente 3
E Paciente 4
E -200 1 — Paciente 5
% —— Paciente 6
E — Paciente 7
-300 —— Paciente 8
— Paciente 9
—— Paciente 10
-400
-500 T T T T .
0 2 4 6 8 10 12
Tempo (min)

Grafico 27: Curvas de potencial de corrosdo (NiTi x Pt) medidas em sangue humano em circulacao
para pacientes distintos submetidos a procedimentos vasculares com exposigao artérial, definidos de

forma aleatoria.

No paciente 3, houve um dano no eletrodo antes do procedimento, ndo sendo possivel corrigi-
lo de forma adequada para se realizar a medigdo corretamente. A medigdo realizada foi

descartada para a analise dos resultados.

No paciente 4, o médico relatou a presenca de estenose na regido de insercao do eletrodo. As
placas de gordura aderidas a parede da aorta geram uma regido com isolamento elétrico,
protegendo o material dos ions presentes no meio. O tempo de vida do material submetido a
essa condicdo serd, provavelmente, superior a de um material submetido a solugdo idnica,
principalmente se na solu¢do houver ions cloro. A presenga das placas de ateroma justificam o

potencial de aproximadamente 0 mV medido neste caso.

Durante os instantes iniciais no teste do paciente 5, por volta do terceiro minuto, houve a
administracdo intravenosa de heparina (anticoagulante), o que causou a reducdo do potencial
de corrosdao em aproximadamente 150 mV. Sob o ponto de vista quimico, a heparina ¢ um

mucopolissacarideo sulfatado, como apresentado na Figura 64, com grande quantidade de
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cargas elétricas negativas, sendo o mesmo o acido macromolecular mais forte existente no
organismo. Pode ser distinguida de outros polissacarideos pela sua extrema acidez, decorrente
da grande quantidade de radicais sulfatados na sua molécula (Casu, 1989). Durante
procedimentos cirirgicos com intervengdo venosa, a heparina ¢ administrada a cada 90

minutos.

Com o paciente 6, houve um problema, possivelmente, com o eletrodo de medic¢ao, ndo sendo

possivel utilizar a curva para analise do potencial de corrosao médio in vivo.

Figura 64: Formula quimica da heparina formada por partes iguais de D-glucosamina sulfatada e acido

D-glucurénico com radicais sulfatados (Pubchem, 2005).

Na Figura 65, sdo apresentadas fotos do primeiro ensaio in vivo realizado durante um

procedimento de bypass aorto-femoral-profunda-popliteo em membro inferior esquerdo.

Nem todos os procedimentos acompanhados permitiram a realizacdo da medigdo in vivo
devido as condigdes do paciente e do estado das suas artérias e fluxo sanguineo. Um dos casos
mais interessantes, um procedimento para revascularizacdo dos membros inferiores através da
eliminagdo de um aneurisma com trombose e inser¢do de enxerto Dacron e, bypass aorto-
bifemoral e fémoro-fibular em membro inferior esquerdo, ndo pode ser testado devido a baixa
pulsacdo e presenca de muitas regides ateromatosas nas artérias. As imagens desse

procedimento sdo apresentadas na Figura 66.
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Exposicao
da artéria
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Hiaca interna

T artér
' 1. iliacas

Figura 65: Paciente submetido a cirurgia vascular (a) bypass aorto-femoral-poplitea: (b) artéria iliaca

interna e externa e (c) aorta abdominal, onde foi inserido o eletrodo neste procedimento.

Figura 66: Procedimento para desobstrucdo da aorta e das artérias femoral (direita e esquerda) e fibular
esquerda. a) aneurisma abdominal aberto com presenca de ateromas e b) coagulos sanguineos na
regido proximal do aneurisma. c¢) teste do enxerto Dacron apds anastomose proximal e d) preparagdo

da veia safena para bypass fémoro-fibular.
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5 CONCLUSOES

Através das curvas tensdo-deformacgdo para as diferentes condicdes de tratamento térmico
consegue-se definir quais condi¢des apresentaram as transformagdes de fase que permitiram a
propriedade de superelasticidade. A condigdo de tratamento térmico CP, apresentou uma
curva tipica de material encruado e a condicdo CP-AT-At apresentou uma deformacgao elastica
média de 3,74% para uma tensdo média de aproximadamente 580 MPa, ndo apresentando um

patamar de tensao que indicasse a formacao de martensita induzida por tensao.

