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ESTUDO DAS PROPRIEDADES MECANICAS E MICROESTRUTURAIS DE
LIGAS A BASE DE TITANIO-NIOBIO-ZIRCONIO PROCESSADOS COM
HIDROGENIO E METALURGIA DO PO PARA UTILIZACAO EM IMPLANTES
DENTARIOS

JOSE HELIO DUVAIZEM
RESUMO

O hidrogénio vem sendo muito utilizado como agente pulverizador de ligas a
base de terras raras e metais de transicdo devido a sua taxa de difusdo ser
extremamente alta mesmo em baixas temperaturas. Tais materiais sao utilizados em
dispositivos de estocagem de hidrogénio, geracdo de eletricidade ou de campos
magnéticos, que sao produzidos através de um processo cuja primeira etapa é a
transformagéo das ligas em um po6 fino através de moagem. Além destas, o
hidrogénio também esta sendo utilizado para a obtencao de ligas a base de titanio —
nidbio — zircdnio para sua pulverizagcdo. Para a fabricagdo destas ligas a metalurgia
do po é utilizada, pois com ela é possivel obter como resultado pecas com superficie
porosa, requisito para sua aplicagdo como biomateriais. Outras vantagens da
utilizacdo da metalurgia do pé na fabricacdo dessas ligas sdo melhor acabamento
superficial e melhor homogeneidade microestrutural. Neste trabalho foram
preparadas amostras na composicao Ti-13Nb-13Zr. A hidrogenacéao foi realizada a
700°C, 600°C e a 500°C para o titanio, nidbio e zirconio, respectivamente. Apds a
hidrogenacao, foram realizadas moagens em moinho do tipo planetario de alta
energia utilizando velocidade de 200rpm durante 90 minutos, e moinho convencional
de bolas durante 30h. As amostras foram prensadas em prensa uniaxial e em
seguida em prensa isostatica e entdo sinterizadas a 1150°C com tempo de patamar
de 7 a 13h. As amostras foram caracterizadas microestruturalmente por microscopia
eletrbnica de varredura (MEV), espectroscopia de energia dispersiva (EDS) e
difracao de raios X. As propriedades estruturais e mecéanicas determinadas foram de
densidade, microdureza e médulo de elasticidade. A amostra sinterizada a 1150°C
por 7h, hidrogenada com pressao de 10.000 mbar e produzida por moagem em
moinho planetario de alta energia apresentou melhores propriedades mecanicas e
boa homogeneidade microestrutural, obtendo a composicao final da liga Ti-13Nb-
137Zr.



STUDY OF THE MICROSTRUCTURAL AND MECHANICAL PROPERTIES OF
TITANIUM-NIOBIUM-ZIRCONIUM BASED ALLOYS PROCESSED WITH
HYDROGEN AND POWDER METALLURGY FOR USE IN DENTAL IMPLANTS

JOSE HELIO DUVAIZEM

ABSTRACT

Hydrogen has been used as pulverization agent in alloys based on rare earth
and transition metals due to its extremely high difusion rate even on low
temperatures. Such materials are used on hydrogen storage dispositives, generation
of eletricity or magnetic fields, and are produced by a process which the first step is
the transformation of the alloy in fine powder by miling. Besides those, hydrogenium
is also being used to obtain alloys based on titanium — niobium — zirconium in the
pulverization. Powder metallurgy is utilized on the production of these alloys, making
it possible to obtain structures with porous surface as result, requirement for its
application as biomaterials. Other advantages of powder metallurgy usage include
better surface finish and better microstructural homogeneity. In this work samples
were prepared in the Ti-13Nb-13Zr composition. The hydrogenation was performed
at 700°C, 600°C, and 500°C for titanium, niobium and zirconium respectively. After
hydrogenation, the milling stage was carried out on high energy planetary ball milling
with 200rpm during 90 minutes, and also in conventional ball milling for 30 hours.
Samples were pressed in uniaxial press, followed by isostatic cold press, and then
sintered at 1150°C for 7-13 hours. Microstructural properties of the samples were
caracterized by scanning electron microscope (SEM), energy dispersive spectrocopy
(EDS) and x-ray diffraction. Mechanical and structural properties determined were
density, microhardness and moduli of elasticity. The sample sintered at 1150°C for
7h, hydrogenated using 10.000 mbar and produced by milling on high energy
planetary ball milling presented the best mechanical properties and microstructural
homogeneity.
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1. Introducao

O Hidrogénio vem sendo muito utilizado como agente pulverizador de ligas a
base de terras raras e metais de transicdo, devido a sua taxa de difusdo ser
extremamente alta mesmo em temperaturas baixas (Rengaswamy e Rajagopalan,
1980). Estes materiais sdo usados em dispositivos de estocagem de hidrogénio,
geragao de eletricidade ou de campos magnéticos, que sédo produzidos através de
um processo cuja primeira etapa é a transformacao das ligas por moagem em um poé

fino.

A hidrogenacéao pode ser realizada tanto a baixas temperaturas (Harris et al.,
1985), proximas a ambiente, quanto a temperaturas mais elevadas, sendo bem
sucedida em todos os casos. Quando realizada em temperaturas mais elevadas,
além de ocorrer a decrepitagdo da liga, hd uma redugdo no tamanho de grédo em

proporcoes consideraveis (Takeshita et al., 1989).

Ligas biocompativeis estdo sendo muito estudadas atualmente com grande
énfase no comportamento de resisténcia a corrosao, propriedades de superficie e

biocompatibilidade em implantes (Oliveira et al., 2006).

A excelente taxa resisténcia-peso do titanio, além de elevada resisténcia a
corrosao e boas propriedades mecéanicas fazem com que o titdnio tenha uma ampla
area de utilizacdo, tanto em aplicacbes aeroespaciais, quanto em materiais

biocompativeis (Schwanke e Schaeffer, 1999).

Para a obtencao de ligas a base de titanio a metalurgia do p6 se faz presente,
pois com ela é possivel obter como resultado pegas com superficie porosa, o que €
um requisito para aplicagdo em implantes dentarios. Outras vantagens da utilizagéo
da metalurgia do p6 na fabricagdo dessas ligas sdo melhor acabamento superficial e
uma melhor homogeneidade microestrutural (Kutty et al., 1998) (Henriques et al.,
2003). Outra grande vantagem € o formato e dimensdes finais da pega préximos ao

desejado, ndo sendo necessaria posterior usinagem.



Contudo, o emprego de ligas de titanio tem se limitado a liga titAnio-aluminio-
vanadio, Ti-6Al-4V, e ao titanio comercialmente puro, Ticp, devido a ambos
apresentarem as caracteristicas necessarias para um bom material biocompativel
(Eisenbarth et al., 2004).

A liga Ti-13Nb-13Zr foi desenvolvida pela empresa Smith & Neph, EUA, e
comecou a ser comercializada no inicio da década de 90 na forma de materiais para
implantes ortopédicos (Semiatin et al., 1997) (Wang, 1996).



2. Objetivo

O principal objetivo deste trabalho é a preparacao e caracterizacao da liga Ti-
13Nb-13Zr obtida por hidrogenagédo dos seus componentes e metalurgia do p6. Para
tanto, é necessario que a liga possua uma boa homogeneidade microestrutural,
além de apresentar propriedades mecéanicas compativeis com sua aplicacdo como

biomaterial para implantes.



3. Revisao da Literatura

3.1. Hidrogénio em metais

Geralmente, os hidretos séo classificados pela natureza da ligagdo em trés
principais categorias: covalente ou volatil, idbnica ou salina, e metélica, cada uma

com propriedades distintas (Mueller et al., 1968).

Hidretos covalentes podem ser sélidos (habitualmente polimérico), liquidos ou
gasosos, e exibem consideravel similaridade em suas propriedades. A ligagao entre
o hidrogénio e o elemento é do tipo néo-polar onde os elétrons de valéncia sédo
compartilhados com bastante igualdade entre os elementos presentes na ligagéo e
nao existem grandes diferencas de carga elétrica. Em geral as moléculas de hidretos
covalentes ndo sdo muito fortemente ligadas umas as outras e essa auséncia de
grandes forgas intermoleculares resulta na alta volatilidade e baixo ponto de fusédo

dos mesmos (Mueller et al., 1968).

Hidretos idnicos sdo formados pela reacao entre os fortemente eletropositivos
metais alcalinos e alcalino-terrosos com hidrogénio, que devido a transferéncia de
elétrons se torna fortemente eletronegativo. Em contraste com os hidretos
covalentes, a ligagdo dos hidretos iénicos resulta das grandes forgas eletrostaticas
existentes entre a desigualdade das cargas elétricas dos dois ions, portanto
altamente polares. Estes hidretos sdo cristalinos, exibem altas temperaturas de
formacdo e alto ponto de fusdo e s&o condutores elétricos no estado fundido
(Mueller et al., 1968).

Hidretos metalicos sdao formados pelos metais de transicdo e geralmente
apresentam propriedades metalicas, que incluem alta condutividade térmica e
resistividade elétrica, dureza, brilho e em alguns casos propriedades mecanicas
proveitosas. Contudo, ao contrario dos metais, geralmente os hidretos metalicos sao
bem frageis (Mueller et al., 1968).



O fenbmeno da fragilizacdo por hidrogénio foi notado no ago por Heyn na
virada do século, porém apenas em 1926 comecou a ser estudado com mais énfase.
Com o advento da era nuclear e espacial, metais como vanadio, nidbio, titanio,
tantalo e zirconio usados como materiais de construcdo apresentavam sérios

problemas de fragilizacéo por hidrogénio (Rengaswamy e Rajagopalan, 1980).

A fragilidade € normalmente introduzida nas etapas de decapagem e
galvanoplastia. No caso de agos de alta resisténcia a presenca de vapor de agua
durante a soldagem ou contato com atmosfera contendo hidrogénio pode causar a
fragilizacdo (Rengaswamy e Rajagopalan, 1980).

Uma primeira definicdo da fragilizagdo por hidrogénio é a redugdo da
ductilidade do metal com a entrada do hidrogénio, porém todos os tipos de danos
que o hidrogénio traz ao material metalico sdo chamados livremente de fragilizagéo
por hidrogénio. Dependendo do tipo de efeito causado pelo hidrogénio as
propriedades mecanicas do metal, o fenébmeno de fragilizacdo pode ser classificado

como reversivel ou irreversivel (Rengaswamy e Rajagopalan, 1980).

Na fragilizagdo irreversivel o hidrogénio absorvido provoca danos
consideraveis ao metal, diminuindo sua ductilidade e resisténcia e, mesmo apés a
retirada completa do hidrogénio, os danos permanecem. Exemplos sado: blistering,
ataque com hidrogénio e fragilizagdo por formagdo de hidretos. Blistering € um
defeito superficial que ocorre a temperatura ambiente. O atague com hidrogénio é a
perda de resisténcia resultante do ataque do hidrogénio as particulas de carboneto
da matriz produzindo CH4, 0 que ocorre apenas na presenga de hidrogénio em
temperaturas elevadas. Fragilizagcao por formacao de hidretos é exibido pelos metais
que dissolvem grandes quantidades de hidrogénio exotermicamente como zirconio,
titdnio, vanadio, tantalo e niodbio. Os hidretos precipitam na matriz e sé&o particulas
frageis de baixa resisténcia, que quebram e propagam a falha em fraturas de
estresse muito abaixo da resisténcia normal a fratura quando sem hidrogénio

(Rengaswamy e Rajagopalan, 1980).

A fragilizaga@o reversivel € observada quando a perda de ductilidade exibida

por um material fragilizado por hidrogénio é restaurada apos a retirada do hidrogénio



e o0 grau de fragilizacdo € relacionado ao teor de hidrogénio e a resisténcia do

material (Rengaswamy e Rajagopalan, 1980).

3.2. O Tecido Osseo e 0 Osso

O tecido 6sseo € um tecido de sustentacao altamente especializado, capaz de
modificar a sua prépria arquitetura para atender a fatores fisicos e hormonais. A
manutencao deste tecido, como no processo de remodelacdo éssea, exige uma
interacdo e o trabalho conjunto entre as células Osseas como: osteoblastos,
ostedcitos e osteoclastos. (Junqueira e Carneiro, 1995) (Goia, 2008)

A nutricdo e fornecimento de células osteoprogenitoras sdo responsabilidades
do periésteo e enddsteo, que em um processo de reparo, permitem a formacao do
tecido 6sseo imaturo. Por proporcionar as caracteristicas de osteointegracdo, o 0sso
€ 0 Orgao receptor de todos os sistemas de implantes ortopédicos e dentais,
mantendo a estabilidade e sustentagcdo do organismo. O conhecimento da sua
estrutura e propriedades sao extremamente importantes quando se pretende

desenvolver um biomaterial. (Spencer, 1991) (Weinlaender, 1991) (Goia, 2008)

3.3. Funcoes do Osso

O esqueleto, do ponto de vista biomecéanico, é um sistema constituido por
0sso0s individuais e por tecidos que permitem a ligacao entre eles. O osso é um
tecido altamente complexo sendo caracterizado pelo seu alto conteudo de minerais,
que combinados com a matriz organica oferecem ao organismo as principais
funcbes de protecdo e sustentagdo. Outra funcdo importante do esqueleto é o
funcionamento como alavanca e apoio para o0s musculos, aumentando a
coordenacdo e a forgca do movimento proporcionado pela contracdo do tecido
muscular (Junqueira e Carneiro, 1995) (Watkins, 2001) (Goia, 2008).

Para atender a funcdo de suportar cargas, 0 0sso apresenta caracteristicas
biomecanicas de rigidez e dureza. A matriz inorganica ou mineralizada é
responsavel por estas qualidades por conter principalmente ions fosfato e calcio,

formando cristais de hidroxiapatita (HA). Esta estrutura inorganica permite ao



esqueleto dar sustentacdo ao sistema musculoesquelético mantendo a forma do
corpo; dar protecao aos 6rgaos internos vitais e medula éssea; e transmitir forcas de
contracdo muscular durante o movimento. Mecanicamente, os 0ssos sdo muito
resistentes as forcas de compressdao, mas sao frageis as forcas de tensédo e
deformacgéo (Junqueira e Carneiro, 1995) (Schwartsmann e Teloken, 2003) (Goia,
2008).

A matriz organica, compostas de fibras colagenas, complementa as
caracteristicas de flexibilidade e elasticidade ao osso. Trata-se de um tecido
conjuntivo especializado, formado por osteécitos, matriz extracelular de fibra
organica (90% colageno) e uma substancia fundamental. Essa substancia é
produzida pelos ostedcitos servindo de cimentagao para o colageno mineralizado; na
qual é formada por glicosaminoglicanos [GAG] que sao polissacarideos protéicos em
forma de proteoglicanos. A agua representa 25% do total da constituicdo 6ssea, dos
quais 85% encontram-se na matriz organica das células e hidratagdo em torno dos
cristais (Watkins, 2001) (Goia, 2008).

Do ponto de vista metabdlico, o osso € um reservatério de calcio que trabalha
para manter a hematopoiese (formacédo de células sangliineas) e homeostase do
corpo. O célcio presente no organismo estd majoritariamente no osso representando
98% do total, sendo os 2% restante encontrados na circulagdo sangiinea. O 0sso
possui a caracteristica de ser auto-reparador, no qual 40% do osso trabecular e 10%
do osso cortical sdo reciclados anualmente. Esta habilidade capacita o osso a
adaptar a sua massa, forma e propriedades as mudangas mecéanicas e metabdlicas
(Cachinho, 2006). O osso funciona também como uma linha de defesa, absorvendo
toxinas e metais pesados minimizando seus efeitos adversos nos outros tecidos do
corpo (Carvalho e Collares-Buzato, 2005) (Goia, 2008).

Portanto, o esqueleto além de proteger os érgaos internos, facilita a acao
muscular e o movimento corporal devido as propriedades mecanicas e estruturais. O
esqueleto esta entre as mais rigidas estruturas do corpo, € um dos tecidos mais
dindmicos e metabolicamente ativos, ricamente vascularizado e com enorme
capacidade de auto-reparagao por meio da "remodelacao o6ssea". Ele pode alterar as

suas propriedades e configuragcdes em resposta as "exigéncias mecanicas", as quais



podem afetar sua morfologia conforme 0 aumento do uso ou desuso, de acordo com

a intensidade e frequiéncia exigida (Schneider et al., 1995) (Goia, 2008).

3.4. Fratura e regeneracao 6ssea

A formacdo de o0sso novo pode ocorrer por crescimento normal, o que
acontece durante toda a vida até aos 50 anos, ou por crescimento induzido pela
ocorréncia de uma fratura (Reyes, 2000) (Cachinho, 2006).

O osso é um tecido Unico caracterizado pela capacidade que tem de se auto-
reparar apos ferimento. A consolidagdo ou cura de uma fratura ocorre com a
formacao do chamado calo de fratura cujo processo de formacgao, Figura 1, pode ser

dividido em 6 estagios:

- hematoma: imediatamente apds a fratura ha formagdo de um coagulo de
sangue (hematoma) por ruptura dos vasos sanguineos. O 0sso, agora
desvascularizado, morre. O mesmo acontece com os componentes celulares do

0ss0 (ostedcitos, medula éssea, etc.), deixando espacos vazios;

- inflamacg&o: 1 a 7 dias apés a fratura inicia-se o processo de inflamacgao, que
permanece até que comece a ocorrer a formagao de cartilagem ou de osso. As
células envolvidas neste estagio sdo os neutrofilos polimorfonucleados, macréfagos
e, mais tarde, fibroblastos;

- tecido granuloso (ou de granulacdo): é a fase de formacdo de tecido
granuloso, que corresponde a evolucéo natural de qualquer dano tecidular e decorre
da proliferagdo e estimulagdo de células mesenquimais multipotenciais (com

capacidade de diferenciagdo em varias linhagens celulares);

- calo mole: este estagio ocorre 3 semanas apos a fratura. Nesta altura os
fragmentos comegam a apresentar alguma estabilidade. O calo mole é caracterizado
por um aumento na vascularidade e neocrescimento de capilares para dentro do

calo da fratura e por um maior aumento na celularidade;



- calo duro: quando as extremidades da fratura estiverem unidas pelo calo
mole, inicia-se o estagio de calo duro, estendendo-se até que os fragmentos estejam
firmemente unidos por neoformacéo éssea (3 a 4 meses). O calo mole é convertido
em tecido calcificado e rigido por meio de ossificacdo endocondral e formacao 6ssea

intramembranosa;

- remodelag&o: este estagio dura até que o 0sso retorne completamente a sua
morfologia original, incluido a restauracdo do canal medular. Este processo pode ir
desde alguns meses até varios anos (Schwartsmann e Teloken, 2003) (Ruedi et al.,
2000) (Cachinho, 2006).
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Figura 1 - Estagios de consolidacdo de uma fratura (Riedi et al., 2000).