A superelasticidade ¢ caracterizada por um patamar de tensdo que indica a transformagao
martensitica através de maclagdo e por esse motivo a deformacdo do material é reversivel. O
patamar de inducdo nas condicdes CP+AT+At e CP+AT-At apresentam valores baixos de
tensdo e de deformac@o, o que indicou a presen¢a de outra propriedade, a memoria de forma.
As condigoes CP e CP-AT+At apresentaram valores de tensdo e deformagdo, no final do
patamar, mais interessantes em termos de superelasticidade. Para se definir qual ¢ a melhor
condigdo, utilizou-se o teste-t para analise dos dados (Anexo C). A tensdo para indugdo da
martensita ¢ maior para CP-AT+At e a deformagao no final do patamar de tensdo ¢ maior para
CP. Para se definir qual ¢ a melhor condicdo de tratamento térmico € necessario definir a
intensidade das solicitagdes mecanicas que o produto sofrera durante sua produgdo e
aplicacdo. Através de analise de varidncia, pode-se dizer que o tratamento térmico influencia
nos valores de tensdo de inducdo de martensita (Anexo D) e deformagao elastica (Anexo E)
para as condi¢des CP-AT-At, CP+AT+At, CP+AT-At e CP-AT+At e que existe interagdo entre

tempo e temperatura para essas condigdes.

A curva de vida em fadiga obtida para os fios de NiTi submetido as condi¢des de tratamento
térmico CP-AT-At, CP, CP+AT-At e CP-AT+At, apresentaram limites de fadiga diferenciados
e que, provavelmente, foram influenciados pela temperatura de tratamento térmico, devido a
quantidade de defeitos presentes na camada passiva. A condicdo CP-AT+At foi a que

apresentou o limite de vida em fadiga para a maior deformagao, 1%.

As micrografias da superficie de fratura dos fios de NiTi rompidos por tracdo demonstraram
fratura ductil com reducdo de area e presenca de microcavidades para todas as condigdes
ensaiadas. A fratura dos fios rompidos por fadiga se deu de forma fragil e teve origem na

superficie do material.
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Eletroquimicamente, as condi¢des tratadas termicamente na menor temperatura, CP-AT-At e
CP-AT+At, apresentam potenciais de corrosdo menos negativos sendo assim, menos
susceptiveis a agressdes do meio, e potenciais de transpassivacdo acima de 400 mV. A
condi¢do CP gerou um potencial de transpassivacdo médio de 150 mV e a superficie do fio,
ap6s ensaio de polarizagdo potenciodindmica, apresentou pontos de corrosao generalizados

sobre a superficie.

Através dos ensaios de potencial de corrosdo medidos in vivo, estabelecidos para o fio de NiTi
tratado termicamente na condi¢do CP em relagdo a um eletrodo de platina, além de um
potencial estavel medido nos pacientes 1, 2, 7, 8, 9 e 10, as condi¢des do meio alteraram a
leitura do potencial para outros pacientes, propiciando algumas discussdes sobre a influéncia
de outras substincias nas reacdes eletroquimicas. A presenca de placas de ateroma, no
paciente 4, gerou uma regido isolada eletricamente, principalmente de ions agressivos como
cloro, proporcionando uma barreira para a dissolucdo do metal. No paciente 5, a
administracao intravenosa de heparina causou, alguns minutos depois, a reducdo do potencial
de corrosdo do metal. A presenga de radicais sulfatados na molécula desse
mucopolissacarideo aumenta a eletronegatividade do meio gerando uma redugdo do potencial
de corrosdo. Os potenciais de corrosdo médios medidos in vivo em relagdo a um eletrodo de
platina dos pacientes 1, 2, 7, 8, 9 ¢ 10 (-226£30 mV) sdo reproduziveis in vitro (-300+£30 mV)
através da solucdo AFNOR S90-70.