A consolidacdo de uma fratura, embora seja um processo biolégico, pode ser
acompanhada por um tratamento nao cirurgico, por exemplo a utilizacdo de gesso,
ou cirurgico, com recurso a implantes, dependendo da gravidade da situagéo
(Schwartsmann e Teloken, 2003). O implante serve como uma malha onde ocorrera
a formagdo do novo osso. No caso de implantes degradaveis a malha sera
reabsorvida e substituida pela deposicdo do novo osso. Este processo designa-se

por osteointegracao e depende nao s6 das propriedades do implante mas também



das caracteristicas e capacidade regenerativa do osso hospedeiro (Reyes, 2000)
(Fini et al., 2004) (Cachinho, 2006).

3.5. Biomateriais

Alguns materiais apresentam caracteristicas fisicas, quimicas e bioldgicas
apropriadas a reposicao de partes do corpo humano em substituicdo a 0ssos e
dentes, ou em préteses e implantes que restaurem total ou parcialmente as funcoes

originais do corpo humano (Schneider, 2001).

Implantes metélicos sdo amplamente usados no corpo humano e assim como
outros componentes estruturais, estao sujeitos a fratura mecanica, ao desgaste e a
corrosdo, ou mais importante, a combinacado desses fatores. Muitos implantes séao
expostos a cargas e desgastes intensos como conseqiéncia do movimento do
paciente e que sao repetidos inumeras vezes (Hoeppner and Chandrasekaran,
1994) (Schneider, 2001).

Sabe-se que as proteses das extremidades inferiores do corpo humano, como
por exemplo a prétese total de quadril, estao sujeitas a esforgos mecanicos ciclicos
da ordem de trés ou mais vezes o peso do individuo. Considerando que uma proétese
pode estar sujeita a mais de um milhdo de ciclos por ano (dependendo de sua
fungéo), conclui-se que resisténcia a fadiga é um aspecto importante do componente
implantado (Margolin, 1980), (Lopez, 1993), (Giordani et al., 2000) (Schneider,
2001).

Na éarea da Odontologia, as variagbes das intensidades das forcas de
mastigacdo dependem do individuo, isto €, a mordida dos homens é maior que das
mulheres e dos jovens é maior que das criangas. Além disso, a intensidade da forga
de mastigagao varia conforme a localizagdo. Na regido molar pode variar de 41 a 91
kaf (lkgf = 9,806 N), na area pré-molar de 23 a 46 kgf, por isso considera-se, como
critério de projeto, um valor médio de 77 kgf (Black, 1992) (Schneider, 2001).



A substituicao e recuperacao de partes do corpo humano por materiais, sejam
do tipo metdlico, polimérico, ceramico ou compdsito, englobam alguns aspectos
como (Willians, 1994):

- reacao do tecido ao implante,

- corrosao do implante,

- capacidade funcional e de projeto,
- propriedades mecanicas

- implicagdes cirdrgicas.

Os estudos mostram que n&do existe um unico material, ou um conjunto
pequeno deles, que satisfaca a todas as condi¢des. Portanto, deve-se considerar os
requisitos necessarios e identificar os elementos importantes na sua selegao
(Schneider, 2001).

A selecao e avaliacdo de um material ou dispositivo para implante envolvem
um estudo detalhado das propriedades fisicas e biol6égicas do mesmo. A avaliacao
biolégica encontra-se descrita na norma ISO 10993-1 (1993), onde os testes séo
classificados como iniciais e complementares. Dentre os testes de avaliacao

biolégica inicial encontram-se:

« citotoxicidade: um dos testes "in vitro", que utiliza técnicas de cultura de
células, esse teste determina a morte, crescimento e outros efeitos, sobre as células,
devido & presenca do implante ou seu extrato;

» biocompatibilidade: teste "in vivo", esse teste avalia efeitos patolégicos
locais sobre o tecido vivo, tanto no nivel macro como microscépico, da amostra ou
produto final que é implantado cirurgicamente ou introduzido no tecido ou regido de

interesse.

Entretanto, todos os aspectos considerados na sele¢cdo de qualquer material
para ser utilizado no corpo humano podem ser resumidos na necessidade que ele
seja compativel com o meio no qual sera implantado e que permita a recuperacgao da

funcdo perdida. E do cumprimento de cada um desses requisitos que se tem o



conceito de biocompatibilidade e de biofuncionalidade (Boschi, 1996) (Schneider,
2001).

Biocompatibilidade é a capacidade de um material, que quando em contato
com o meio biolégico deve ter um desempenho satisfatério em uma aplicagéo
especifica (Willians, 1981). A biocompatibilidade refere-se a situacao criada quando
o biomaterial € implantado num organismo vivo, no qual ndo deve exercer nenhuma
influéncia negativa e nem ser influenciado pelo meio que o cerca. E grande o
numero de variaveis que afetam a compatibilidade entre um determinado material e
0 meio bioldgico no qual esta inserido, dificultando a sua definicdo e mensuragéao
(Boschi, 1996) (Schneider, 2001).

Biofuncionalidade é um conjunto de propriedades que deve estar presente em
um dispositivo para que esse possa desenvolver a fungdo desejada. Esté
relacionada com as propriedades mecanicas, fisicas, quimicas e biolégicas que
permitem ao implante o desempenho de sua funcédo (Boschi, 1996) e (Black, 1992)
(Schneider, 2001).

Os materiais sdo considerados biocompativeis quando nao causam a rejeicao
do meio biologico vivo e podem ser classificados, quanto a interface implante/tecido,
como (Bose, 1993), (Zitter et al., 1990) e (Schroeder et al., 1994):

* bioinertes ou biotoleraveis e

* bioativos.

Os materiais bioinertes ou biotoleraveis sdo aqueles que nao interagem com o
meio biolbgico, isto é, ndo sofrem rejeicdo durante toda a vida do implante e mantém
suas propriedades fisicas e mecéanicas, por exemplo (Willians, 1992):

» metais puros (ouro, titanio e platina);

* ligas metalicas (Ti-6Al-4V, Co-Cr-Mo, Co-Cr-Ni, Pt-Rh);
 ceramicas (Alumina, porcelanas, carbono vitreo, grafite pirolitico);
* termoplasticos (polietileno, polipropileno, polimetil metacrilato);

* elastbmetos (silicones);



e compésitos (dimetacrilato, quartzo).

Os materiais bioativos sdo aqueles que interagem com os tecidos adjacentes
de forma semelhante a da parte natural que eles substituem, ou seja, desenvolvem
ligacdes quimicas com o tecido adjacente auxiliando no processo de uniao e fixagdo
do implante. Exemplo: hidroxiapatita, fluorapatita e tricalciofosfato (reabsorviveis);
biovidros e hidroxiapatita de altissima densidade (ndo reabsorviveis) (Boschi, 1996)
(Schneider, 2001).

Segundo Hench e Wilson (1993), a biocompatibilidade de um material é
considerada 6tima quando promove a formagao de tecido normal na sua superficie e
também estabelece com o meio biolégico adjacente uma interface continua capaz
de suportar os esforcos a que o local do implante esta submetido. Nessa nova visao
de biocompatibilidade a interacéo tecido/implante € um requisito necessario e foi a
partir desse enfoque que surgiram os dois novos conceitos: bioinércia e bioatividade
(Schneider, 2001).

Portanto, pode-se dizer que um material ideal para confeccéo de dispositivos
cirurgicos seria aquele que fosse ao mesmo tempo biocompativel, bioativo e
apresentasse a biofuncionalidade necesséaria. No entanto, infelizmente ainda hoje

essa combinagdo nao é facilmente alcancada (Hench, 1997) (Schneider, 2001).
3.6. Titanio e Ligas de Titanio

O titanio e suas ligas, por apresentarem excelente relagédo resisténcia/massa
especifica, estdo entre os materiais mais adequados ao emprego estrutural,
especialmente em situagcées em que a redugdo de peso de um componente é um
fator critico. O titAnio puro possui peso especifico de 4,51 g/cm® que é
aproximadamente metade daqueles dos demais metais de implante. Além disso,
suas caracteristicas de biocompatibilidade e excelente resisténcia a corrosao
favorecem seu emprego em diversos setores da industria quimica e setor biomédico
(Seagle et al., 1996) (Schneider, 2001).



Na temperatura ambiente, o Ti puro apresenta-se na fase o com estrutura
cristalina hexagonal compacta - hcp, a qual se transforma alotropicamente na fase 8,
cubica de corpo centrado - ccc, a 882°C (Seagle et al., 1996) (Schneider, 2001).

A adicao de elementos de liga visa basicamente a manutengéo da fase a ou
B. A manipulacdo microestrutural das ligas de titanio por meio de tratamentos
térmicos baseia-se na nucleacao e crescimento da fase a a partir de  ao se resfriar
o material (Murakami, 1980). A transformagdo martensitica € possivel quando a fase
B é resfriada rapidamente. Dois tipos de martensita podem ser formadas: o
(hexagonal compacta) e a" (ortorrémbica) (Donachie, 1988) (Schneider 2001).

O ano de 1940 marca o inicio do desenvolvimento do titdnio para utilizagéo
comercial e, quase que simultaneamente, a sua evolucdo como material para
implante cirurgico. Os primeiros experimentos utilizando o titAnio como material de
implante em animais foram realizados por Bothe et al e Leventhal, com resultados de
compatibilidade com o tecido bastante favoraveis (Wang, 1996). Em 1950 foi
utilizado nos EUA como material de fixagdo em pequenas fraturas, de forma pouco
expressiva. Enquanto que na Inglaterra, em 1960, as ligas de titdnio foram
empregadas, mais extensivamente, como material de implante (Collings, 1984)
(Schneider, 2001).