A temperatura de tratamento térmico da liga NiTi influencia nas suas propriedades mecanicas
e eletroquimicas. Temperaturas elevadas geram microestruturas com tendéncia a memoria de
forma e camadas passivas mais espessas e com maior propensdo a presenga de falhas que
influenciaro no tempo de vida do material, tanto mecanica quanto eletroquimicamente. O
tempo de tratamento térmico também ¢ um fator importante, pois pode gerar ou ndo
microestruturas que déem origem a maclas, forma de transformagdo responsavel pela

superelasticidade desejada.
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SUGESTOES

A continuacao deste trabalho ¢ de fundamental importancia para o total conhecimento das
propriedades da liga NiTi de forma a se conseguir condi¢des otimas de desempenho dos
produtos que serdo desenvolvidos a partir dela. Desta forma ¢ importante refinar o
mapeamento das propriedades mecénicas e eletroquimicas da liga para condigdoes de

tratamento térmico com menor intervalo de tempo e temperatura.

Estudos envolvendo analise e tratamento superficial, a fim de se conhecer e melhorar as
condi¢des da camada oxida superficial, precisam ser realizados para que seja possivel
proporcionar maior resisténcia a corrosdo, ¢ por conseqiiéncia, maior tempo de vida do

implante metélico.

Nos testes in vivo, através dos testes ja realizados, pode-se perceber a necessidade de uma
amostragem maior para que seja possivel mapear mais variagdes dos potenciais de corrosio. E
importante considerar a dificuldade de se realizar as medigdes in vivo tanto por questdes
técnicas (construgdo de dispositivos) quanto pela demanda de cirurgias do Hospital

Universitario.

Os resultados obtidos neste trabalho, se referem ao material NiTi e ndo sdo aplicaveis a
estruturas mais complexas, devido as condi¢des de producdo que envolvem deformacdes
plésticas e regides de solicitacdo e geometria mais criticas. Testes especificos para condigdes

estruturais diferentes devem ser realizados.
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ANEXO A — RESUMO DO PROJETO

UNIVERSIDADE FEDERAL DE SANTA CATARINA

RESUMO DO PROJETO DE PESQUISA PARA ANALISE PELO COMITE DE
ETICA EM PESQUISA COM SERES HUMANOS

A)  INFORMACAO GERAL

1) TITULO DO PROJETO: AVALIACAO IN VIVO DO POTENCIAL DE
CORROSAOQ DA LIGA DE NiTi EM SANGUE HUMANO

2) PESQUISADOR RESPONSAVEL (ORIENTADOR): Prof. Dr. Pierre Galvagni
Silveira, MD, PhD

3) PESQUISADORA PRINCIPAL: Patricia Montagner Soares Silva
4) Data proposta para inicio da coleta de dados: 10/09/04  Término previsto: 10/05/05
Indique onde a pesquisa sera conduzida:
v" Hospital Universitario da Universidade Federal de Santa Catarina;
v" Empresa Nano Endoluminal S.A.
6) Este projeto ja foi apreciado por outro Comité de Etica? * [ ] SIM [X]NAO
Se sim, anexe uma copia do parecer.

* Se o projeto origina-se em outro pais (projeto internacional), a apresentagdo do

parecer de Comité de Etica do pais de origem é fundamental para a avaliacio por este Comité.
7) Suporte financeiro (assinale apenas um):  [X] SIM [ ]NAO

Patrocinador: Nano Endoluminal S.A.
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Submetido [] Data  / /

Financiamento recebido [X] Data: 01/07/2004

Nenhum [] Data /-

Outros [] Data.  / /

Especifique (em caso de financiamento especifique a quantia): R$5.888,00

B). DESCRICAO RESUMIDA DA PESQUISA PROPOSTA E SEUS OBJETIVOS
PARA QUE POSSA SER APRECIADA POR PESSOAS LEIGAS E PELO COMITE DE
ETICA:

Breve introducio, justificativa.