O uso do titdnio e suas ligas para aplicagbes como material de implante
comecou a ser difundido no inicio de 1970 (Okazaki et al.,, 1993). O Ti
comercialmente puro (Ticp), a liga Ti-6Al-4V e a liga Ti-6Al-4V ELI (Extra Low
Intersticial) foram desenvolvidas originalmente como materiais estruturais para
aplicacao na industria aeroespacial mas passaram a ser 0s principais materiais para

aplicacées como implantes cirurgicos (Schneider, 2001).

O Ticp possui maior resisténcia a corrosao e tolerancia do tecido que o aco
inoxidavel, tradicionalmente utilizado nos implantes. A liga de Ti de maior interesse,
até o momento, para préteses de reposicao total é a Ti-6Al-4V por causa de sua alta
resisténcia mecanica, baixo médulo de elasticidade, excelente resisténcia a corrosao

e boa tolerdncia do tecido. Tais aplicagbes incluem préteses de quadril e joelho,



pecas de fixacao (chapas, parafusos, fios), instrumentos e implantes dentais (Long,
1998) e (Zitter e Plenk,1987) (Schneider 2001).

Entretanto, altos niveis de Ti, V e Al foram detectados no tecido proximo a
regiao do implante, da liga Ti-6Al-4V, principalmente quando submetido a grande
esforco de impacto e atrito (joelho e cabeca do fémur) (Okazaki et al., 1993) e
(Bianco et al., 1997). Por causa de sua baixa resisténcia ao desgaste a liga Ti-6Al-
4V nao é aconselhada para essas aplicacbes sem um revestimento ou tratamento
superficial (Kuroda et al., 1998) e (Niinomi et al., 1999) (Schneider 2001).

Torna-se importante uma avaliagdo da citotoxicidade e a relagdo entre
biocompatibilidade e resisténcia de polarizagcdo de metais puros e materiais de
implante cirdrgico, como parametros de projeto. Estudos realizados por Kawahara
(1963) e Steinemann (1980) sobre este enfoque demonstraram a alta toxicidade do
V e a resposta do tecido tipo encapsulado (cicatriz) devido ao Al, enquanto Ti, Nb,
Ta e Zr exibiram excelente biocompatibilidade e pertencem ao grupo cuja reagao do
tecido é classificada como conjuntivo frouxo vascularizado (vital). Os resultados

publicados por Steinemann e Kawahara sao mostrados na Figura 2 (a) e (b).

Os projetos de novas ligas de Ti tipo B com baixo moédulo de elasticidade,
maior resisténcia mecanica e maior resisténcia a corrosdo passaram a conter
elementos ndo citotdxicos que foram selecionados a partir desses resultados, tais
como Nb, Ta, Zr, Mo e Sn (Kuroda et al., 1998) (Khan et al., 1996) (Schneider,
2001).

Em meados dos anos 80 as pesquisas tinham como objetivo a obtencdo de
ligas de Ti sem os elementos Al e V, visando aplicagées ortopédicas, devido aos
resultados de biocompatibilidade (Okazaki et al., 1998) (Pypen et al., 1998). A nova
meta a ser alcangcada era a obtengcdo de uma liga que reunisse as seguintes
propriedades: baixo modulo de elasticidade, excelente resisténcia mecanica, boa
resisténcia a corrosdo, de facil conformabilidade e sem a presenca de elementos
téxicos (Okazaki et al., 1996) (Niinomi, 1998) (Song et al., 1999) (Schneider, 2001).
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Figura 2 - Avaliacao Biolégica de Metais (a): Citotoxicidade de metais puros e (b):
Relagéo entre resisténcia de polarizacao e biocompatibilidade de metais puros,
ligas Co-Cr e aco inoxidavel (Kuroda et al., 1998).



3.7. Classificacao de Ligas de Titanio

As ligas de titdnio podem ser classificadas em a, préximo a, o+B, B
metaestavel e B estavel, dependendo da sua composicao e processamentos térmico
e mecanico. As composi¢des o/ ricas em [ também s&do comumente designadas
como ligas Ti-B (Margolin et al., 1980) e (Seagle et al., 1999) (Schneider, 2001).

Os elementos de liga conhecidos como estabilizadores da fase a séo Al, O, N,
C e, os estabilizadores da fase B classificam-se como isomorfos e eutetbéides. Os
isomorfos s&o Mo, V, Nb, Ta e W e os eutetdides sdo Fe, Cr, Si, Ni, Co, Cu e Mn. E
existem ainda os neutros tais como o Zr (Bania, 1994) (Schneider, 2001).

Sabe-se que as propriedades mecanicas estdo associadas a microestrutura
do material, sendo assim, as ligas Ti-a e préximo de a exibem resisténcia a corrosao
superior, mas sua aplicacdo como biomaterial é limitada por sua resisténcia
mecanica relativamente baixa a temperatura ambiente. Por outro lado as ligas Ti-
o+B possuem valores de resisténcia mecanica mais elevados e suas propriedades
dependem , além da proporcdo o/B, das condicbes de tratamentos térmicos ou
processamentos termo-mecanicos (Long, 1998), (Weiss e Semiatin, 1998) e (Murthy
e Sundaresan, 1998) (Schneider, 2001).

Segundo Bania (1994), denomina-se liga Ti-B qualquer liga que possua
estabilizador 8 suficiente para reter 100% desta fase quando resfriada rapidamente a
partir da temperatura de transicdo  (limite entre a regido p e a a+p). A Figura 3
mostra um diagrama pseudo binario esquematico do titanio e um estabilizador da
fase B (Murakami, 1980). Observa-se que existe uma quantidade de estabilizador da
fase B suficiente para evitar a transformacao martensitica (Ms) apos resfriamento
rapido, impedindo a formag¢do martensitica. As ligas que estdo entre o nivel critico
minimo de quantidade B (Bc) e o ponto estavel Bs estdo dentro da regido de duas
fases a+B. Mas, embora essas ligas possam reter 100% B apos resfriamento rapido,
a fase B € metaestavel e precipitara a fase a apds envelhecimento. As ligas a direita
de Bs sao consideradas estaveis e teoricamente nao ocorrem precipitacoes
(Schneider, 2001).



O controle do crescimento de graos equiaxiais e de particulas a ocorre por
meio de tratamento de solubilizacdo em temperaturas acima ou abaixo da
temperatura de solubilizacdo B que sao denominados tratamento de solubilizacédo 8
e tratamento de solubilizacao a+p3, respectivamente. Os tratamentos de solubilizacao
quando seguidos de envelhecimento em temperaturas mais baixas causam um
aumento de resisténcia devido a formacdo de precipitados submicroscépicos a
secundéario (a") (Donachie, 1998) (Schneider, 2001).
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Figura 3 - Diagrama de fases esquematico de um pseudo binario do titanio e um
estabilizador da fase B (Murakami, 1980).

As ligas Ti-B apresentam as maiores relagbes resisténcia/peso dentre todas
as ligas de titanio, embora possuam também densidades ligeiramente superiores as
demais ligas. Elas tendem também a apresentar menores valores do modulo
elastico, o que é desejavel no caso de aplicacées biomédicas (Ankem e Greene,
1999). Apesar de possuirem mais vantagens que desvantagens, as ligas Ti-B ainda

tém uma participagao inexpressiva no mercado de ligas de titanio, do qual a liga a+f3



(Ti-6Al-4V) responde por 65%. E de grande interesse, portanto, o estudo do
comportamento mecéanico desses materiais, relacionando-o a microestrutura e ao

processamento térmico e mecanico (Schneider, 2001).

As ligas Ti-B podem ser obtidas com maiores niveis de resisténcia mecanica,
melhor usinabilidade e tenacidade a fratura do que as ligas a+f. Estas ligas foram
projetadas contendo elementos de liga tais como molibdénio, zircénio, nidbio, tantalo
e ferro podendo exibir médulo elastico menor que o da liga Ti-6Al-4V e, portanto,
mais préximo ao do osso (Eylon et al., 1994) e (Wang, 1996) (Schneider, 2001).

3.8. Ligas de titanio desenvolvidas para aplicacoes cirurgicas

Devido ao problema de toxicidade dos elementos de liga V e Al (McKay et al.,
1996) e (Sanchez et al.,, 1998) foram desenvolvidas novas ligas Ti-a+p,
primeiramente sem V, como por exemplo Ti-6Al-7Nb e Ti-5Al-2,5Fe, cujos modulos
de elasticidade séo 114 e 112 GPa, respectivamente. Posteriormente outras ligas do
tipo Ti-a+B, mas sem os elementos Al e V, como Ti-15Sn-4Nb-2Ta-0,2Pd (médulo
de elasticidade 105 GPa) e Ti-15Zr-4Nb-4Ta-0,2Pd (médulo de elasticidade 100
GPa), foram estudadas. Ligas com médulos elasticos mais préximos ao do osso (17
a 35 GPa) sao consideradas, por alguns pesquisadores, como uma vantagem por
ajudar a suavizar a incompatibilidade mecanica do implante com o osso (Newman,
1980) e (Willians, 1981). Visando melhorar a compatibilidade mecénica e citotdxica,
recentemente as ligas Ti-B estdo sendo desenvolvidas utilizando elementos nao
téxicos, como Nb, Ta, Zr e outros, apresentando melhor biocompatibilidade e menor
modulo de elasticidade, além de uma maior resisténcia comparada as ligas Ti-a+f3
(Kuroda, 1998) e (Niinomi, 1998) (Schneider, 2001).