O NiTi (liga metélica constituida de Niquel-Titanio) tem um comportamento diferenciado e
propriedades incomuns quando comparado aos demais materiais utilizados em implantes, o
que faz dele um material fascinante para aplicacdes cirargicas. At¢é o momento ndo ha
trabalhos e artigos suficientemente conclusivos para determinar a biocompatibilidade
(habilidade de um material atuar respondendo apropriadamente a uma aplicacdo especifica) e
a viabilidade do NiTi in vivo. O estudo mostra-se de vital importancia, uma vez que a
biocompatibilidade do NiTi deve ser adequadamente conferida antes de sua utilizagdo segura

como um implante material no corpo humano.

Delineamento da pesquisa (por exemplo, retrospectiva, longitudinal, observacional, etc. Se

randomizado ou, duplo-cego, descrever os procedimentos para randomizagdo ou cegamento)
Tratar-se-a de um estudo observacional, analitico e transversal.
Objetivos

Existem dois fatores principais que determinam a biocompatibilidade de um material: o
grande numero de reacdes induzidas pelo material e a degradagao deste no organismo in vivo.
O objetivo desse trabalho ¢ determinar a capacidade de resisténcia a corrosdo da liga NiTi
(esclarecer um dos aspectos de sua biocompatibilidade), em meio biologico, através da

medida do potencial de corrosdo do sangue circulante em humanos.

Tamanho da Amostra (indique como foi estabelecido)
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Serdo realizadas 10 observacdes, em 10 pacientes distintos, para rastrear da forma mais ampla
possivel os potenciais gerados pelo sistema circulatorio. Isso se faz necessario ja que cada
individuo ¢ Unico e, por conseguinte, cada sistema gera uma resposta as circunstancias a que ¢é

submetido.
Participantes / Sujeitos (quem sera o objeto da pesquisa)

Serdo considerados participantes desta pesquisa pacientes que preencham todos os critérios de

inclusdo:
v" Sexo masculino ou feminino;
v" Ter no minimo 18 anos de idade;

v Necessidade de submeter-se a cirurgias nas quais havera exposicdo (dissecagdo) das

artérias iliaca e/ou femoral;

v" Concordancia em participar do estudo e assinatura do termo de consentimento

informado.
Local onde se realizara a pesquisa (infra-estrutura, adequacao do local)
v" Hospital Universitario da Universidade Federal de Santa Catarina;
v Empresa Nano Endoluminal S.A.

Procedimentos / intervencoes (de natureza ambiental, educacional, nutricional,

farmacologica)

Este estudo experimental sera realizado durante cirurgias que venham a expor (dissecar) as
artérias femoral ou iliaca. Utilizar-se-4 o mesmo corte da cirurgia para a realiza¢do do estudo.
Sera inserido na aorta iliaca ou femoral do paciente, apos consentimento do mesmo, um fio de
Pt, inerte, ¢ um fio de NiTi biocompativel, através de um dispositivo puncionador
previamente esterilizado. Esse dispositivo se baseia na diferenca de potencial estabelecida
entre o fio de NiTi e o fio de Pt, gerando uma corrente. A corrente ¢ novamente convertida em
potencial pelo sistema de aquisi¢do de dados. Assim, serd medido o potencial de corrosdo do
sangue circulante, objetivo desta pesquisa. Todo o procedimento terd um tempo de execugdo

de aproximadamente 12 minutos.
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Parametros avaliados (medidas, o que sera utilizado como instrumento.)
Medida do potencial de corrosdo do sangue circulante no trans-operatorio.
“Outcomes” (0 que se espera dos resultados da pesquisa)

Ao final do projeto pretende-se definir a faixa de potencial de corrosdo do sangue circulante
em humanos, e assim, estimar com maior precisdo a aplicabilidade e a durabilidade dos

implantes constituidos de material NiTi.