As ligas de Ti utilizadas para aplicagdo como material de implante cirargico e
suas propriedades mecéanicas sdo apresentadas na Tabela 1, onde destacam-se
aquelas desenvolvidas especificamente com este objetivo (Niinomi, 1998)
(Schneider, 2001).

Observa-se dos resultados das propriedades mecanicas destas ligas de Ti (a,

a+p e B) que a resisténcia encontra-se entre 500 e 1000 MPa e o alongamento entre



10 e 20%, estando dentro de valores considerados satisfatérios para aplicagoes
cirurgicas (Niinomi, 1998) (Schneider, 2001).

Tabela 1 - Ligas de Ti desenvolvidas para aplicacado como material de implante
cirurgico (Niinomi, 1998).

Limite de Limite de Moédulo de
DENOMINACAO TIPO |Resisténcia|Escoamento AIonng/r)nento Elasticidade
(MPa) (MPa) ° (Gpa)
Ti puro grau 1 a 240 170 24 102,7
Ti puro grau 2 a 345 275 20 102,7
Ti puro grau 3 a 450 380 18 103,4
Ti puro grau 4 a 550 485 15 104,1
Ti-6A1-4V ELI a+f3 860-965 795-875 10-15 101-110
Ti-6A1-4V o+B 895-930 825-869 6-10 110-114
Ti-6Al-7Nb? o+B 900-1050 880-950 8,1-15 114
a+p rica
Ti-5Al-2,5Fe? P 102 895 15 112
emf
Ti-5Al-3Mo-4Zr? o+B 925-1080 820-930 15-17 110
Ti-15Sn-4Nb-2Ta-0,2Pd? o+B 860-1109 790 21-10 89-103
Ti-15Zr-4Nb-2Ta-0,2Pd? o+B 715-919 1020 28-18 94-99
Ti-13Nb-13Zr pro’é'mo 973-1037 | 693-806 10-16 79-84
Ti-12Mo-62r-2F e B oy 836-908 18-22 74-85
Ti-15Mo? B 874 1000-1060 21 78
Ti-16Nb-10Hf? B 851 544-736 10 81
Ti-15Mo-5Zr-3Al B 852-1100 838-1060 25-22 80
Ti-15Mo-2,8Nb-0,2Si? B 979-999 945-987 16-18 83
Ti-35,3Nb-5,1Ta-7,12r? B 596,5 547 1 19 55,0
Ti-29Nb-4,6Zr? B 911 864 13,2 80

Onde ° refere-se as ligas desenvolvidas para aplicacdo biomédica.

Os moédulos de elasticidade dos biomateriais mais usados como o0 aco

inoxidavel e as liga de Co sdo 206 e 240 GPa, respectivamente. As ligas de Ti

possuem modulo de elasticidade muito menores, como mostra a Figura 4,




destacando as ligas Ti-B cujos modulos encontram-se entre 55 e 80 GPa (Kuroda,
1998). Porém todos eles ainda estdo muito longe do valor do médulo de elasticidade
do o0sso, obtido por meio do ensaio de tragdo, que se encontra entre 17 a 35 GPa
(Zavaglia, 1993) (Schneider, 2001).
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Figura 4 - Comparagao entre os médulos de elasticidade das ligas de Ti utilizadas

em aplica¢des biomédicas (Kuroda et al., 1998).

3.9. Liga Ti-13Nb-13Zr

A liga Ti-13Nb-13Zr foi desenvolvida por Smith e Nephew Richards para
aplicacdes ortopédicas. Em 1992 comecou a ser comercializada pela companhia
Smith & Neph (USA) conforme citado por Wang (1996) e Weiss and Semiatin (1998)
(Schneider, 2001).

Pesquisas sobre a liga Ti-13Nb-13Zr mostram que suas propriedades podem
ser controladas por meio da deformagdo a quente, tratamentos térmicos e
deformacéo a frio, conforme mostra a Tabela 2. O seu modulo de elasticidade, por
exemplo, pode variar entre 41 e 83 GPa aproximadamente (modulo de elasticidade
do osso é 17 a 35 GPa) e valores de resisténcia tdo altos quanto 1330 MPa podem
ser obtidos (Davidson et al., 1994); (Mishra et al., 1993) e (Niinomi, 1998). Além do

fato de possuir resisténcia a corrosdo superior a das ligas Ti-6Al-4V e Ti-6Al-7Nb



utiizadas como implante cirdrgico (Khan et al., 1996) e (Yu e Scully, 1997)
(Schneider, 2001).

Tabela 2 - Sumario das propriedades mecanicas da liga Ti-13Nb-13Zr
comparadas com as da Ti-6Al-4V (Davidson et al., 1994).

Ti-13Nb-132Zr
p edad Ti-6Al-4V T 5
ropriedades emperado em
P (recozido) ] P ] 50-70%
agua/ envelhecido Trabalhado a frio
Limite de
o 985 1030 1050-1100
Resisténcia (MPa)
Limite de
860 900 950-1050
Escoamento (MPa)
Médulo de
o 115 79 45-50
elasticidade (GPa)
Alongamento (%) 12 15 10-15

A Figura 5, mostra o diagrama de fases estimado do sistema Ti-Nb-Zr para
13% em peso de Zr. Observa-se que a temperatura de equilibrio (i.e., resfriamento
lento no forno) da transicdo B — a é de 735°C para a liga Ti-13Nb-13Zr. Para
condi¢des de resfriamento mais rapida, ao ar, a temperatura de transigcdo decresce
para 575°C. Quando o resfriamento é ainda mais rapido, em agua, ocorre a
transformagéo B — a que se inicia em 550 °C (Mi) e termina em 485°C (Mf), ficando
mais proximas uma da outra, ocorrendo a transformacao de Ti-B para a estrutura
nao estabilizada a" martensitica (hcp) (Davidson et al., 1994) (Schneider, 2001).
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Figura 5 - Diagrama de fases estimado do Nb-Ti para 13% em peso de Zr a partir

do diagrama de fases ternario Ti-Nb-Zr (Davidson et al., 1994).

Os resultados apresentados na literatura mostram que a microestrutura da
liga Ti-13Nb-13Zr resfriada em agua é martensitica a' (hcp). A liga tratada
termicamente (temperada + envelhecida) € martensitica o' (hcp) com uma fina
dispersao de precipitados B. O tratamento de envelhecimento tende a aumentar
desnecessariamente a forma acicular a' ndo alterando o tamanho de grao B. Os
precipitados  endurecem o material por dispersao (Wang, 1996) (Schneider, 2001).

Normalmente o tratamento de envelhecimento resulta na conversdo da
martensita o' (hcp) em uma mistura a+f para ligas Ti-p (ligas B-estavel e B
metaestavel) (Duerig and Williams, 1980). Mas como a fase a € também hcp néo é
possivel diferencia-la da a'. Porém, é possivel que a fase a precipite durante o
envelhecimento sendo, também, responsavel pelo endurecimento da liga por
dispersao juntamente com a fase . Ambas as microestruturas martensiticas da liga,
estabilizada e nao estabilizada, tém forma acicular. A transformacao martensitica de
B para a' causa tensdes internas que sao, em parte, acomodadas pelo processo de
maclacao. Embora os metais hcp apresentem menor possibilidade de deslizamento,
estes sao suficientes para uma consideravel acomodagao da tensdo. Ainda assim, a
maclag¢do é um fendmeno comum nestes metais (Davidson et al., 1994). A presenca
da martensita na liga Ti-13Nb-13Zr indica que ela € semelhante a uma liga a-f ao
invés de préximo-p (Wang, 1996) (Schneider, 2001).



A liga Ti-13Nb-13Zr, na condigdo envelhecida, apresenta maior limite de
resisténcia, menor moédulo elastico e maior tenacidade que a liga Ti-6Al-4V recozida
(Wang, 1996) (Schneider, 2001).

3.10. Propriedades Mecanicas da Liga Ti-13Nb-13Zr obtidas em trabalhos

anteriores

Geetha et al. (2001) estudou o efeito do processamento termomecénico na
microestrutura da liga Ti-13Nb-13Zr, produzida por fusdo a arco ndo consumivel.
Foram realizados tratamentos térmicos em diferentes temperaturas pertencentes aos
campos B e a+B do diagrama de fases, e resfriamento ao ar (AC), no forno (FC) e
resfriamento rapido com agua (WQ). As fases observadas e valores de dureza
obtidos séo apresentados na Tabela 3 (Geetha et al., 2001).

Tabela 3 — Valores de Microdureza Vickers obtidos por Geetha et al. (2001).