C). ESTIMATIVA DOS BENEFICIOS OU COMPENSACOES DA PESQUISA
PROPOSTA:

Quais sio os beneficios potenciais aos participantes e/ou a comunidade cientifica e/ou a

sociedade que justificariam convidar individuos a participarem desta pesquisa?

O uso da liga de NiTi possibilita aplicagdes que nenhum outro implante de material conseguiu
oferecer antes. Essas aplicacdes incluem fios ortoddnticos, filtros para veia cava, suturas de
ancora para cirurgias ortopédicas, stents uretrais, esofagicos e intracoronarios, além de
proteses para aneurismas e alguns implantes ortopédicos. O conhecimento do comportamento
corrosivo do NiTi dentro do corpo humano ¢ muito limitado e até hoje pouco foi explorado. O
estudo pretende, pois, esclarecer um aspecto importante da biocompatibilidade do NiTi para
que sua utilizagdo como um implante material no corpo humano seja de fato segura e viavel,
proporcionando, assim, a terapéutica endovascular do Aneurisma de Aorta (AA), e as demais
utilizagcdes dos implantes de NiTi uma visdo integrada, abrangente e precisa de suas reais

potencialidades e limitagdes.

Serio oferecidas vantagens ou compensacdes aos participantes? [ | SIM [X]NAO
Quais?

As despesas serao reembolsadas? [ | SIM [X] NAO

Se sim, forneca detalhes:

D) ESTIMATIVA DOS RISCOS DA PESQUISA PROPOSTA:
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Tendo em vista que sera utilizado o mesmo corte da cirurgia para a realizagdo do trabalho, a
duracdo do procedimento ser pequena (12min), e os dispositivos empregados previamente
esterilizados e inertes ao organismo humano, ndo existe qualquer tipo de agressdo ou riscos
nessa metodologia que venha a trazer prejuizos de ordem fisica, psiquica, ou social ao
paciente. Eventualmente, poderd acontecer um pequeno sangramento no local onde o
dispositivo sera introduzido no vaso sangiiineo do paciente; contudo, esta ocorréncia ¢ normal

e sera facilmente contornavel pelos médicos.
E) PLANO PARA OBTER O CONSENTIMENTO LIVRE E ESCLARECIDO:

Descreva como os participantes serao recrutados incluindo modos de divulgacao e quem

ira obter o consentimento.

Serdo recrutados, nas instituigdes hospitalares citadas, pacientes que sejam submetidos a
cirurgias que exponham as artérias femoral e/ou iliaca. A divulgacdo sera feita pelo proprio
orientador deste trabalho, Prof. Dr. Pierre Galvagni Silveira, médico-cirurgido vascular. Serdo
considerados participantes desta pesquisa pacientes que preencham todos os critérios de

inclusdo:
v" Sexo masculino ou feminino;
v" Ter no minimo 18 anos de idade;

v Necessidade de submeter-se a cirurgias nas quais havera exposi¢io (dissecagdo) das

artérias iliaca e/ou femoral;

v Concordancia em participar do estudo e assinatura do termo de consentimento

informado.
E que estejam fora dos critérios de exclusao:
v’ Pacientes sabidamente gravidas;

v’ Pacientes hemodinamicamente instaveis, necessitando de intervengdes cirtrgicas de

urgéncia;

v Pacientes que se recusarem a participar do estudo € que ndo assinaram o

consentimento informado.
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Estio os participantes legalmente capacitados para assinar o consentimento?
[X]SIM []NAO
Se ndo, descreva as alternativas para a obtengdo do consentimento.

Quais os procedimentos que deverido ser seguidos pelos participantes/sujeitos se eles

quiserem desistir em qualquer fase do estudo?

O paciente podera desistir do seu consentimento a qualquer momento e deixar de participar
sem pena alguma. Bastara apenas que ele entre em contato com o pesquisador responsavel

(orientador) ou o pesquisador principal para informar de sua desisténcia.