Tratamento Térmico Fases Observadas Dureza 1000g HV
760°C/1h + WQ a 235
760°C/1h + AC a, B 288
760°C/1h + FC a, B 250

B ST WQ + 500°C/4h + AC a, B 284
B ST WQ + 550°C/4h + AC a, B 274
B ST WQ + 600°C/4h + AC a, B 267
B ST AC + 550°C/4h + AC a, B 275

B ST AC + 550°C/4h + AC a, B 243
680°C/1h + WQ a', a, B 230
680°C/1h + AC a", a, B 265
680°C/1h + FC a, B 251

o+ B ST WQ + 500°C/4h + AC a, B 298
a+ B ST WQ + 550°C/4h + AC a, B 274
o+ B ST WQ + 600°C/4h + AC a, B 272
a+ B ST AC + 550°C/4h + AC a, B 281
o+ B ST FC + 550°C/4h + AC a, B 242




A dureza da liga variou entre 230 VHN e 298 VHN e foi dependente do
tratamento térmico. Em condicdes de tratamento em solucdo, a dureza foi
maximizada com uma taxa de resfriamento intermediaria, ao ar. Em condicées de
envelhecimento, o envelhecimento em menores temperaturas resultou em durezas
maiores que a temperaturas maiores, o que foi associado a caracteristicas
microestruturais mais refinadas obtidas em menores temperaturas de
envelhecimento. Contudo, os valores de dureza para a liga sdo baixos e o0
tratamento térmico aumenta apenas marginalmente seus valores. (Geetha et al.,
2001).

Mello (2004) realizou estudos das propriedades mecéanicas em diferentes
ligas, produzidas por fusédo e homogeneizadas a 1000°C durante 8h e obteve os
resultados de dureza apresentados na Tabela 4, onde foi observado que ha uma

diminuig&o no valor de dureza conforme o aumento do teor de nidbio.

Tabela 4 — Valores de Microdureza Vickers obtidos por Mello (2004) em
diferentes ligas.

Liga (% em peso) Pureza HV
Bruta de fusao Homogeneizada
Ti-35Nb-2,5Ta 230,5+25 210,4 £ 6,1
Ti-35Nb-5Ta 246,8 + 3,1 216,5+5,8
Ti-35Nb-7,5Ta 263,6 + 4,8 220,0 £ 6,7
Ti-85Nb-5Ta-7Zr 242,1 £6,2 231,2+7,2
Ti-25Nb-5Ta-7Zr 319,7 £+4,3 306,8 £ 5,4
Ti-6Al-4V Rec. 346

Majumdar et. al (2008) estudou também a influéncia de tratamentos térmicos
nas propriedades mecanicas da liga Ti-13Nb-13Zr, realizando tratamentos em
temperatura acima e abaixo da temperatura de transicdo (. Foram utilizados
diferentes tipos de resfriamento, como resfriamento no forno (FC), ao ar (AC) e
resfriamento rapido em &agua (WQ) e, os valores obtidos de dureza sao

apresentados na Figura 6.
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Figura 6 — Dureza Vickers da liga Ti-13Zr—13Nb tratada a (a) 800°C e (b) 650°C e
com tratamento de solubilizacdo a diferentes temperaturas por 1h seguido por
resfriamento por FC, AC, WQ e envelhecimento da amostra resfriada por WQ a
500°C por 5h. (Majumdar et al., 2008)



Foi observado que as amostras resfriadas por AC obtiveram maiores valores
de dureza quando comparadas as resfriadas por FC e WQ, e o tratamento de
envelhecimento aumentou a dureza expressivamente. O autor cita que de acordo
com estudos reportados anteriormente, a precipitacao da fase a na matriz aumenta a
dureza de ligas Ti-p (Majumdar et al., 2008) (Ikeda et al., 2002) (Kuroda et al., 2005).



4. Procedimento Experimental

De modo a cumprir os objetivos deste trabalho, as seguintes etapas séo
necessarias:
- Hidrogenagéo dos Materiais, Ti, Nb, Zr;
« Moagem dos materiais hidrogenados para obtencao dos pos;
« Prensagem dos p6s hidrogenados;
« Sinterizagdo para formacéao da liga Ti-13Nb-13Zr;
« Caracterizagdo dos materiais.

4.1. Hidrogenacao dos Materiais
Os materiais utilizados no processo de hidrogenacado sao apresentados na

Figura 7. E importante observar a forma em que cada material foi disponibilizado,

pois isto influencia razoavelmente no processo, tornando-o mais facil e eficaz ou

dificultando-o.




Figura 7 - Materiais utilizados para a hidrogenacgao. (a) Titanio comercialmente puro,
(b) Cavaco de Niébio, (c) Esponja de Zircnio.

A hidrogenagdo dos materiais foi realizada inicialmente pesando-se 7g de
cada um dos materiais, titanio, nidbio e zirconio, individualmente. Em seguida é
colocado em um banho ultra-sénico durante 10 minutos com o objetivo de remover
impurezas que estejam presentes e possam comprometer o processo de
hidrogenacao.

Apos isso, o material a ser hidrogenado € colocado em um cadinho de ago
inox e entdo em uma retorta, onde é feito vacuo até a pressao de 1 Pa e, ao atingir
esta pressao, isola-se o0 sistema e injeta-se hidrogénio até a pressédo de 80 MPa,
restabelecendo o vacuo em seguida. A temperatura do sistema é elevada até 300°C,
mantendo-se nesse patamar durante 5 minutos e sendo resfriado até a temperatura
ambiente em seguida, o que constitui a etapa de limpeza do sistema, que visa

também a eliminacédo de possiveis camadas de 6xidos presentes.

Atingindo a temperatura ambiente, injeta-se hidrogénio novamente no sistema
até a pressao de 250 MPa. A temperatura do sistema é entdo elevada para os

valores descritos na Tabela 5.



Tabela 5 - Temperatura na qual é feita a hidrogenacao de cada material.

Material Temperatura (°C)

Ti 700
Nb 600
Zr 500

A literatura apresenta valores de 500°C para o titanio e 800°C para o niébio e
zircbnio (Henriques et al., 2003), porém foram realizadas analises anteriores que
constataram estas como melhores condicbes de processo para 0s materiais na

forma em que estavam disponiveis.

Atingido o patamar de temperatura, as condicées de processo sdo mantidas
durante trés horas para o Ti e Nb, e uma hora para o Zr, havendo nova inje¢ao de
hidrogénio quando observado reducao de pressao e, terminado o tempo, o sistema é
resfriado até a temperatura ambiente, encerrando o processo de hidrogenacao dos

materiais.

E realizada também a hidrogenacdo de Ti e Nb sob pressdo de 1 GPa, com
intuito de reducédo de tempo de hidrogenacao e maior efetividade e facilidade de

moagem. O tempo de patamar foi reduzido para 30min.
4.2. Moagem dos materiais hidrogenados para obtencao dos pos

Primeiramente usa-se um pistdo revestido de aco inox para quebrar os
pedacos maiores do material recém hidrogenado e uma peneira de 40 mesh
(<425um), para separar e a0 mesmo tempo selecionar particulados que estejam com
tamanho ideal para a moagem.

E feito um processo de decapagem nos particulados para remover
contaminantes como o cloro, magnésio e 6xidos presentes no zircénio, e 6xidos no

titdnio e nidbio provenientes de seu método de obtengéo e de estocagem.



Este processo consiste em mergulhar os particulados em uma solugao de
100ml de agua destilada e 10ml de acido nitrico, fazendo lavagem com agua
destilada em seguida, até que todo o acido seja removido. Para remover a agua é
feita lavagem dos particulados com alcool e, em seguida, os particulados sao

lavados com acetona.

Ap6s secagem a 40°C em estufa, os particulados sao colocados em um
moinho que contém ciclohexano (C¢H12) e bolas de tungsténio na proporcao de 10
vezes o peso do material hidrogenado. O moinho € levado ao equipamento fabricado
pela FRITSCH, um moinho do tipo planetério de alta energia (High Energy Planetary
Ball Milling - HEPBM), durante 90 minutos com velocidade de 200 rpm. E realizada
também moagem em moinho de bolas convencional (Conventional Ball Milling -
CBM) durante 30h. Os hidretos produzidos por hidrogenacao sob pressao de 1 GPa
(10 bar) sao processados por HEPBM com velocidade de 200rpm durante 90min
(10-HEPBM).

Ao término da moagem, faz-se a secagem dos pds reduzindo a pressao no
interior do moinho para evaporagdao do ciclohexano com o auxilio do sistema

apresentado na Figura 8.

Figura 8 - Sistema de secagem do pé. (1) Bomba de vacuo, (2) medidor Pirani,
(3) valvula esfera, (4) dispositivo de transferéncia do ciclohexano, (5) tampa

de vedacao, (6) cilindro de Na.



Utilizando uma bomba de vacuo mecénica, foi realizada a limpeza do sistema
com uma pressao de 20 Pa. A seguir a valvula esfera situada acima do moinho foi
aberta, liberando a passagem do ciclohexano. Foi feito vacuo durante
aproximadamente 90min para retirar o ciclohexano, até o sistema atingir uma

pressao final de 20 Pa, indicando a total vaporizagdo do ciclohexano.

4.3. Prensagem dos pos hidrogenados

Para realizar a prensagem dos pds é utilizada uma matriz retangular de
dimensdes 60X12mm. O pd é colocado na matriz e compactado em prensa uniaxial
com pressao de aproximadamente 150 MPa. A peca em forma de barra é colocada
em um receptaculo de latex, onde é feito vacuo, sendo realizada prensagem

isostatica a frio apresentada na Figura 9, com pressao de 200 MPa posteriormente.

Figura 9 - Sistema de prensagem isostéatica. (1) painel de controle do
equipamento, (2) vaso de pressurizacao.

4.4. Sinterizacao para formacao da liga Ti-13Nb-13Zr

A amostra prensada é colocada em uma navicula de alumina (Al,O3) e entao
em um tubo de quartzo, que € usado para resistir as altas temperaturas de processo.