Caso os participantes nio comparecam as visitas do estudo, serdo contatados durante o

estudo (por telefone ou por carta)?
[]SIM  [X]NAO

F) PASSOS A SEREM TOMADOS PARA ASSEGURAR A CONFIDENCIALIDADE
DOS DADOS

Onde e como os dados serao arquivados, quem supervisionara o acesso aos dados para

assegurar sua confidencialidade?

As Unicas pessoas que saberao que o paciente estd em estudo serdo os membros da equipe de
pesquisa, seus médicos e enfermeiros. Nao sera fornecida nenhuma informagdo que diga
quem ¢ o paciente a terceiros sem sua permissdo por escrito. Quando os resultados da
pesquisa forem publicados ou discutidos em reunides, ndo serdo incluidas informacdes que
poderiam revelar quem € o paciente. Caso sejam usados videos ou fotografias suas para
ensinar outras pessoas, sua identidade sera protegida e disfarcada. Representantes autorizados
do Patrocinador do estudo (Nano Endoluminal) poderdo precisar revisar os registros dos
pacientes que estdo no estudo. Além disso, eles poderdo ver o nome do paciente, mas estdao
comprometidos por lei a ndo revelar quem ¢é o paciente a terceiros. Os parametros analisados
em cada paciente serdo registrados em uma base de dados elaborada no programa Microsoft
Access® 2000 e no programa Microsoft Excel de computadores da empresa Nano

Endoluminal. Somente terdo acesso aos dados os membros da equipe de pesquisa da empresa,
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e a pesquisadora principal, juntamente com o pesquisador responsavel, supervisionara o

acesso aos dados para assegurar a confidencialidade das informagdes referentes ao paciente.
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ANEXO B - PARECER CONSUBSTANCIADO

UNIVERSIDADE FEDERAL DE SANTA CATARINA
COMITE DE ETICA EM PESQUISA COM SERES HUMANQS
Parecer Consubstanciado Projeto n® 237 / 2004

I- Identificagio

Titulo do Projeto: Avaliagdo in vive do Potencial de Corrosdo da Liga de NiTi em Sangue Humano
Pesquisador Responsavel: Prof. Dr. Pierre Galvagni Silveira

Pesquisador Principal: Patricia Montagner Soares Silva

Institui¢do onde se realizara: Hospital Universitario da UFSC / Empresa Nano Endoluminal S.A
Data de entrada no CEP: 09/ 08/ 2004

[1- Objetivos
Determinar a capacidade de resisténcia a corrosdo da liga NiTi (niquel-titdnio), em meio biologico,
através da medida do potencial de corrosio do sangue circulante em humanos.

HI- Sumario do Projeto

Trata-se de um estudo observacional, experimental, analitico ¢ transversal, onde: “Em doz pacientes
submetidos a cirurgia arterial direta, onde a artéria femural seja exposta, antes da realizagdo da
arteriometria sera realizada a obtengio da diferenga de potencial através de um dispositivo
tempordrio especialmente construido para este fim. Este dispositivo é constituido por duas agulhas,
uma de NiTi e outra de platina, que permanecerdo em contato com o sangue circulante durante um
periodo de 12 minutos. Este dispositivo estard conectado a uma CPU que através de um programa
de computador fara a leitura destes dados™. Apods a insergdo do dispositivo na artéria femural ou
iliaca, formar-se-2 uma diferenga de potencial entre o fio de niquel-titinio e o fio de platina,
gerando uma corrente, novamente convertida em potencial pelo sistema de aquisi¢do de dados.
Participardo do estudo pacientes de ambos os sexos, com idade minima de 18 anos, com
necessidade de submeter-se a cirurgias nas quais havera exposigio (dissecagio) das artérias iliacas e
femural ¢ que concordem em participar do estudo. Scrio excluidos pacientes sabidamente gravidas,
os hemodinamicamente instiveis € os que se rccusarem a participar.

IV- Comentarios

O estudo em questio constituir-se-a no Trabalho de Conclusdo do Curso (TCC) de Medicina da

académica Patricia Montagner Soares Silva. Q projeto encontra-se bem redigido ¢ fundamentedo, os

pesquisadores estdo habilitados para o seu desenvolvimento, no entanto, para que o mesmo obedega
as exigéncias da legislagdo em vigor, questiona-se:

1. Falta o orgamento detalhado do projeto; .

2. Como sera ou o que seri especificamente mensurado pelo aparelho a ser testado? Como serd
medido o potencial de corrosio?

3. Onde entra a participagdo da Nano Endoluminal S.A? A empresa € citada como Entidade
Financiadora, em ontro momentor como Patrocinador, embord o projéto ndo 4presente
orgamento ¢ esteja declarado que ndo havera suporte financeiro.

4. O Termo de Consentimento Livre ¢ Esclarccido (TCLE) apresenta um tdpico denominado
“Compensagdo” , onde esta declarado que se o paciente for lesionado em decorréncia do estudo,
ndo havera tratamento gratis ou pagamento, o que estd em desacordo com a Resolugdo CNS
196/96, que em seu item IV.1 i) estabelece claramente o direito do participante em ser
indenizado diante de eventuais danos decorrentes da pesquisa. Solicita-se a exclusio ou
adequagio do topico em questio.

5. O projeto, em sua pagina de rosto, esta colocado como “ Novos equipamentos, insumos €
dispositivos”, mas ndo sc esclarece adequadamente esta situagdo. Salienta-se que se
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efetivamente o projeto se enquadrar nesta categoria, os pesquisadores devem aguardar o parecer
da CONEP, para iniciar a coleta dos dados;

6. No item 9 da pagina de rosto, estd colocado um nimero de sujeitos (4), em desacordo com o
restante do projeto. '

V- Parecer do CEP

() Aprovado

( ) Aprovado “ad referendum”

( ) Aprovado e encaminhado aoc CONEP
(X) Com pendéncias

() Nio Aprovado

Justificativa: Projeto e Termo de Consentimento (TCLE) madequados.

VI- Data da Reunifio
Florianopolis, 30 de agosto de 2004

Parecer Final: As pendéicias apontadas foram satisfatoriamente esclarecidas, portanto,
recomenda-se a Aprovagio do presente projeto de pesquisa, bom como do TCLE apresentado.

V- Parecer do CEP

( X) Aprovado

( ) Aprovado “ad referendum™

() Aprovado e encaminhado ac CONEP
() Com pendéncias

() Nao aprovado

Justificativa: Projeto e TCLE adequados.

Florianapolis, 07 de outubro de 2004.

(_//QT/-\ 4{-&‘.‘&1 \&’J{/J

Vera Licia Bosco
Coordenadora

Obs: A resolugio das Pendéncias deve ser encaminhada ao CEPSH em 60 dias.

Devem ser encaminhados relatérios parciais anuais e relatorios finais dos projetos Aprovados
pclo CEPSH da UFSC.

Fonte: CONEP/ANVS - ResolugGes 196/ 96 € 251/ 97 do CNS.



ANEXO C-TESTE T

Tensao para indugdo de fase martensitica:
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Corpo de Prova CP-AT-At Cp CP+ATH+At CP+AT-At CP-AT+At
1 552,55 569,23 61,92 261,98 540,65
2 574 428,70 73,83 188,15 559,70
3 597,81 385,83 40,49 309,62 523,98
4 554,93 438,23 33,34 238,17 574,00
5 562,08 309,62 71,45 235,8 576,38
6 590,66 419,18 76,22 307,23 576,38
7 593,05 447,76 64,31 331,05 574,00
8 578,75 466,82 97,65 245,32 566,85
9 626,4 426,33 66,69 221,52 526,36
10 585,9 390,60 73,83 257,23 569,23
Média 581,61 428,23 65,97 259,61 558,75
Desvio padrio 22,37 66,01 18,24 44,31 20,68
Teste t - Hipotese HO: tensdo média de CP = CP-AT+At
Probabilidade 1,21E-05
t critico 2,878442
t calculado 5,960464
Tensdo média de CP ¢ diferente de CP-AT+At
Defomagao elastica:
Corpo de Prova CP CP+AT+At | CP+AT-At | CP-AT+At
1 9,38 3,08 7,30 6,86
2 8,27 11,00 7,02
3 8,98 3,64 12,07 5,83
4 8,85 3,55 11,00 6,86
5 7,92 5,45 11,87 7,52
6 8,99 43 10,57 7,02
7 8,90 3,25 12,15 6,81
8 9,04 6,25 11,02 6,85
9 9,25 2,23 12,08 6,40
10 7,20 5,04 11,24 6,94
Média 8,67 4,08 11,03 6,81
Desvio padrao 0,67 1,28 1,42 0,44