A sinterizagao é realizada utilizando temperatura de 1150°C, com tempo de

patamar de 7, 10 e 13h, e, a pressdo de processo é de 10° Pa, alto vacuo. A taxa de



aquecimento do forno é de 10°C/min. E utilizado um patamar de 1h a 700°C para
liberacao de hidrogénio da liga, visto que a liberacdo na auséncia deste patamar

seria abrupta, resultando na desintegracao da amostra.
4.5. Caracterizacao dos Materiais

As amostras sdo caracterizadas por microscopia eletrénica de varredura
(MEV), espectroscopia de energia dispersiva (EDS), difracdo de Raios-X,
determinagdo de densidade, porosidade, microdureza, médulo de elasticidade e
distribuicdo de tamanho médio de particulas.

4.5.1. Microscopia Eletrénica de Varredura (MEV)

E realizado o procedimento padréo utilizado na metalografia, que consiste no

embutimento, lixamento e polimento da amostra.

As amostras sdo embutidas com baquelite utilizando o equipamento PRES-
30S fabricado pela Arotec. A seqliiéncia de lixas usadas para desbaste é 600 e 2400
mesh, seguido de polimento com pasta de diamante com granulometria de 6um e

por fim o polimento com silica coloidal.

No intervalo entre lixas as amostras sdo observadas em um microscépio 6tico
ZEISS e, apds o polimento final, deposita-se uma camada de aproximadamente 5um
de ouro sobre a superficie da amostra para poder se obter as micrografias. As
amostras sdo submetidas entdo ao MEV, equipamento de modelo XL30 fabricado
pela Philips, onde é realizada também a andlise por Espectroscopia de Energia
Dispersiva (EDS).

E também feita uma anélise dos pés da liga Ti-13Nb-13Zr, onde o particulado
€ colocado sobre uma pequena lamina, depositando-se uma fina camada de ouro
sobre ele em seguida para a obten¢ao das micrografias.



4.5.2. Difracao de Raios X

Este ensaio foi realizado nos materiais antes e apos a etapa de hidrogenacao
utilizando comprimento de onda de 1,54A, gerado por tubo Cu-Ka com intervalo 260

variando entre 30 e 1502

Foi realizado também em amostras sinterizadas utilizando comprimento de

onda de 1,54A, gerado por tubo Cu-Ka com intervalo 26 variando entre 25 e 90°.

4.5.3. Determinacao de Densidade e Porosidade

Para a determinacao da densidade e porosidade das amostras, foi utilizado o
método de Arquimedes, onde primeiramente obtém-se o valor da massa seca em
uma balanga analitica. A seguir, sdo medidas as massas imersa e umida das
amostras e com as Eq. (4.1) e Eq. (4.2) obtém-se os valores de densidade (g/cm?) e
porosidade (%), respectivamente.

d=_ My . dH0 (4.1)

Myimida — Mimersa

P =__ Myeca = Miimida . 100 (42)

Mhimida — Mimersa

4.5.4. Determinacao de Microdureza (Vickers)

Para a determinagdao da microdureza das amostras foi utilizado um identador
produzido pela Buehler modelo MacroVickers 5112 e, a andlise realizada fazendo-se

7 identagdes com carga de 1kgf, obtendo-se a média e o desvio padrao.



4.5.5. Determinacao de Modulo de Elasticidade

Para a determinacado do médulo de elasticidade das amostras foi utilizado um
Analisador Dinamico Mecanico (DMA), realizado por ensaio de flexdo em trés

pontos. As dimensbes da amostra em forma de barra eram de 45 X 4 X 1,4 mm.

4.5.6. Distribuicao de Tamanho de Particulas - CILAS

Para a determinagdo da distribuicAo do tamanho médio de particulas foi
utilizado o equipamento CILAS 1064, com Pirofosfato de Sdédio como agente

dispersante e ultra-som por 3min anterior a andlise, continuando durante a mesma.

4.5.7. Analise de Composicao por Fluorescéncia de Raios X

A analise de composi¢do por fluorescéncia de raios X foi realizada nos
materiais de partida, antes e apds a etapa de hidrogenacgao, e nos pés apoés a etapa

moagem.

4.5.8. Analise de Raios X e calculo de parametros de rede pelo método de
Rietveld

Os difratogramas foram analisados por meio do programa Search-Match para
o tratamento dos dados e identificacdo de fases por meio da comparagcdo com 0s
padrdes de difragdo do banco de dados ICDD-PDF2 (Powder Diffraction File, 2003).
A andlise de Rietveld (Rietveld, 1969) dos dados de difracao foi feita por meio do
programa GSAS (Larson e Von Dreele, 2004) operando através da interface
EXPGUI (Toby, 2001).



5. Resultados e Discussoes

5.1. Composicao Quimica obtida por Fluorescéncia de Raios X

5.1.1. Materiais de Partida

Tabela 6 — Elementos presentes no titanio utilizado como matéria-prima.

Elemento Porcentagem
Ti 99,89
Outros <0,2

Tabela 7 — Elementos presentes no nidbio utilizado como matéria-prima.

Elemento Porcentagem
Nb 98,71
Outros <1,3

Tabela 8 — Elementos presentes no zircnio utilizado como matéria-prima.

Elemento Porcentagem
Zr 96,63
Hf 2,62
Mg 0,03
Cl 0,11

Outros <0,6




Os resultados da andlise por fluorescéncia de raios X acusam a presenca
além do hafnio, muito dificil de ser separado do zirc6nio devido a similaridade
quimica, da substancia cloreto de magnésio (MgCl2) no zirconio, que é residuo do
processo de obtencdo do zircénio metélico, Processo Kroll, com a reducdo do
tetracloreto de zircénio (ZrCls) com magnésio fundido, em uma atmosfera de gas

inerte (Monzani e Paschoal, 1988).

A reacao é dada pela equacao:

ZI‘C14(G) +2 Mg(L) -> ZI’(S) +2 MgCIZ(L)

Como discutido anteriormente, ap6s o processo de decapagem que antecede

a moagem, a maior parte destas impurezas foi removida.

Os materiais Ti e Nb apresentam bom nivel de pureza, apresentando baixos

teores de impurezas.

5.1.2. Particulados apés hidrogenacao

Tabela 9 — Elementos presentes no particulado de titdnio apds hidrogenacao.

Elemento Porcentagem
Ti 99,86
Fe <0,2




Tabela 10 — Elementos presentes no particulado de niébio apds hidrogenagéo.

Elemento Porcentagem
Nb 96,41
Ti 1,61
Fe <20

Tabela 11 — Elementos presentes no particulado de zircdnio ap6s hidrogenagao.

Elemento Porcentagem
Zr 96,50
Hf 2,13
Mg 0,007
Cl 0,28
Ti 0,15
Nb 0,35
Fe <0,6

Observando a composi¢dao dos materiais apds a hidrogenacgao, pode-se notar
que houve a contaminagdo com Ti nas amostras de Nb e Zr devido a utilizagdo de
um mesmo cadinho para os trés materiais, porém isto nao é prejudicial ao

desenvolvimento do trabalho.



5.1.3. Particulados ap6s moagem

Tabela 12 — Elementos presentes no particulado ap6s moagem em alta energia.

Elemento Porcentagem
Ti 71,24
Nb 13,56
Zr 13,10
Fe <22

Tabela 13 — Elementos presentes no particulado apés moagem em moinho de bolas

convencional.

Elemento Porcentagem
Ti 70,56
Nb 12,20
Zr 14,44
Outros (Fe, W) <29

Analisando as tabelas 12 e 13, nota-se que a moagem em moinho de bolas
convencional introduz uma maior quantidade de impurezas devido ao longo tempo
de processamento, onde além das paredes internas do moinho, as bolas utilizadas

comecam a se desgastar.



5.2. Microscopia eletronica de varredura — pos hidrogenados

5.2.1. Titanio hidrogenado com pressao de 250 MPa durante 3h e cominuido
manualmente

O particulado do titanio hidrogenado ap6s cominuicdo manual e selecdo com
peneira 40 mesh (<425um) € apresentado na Figura 10.
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Figura 10 - Micrografias do particulado de titanio ap6s hidrogenacao e cominuicao
manual. (a) Aspecto geral e tamanho de particula, (b) Tamanho de particula, (c)
Forma de particula.

A Figura 10 apresenta o aspecto geral e a forma do particulado de titanio
apos cominuicdo manual, onde se pode notar que ha particulas que nao foram
suficientemente fragilizadas, o que gerou uma dificuldade maior na cominuigao,
resultando em particulados de maior tamanho. A forma de particula é do tipo
irregular.



5.2.2. Nidbio hidrogenado com pressao de 250 MPa durante 3h e cominuido
manualmente

O particulado do niébio hidrogenado apds selegdo para moagem com peneira
40 mesh é apresentado na Figura 11.
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Acc¥ SpotMagn Det wD 1 100 pm
200KV 5.0 200x  SE 177 Nb

AccV SpotMagn Det WD 1 20um
200kvE0 800x SE 180 Nb

Figura 11 - Micrografias do particulado de niébio ap6s hidrogenacao e cominuigao
manual. (a) Aspecto geral e tamanho de particula, (b) Tamanho de particula, (c)

Forma de particula.

A Figura 11 apresenta o aspecto geral e a forma do particulado de nidbio
apos cominuicdo manual, onde a quantidade de particulas que nao foram
suficientemente fragilizadas € menor se comparado ao particulado de titdnio. O

particulado se apresenta em forma de placas.