Teste t - Hipotese HO: deformacio média de CP = CP-AT+At
Probabilidade

t critico
t calculado

1,87E-05
2,87
5,75

Deformagao média de CP ¢ diferente de CP-AT+At




ANEXO D - ANALISE DE VARIANCIA PARA TENSAO DE INDUCAO DE FASE MARTENSITICA
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Analise de variancia para os valores de tensdo de inducdo de martensita obtidos no ensaio de tracdo das condicdes CP-AT-At, CP+AT+AL,

CP+AT-At e CP-ATH+At.

Anova: fator duplo sem repetigdo

RESUMO Contagem Soma Média Variancia

Linha 1 10 5816,13 581,613 500,39809

Linha 2 10 659,73 65,973 332,877579

Linha 3 10 2596,07 259,607 1963,53253

Linha 4 10 5587,53 558,753 427,641846

Coluna 1 4 1417,1 354,275 56012,8098

Coluna 2 4 1395,68 348,92 65536,9053

Coluna 3 4 1471,9 367,975 62604,4728

Coluna 4 4 1400,44 350,11 68317,2537

Coluna 5 4 1445,71 361,4275 62111,7408

Coluna 6 4 1550,49 387,6225 60096,0304

Coluna 7 4 1562,41 390,6025 61544,3097

Coluna 8 4 1488,57 372,1425 57342,5829

Coluna 9 4 1440,97 360,2425 67950,6136

Coluna 10 4 1486,19 371,5475 62243,1886

ANOVA

Fonte da variagdo SQ Gl MQ F valor-P F critico
Linhas 1849774,09 | 3 616591,364 | 774,12132 | 2,771E-26 4,60090632
Colunas 7514,42026 | 9 834,935584 | 1,04824925 | 0,42972182 | 3,1493812
Erro 21505,6302 | 27 796,504821

Total 1878794,14 | 39




ANEXO E — ANALISE DE VARIANCIA PARA DEFORMACAO ELASTICA
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Analise de variancia para os valores de deformacdo eléstica obtidos no ensaio de tragdo para as condigdes CP-AT-At, CP+AT+At, CP+AT-At e

CP-AT+At.

Anova: fator duplo sem repeti¢do

RESUMO Contagem Soma Média Varidncia
Linha 1 10 37,37 3,737 0,07291222
Linha 2 10 6,25 0,625 0,10491667
Linha 3 10 28,53 2,853 0,34169
Linha 4 10 44,87 4,487 0,11800111
Coluna 1 4 11,31 2,8275 2,338025
Coluna 2 4 11,1 2,775 3,56096667
Coluna 3 4 11,29 2,8225 2,92655833
Coluna 4 4 11,1 2,775 3,30976667
Coluna 5 4 11,95 2,9875 2,62409167
Coluna 6 4 13,29 3,3225 3,03549167
Coluna 7 4 12,81 3,2025 3,02015833
Coluna 8 4 11,01 2,7525 3,98809167
Coluna 9 4 11,43 2,8575 2,350425
Coluna 10 4 11,73 2,9325 2,28915833
ANOVA

Fonte da variagdo N gl MO F valor-P F critico

Linhas 83,94371 3 27,9812367 | 172,310437 | 1,0296E-17 | 4,60090632
Colunas 1,35319 9 0,15035444 | 0,92589332 | 0,51865949 | 3,1493812
Erro 4,38449 27 0,16238852
Total 89,68139 39