5.2.3. Zirconio hidrogenado com pressao de 250 MPa durante 1h e cominuido

manualmente

O pob de zirconio obtido por hidrogenacéo e subsequente cominuicdo manual,

foi caracterizado por MEV e as micrografias sdo apresentadas na Figura 12.
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Figura 12 - Micrografias do particulado de zircénio apds hidrogenacao e cominuicao
manual. (a) Aspecto geral e tamanho de particula, (b) Tamanho de patrticula, (c)

Forma de particula.

A Figura 12 (a) apresenta o aspecto geral do material apds cominuicao
manual, onde se pode notar a presenca de particulados maiores, que podem ser
caracterizados como aglomerados ou particulados que nao foram suficientemente
pulverizados. De modo geral, as particulas de zircénio foram as mais fragilizadas
pela hidrogenagcdo em comparagcdo com as de titdnio e nidbio, resultando em um
particulado de menores dimensbes apds a etapa cominuicdo manual. O p6 possui

forma esponjosa, assim como o material inicial, contendo um grande volume de



poros, o que influiu no processo de hidrogenagéo, facilitando a adsor¢cao de maiores

quantidades de hidrogénio no material.

5.3. Microscopia eletrénica de varredura — particulados apos moagem
5.3.1. P6 obtido por HEPBM com velocidade de 200 rpm durante 90 min

Os po6s produzidos por moagem, em moinho planetario de alta energia
(HEPBM) com velocidade de 200 rpm durante 90min, foram caracterizados por MEV

e as micrografias sdo apresentadas na Figura 13.
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Figura 13 - Micrografias da amostra do p6 da liga Ti-13Nb-13Zr obtido por HEPBM.

(a) e (b) Aspecto geral, (c) Material nao completamente moido.

A Figura 13 (a) e (b) apresenta o aspecto geral do material ap6s moagem,
onde nota-se que apesar de a maior parte do material ter sido pulverizada, ha ainda

particulas que nao foram suficientemente moidas, como resultado das particulas nao



suficientemente fragilizadas durante a etapa de hidrogenacdo conforme discutido

anteriormente, Figura 13 (c).
5.3.2. P6 obtido por CBM durante 30h
Os p6s produzidos por moagem em moinho de bolas convencional (CBM)

durante 30 horas foram caracterizados por MEV e as micrografias sdo apresentadas
na Figura 14.
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Figura 14 - Micrografias da amostra do p6 da liga Ti-13Nb-13Zr obtido por CBM. (a)

e (b) Aspecto geral, (c) Material ndo completamente moido.

Observa-se a presencga de placas que foram identificadas como Ti e Nb, com
dimensbes acima da média de outras particulas, resultado da hidrogenacao nao ter
sido totalmente efetiva. Nota-se ainda grande quantidade de particulados finos

devido ao tempo de moagem.



5.3.3. P6 obtido por 10-HEPBM com velocidade de 200rpm durante 90min

O p6 hidrogenado sob pressao de 1 GPa (10 bar) e produzido por moagem
em moinho planetario de alta energia com velocidade de 200rpm durante 90min (10-
HEPBM) foram caracterizados por MEV e as micrografias sdo apresentadas na
Figura 15.

‘AccV  SpotMagn Det WD 1 100um AccV  SpotMagn Det WD F———— s0m
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AccV Spot Magn  Det wb ——— 10 pm
200kv 40 2000x  SE 106 ALTA PRESSAO

(c)
Figura 15 - Micrografias da amostra do p6 da liga Ti-13Nb-13Zr obtido por 10-HEPBM.
(a) e (b) Aspecto geral, (c) Aglomerado.

Percebe-se que a hidrogenagédo sob pressdo de 1 GPa proporcionou uma
maior fragilidade aos materiais tornando a moagem mais eficaz, reduzindo o
tamanho médio de particulas para um mesmo tempo de moagem. Nota-se também a

presenca de grandes aglomerados formados pelos particulados de menor tamanho.



5.4. Distribuicao de Tamanho de Particulas — CILAS
5.4.1. Comparacao entre pos obtidos por HEPBM e CBM

A Figura 16 apresenta a distribuicdo de tamanho de particulas dos pos
produzidos por HEPBM e CBM obtida por CILAS. O pé produzido por CBM possui
distribuicao de tamanho de particulas mais larga que o produzido por HEPBM. A alta
concentracdo de finos é atribuida ao tempo de moagem. Apesar de o tamanho
médio de particulas ser maior para o p6 produzido por HEPBM, a distribuicdo é mais
uniforme se comparada a do p6 produzido por CBM.
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Figura 16 — Distribuicdo de tamanho de particulas obtida por CILAS para o pé
hidrogenado da liga Ti-13Nb-13Zr produzido por HEPBM e CBM.



5.4.2. Comparacao entre pos obtidos por 10- HEPBM e HEPBM

A Figura 17 apresenta a distribuicdo de tamanho de particulas dos pés
produzidos por 10-HEPBM e HEPBM obtida por CILAS.
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Figura 17 — Distribuicdo de tamanho de particulas obtida por CILAS para o pé
hidrogenado da liga Ti-13Nb-13Zr produzido por 10-HEPBM e HEPBM.

Como observado nas micrografias do p6 apresentadas na Figura 15, a
hidrogenacéo sob pressdo de 1 GPa foi mais eficaz, tornando os materiais mais
frageis, facilitando a moagem e produzindo um particulado de tamanho médio

aproximadamente 7 vezes menor.

Nota-se ainda uma distribuicdo de tamanho de particulas com melhor
uniformidade para o p6 produzido por 10-HEPBM.



5.5. Microscopia eletrénica de varredura — Liga Ti-13Nb-13Zr Sinterizada

5.5.1. Otimizacao de parametros de processo

Experimentos foram realizados visando a otimizacdo de parametros de
processo como temperatura de sinterizacdo (de 1050 a 1150 °C) e pressao de

compactagao, e as micrografias obtidas por MEV sao mostradas a seguir.

Primeiramente foi realizado um ensaio utilizando as seguintes condi¢cbes de
processo: hidrogenagao dos materiais de partida com pressao de 250 MPa, moagem
em moinho planetario de alta energia durante 90 min, pressdo de compactagédo de
100 MPa, tempo de sinterizacdo de 7h e temperatura de sinterizacdo de 1050°C. A
Figura 18 apresenta as micrografias obtidas por MEV para a liga Ti-13Nb-13Zr
produzida nestas condigdes.

Figura 18 - Micrografias da liga Ti-13Nb-13Zr produzida por moagem em moinho de
alta energia por 90 min com temperatura de sinterizacao de 1050°C, tempo de

patamar de 7h e pressédo de compactagao de 100 MPa.

Foram observadas grandes regides contendo materiais sem reagir e elevado
grau de porosidade nas micrografias analisadas, conforme apresentado na Figura
18.

No ensaio seguinte o parametro de processo alterado foi a temperatura de

sinterizacao, que foi elevada para 1100°C, mantendo o tempo de patamar de 7h e os



outros parametros inalterados, e as micrografias obtidas por MEV sao apresentadas
na Figura 19.

Figura 19 - Micrografias da liga Ti-13Nb-13Zr produzida por moagem em moinho de
alta energia por 90 min com temperatura de sinterizacao de 1100°C, tempo de

patamar de 7h e pressédo de compactagcao de 100 MPa.

A liga Ti-13N-13Zr produzida com temperatura de sinterizagdo de 1100°C
apresentou uma reducgédo no total de regides contendo material sem reagir € na

fracdo de porosidade, porém ainda apresentou resultados insatisfatérios.

Assim, a temperatura de sinterizagdo foi elevada novamente no ensaio
seguinte, para 1150°C, mantendo inalterados os outros parametros. As micrografias
obtidas por MEV sao apresentadas na Figura 20.

Figura 20 - Micrografias da liga Ti-13Nb-13Zr produzida por moagem em moinho de
alta energia por 90 min com temperatura de sinterizacao de 1150°C, tempo de
patamar de 7h e pressao de compactacao de 100 MPa.



Com o aumento da temperatura de sinterizacdo para houve a eliminacao
quase total de regides que continham material sem reagir, porém ainda foi
observado um alto teor de porosidade e, visando sua reducdo, a pressado de

prensagem utilizada foi elevada para 200 MPa.
5.5.2. Liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada por 7h (HEPBM)
As micrografias obtidas a partir da liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada a 1150°C por

7h e, produzida a partir do p6 obtido por HEPBM hidrogenado com pressao de 250
MPa sdo apresentadas na Figura 21.

C pot Magn e Il cc.V  Spot Magn Det WD
0.0kV 41 75x BSE 10.4 Til3Nb13Zr 0.0 kV 4.1 317x BSE 10.3 Ti13Nb13Zr
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(a) (b)
Figura 21 - Micrografias da liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada por 7h produzida a partir do
p6 obtido por HEPBM. (a), (b) Aspecto geral.

Nota-se na Figura 21 (a) uma pequena regiao clara correspondente ao nidbio
que nao reagiu durante a sinterizacdo. Pode-se notar também pequenas regides
com porosidade e algumas regides cinza escuro, que correspondem a fase a. A fase
a se encontra presente também no contorno de grao. A fase B, regido cinza claro, é

a matriz.



5.5.3. Liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada por 10h (HEPBM)

As micrografias obtidas a partir da liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada a 1150°C por
10h, produzida a partir do pé obtido por HEPBM sao apresentadas na Figura 22.
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Figura 22 - Micrografias da liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada por 10h, produzida a partir
do pé obtido por HEPBM. (a), (b) e (c) Aspecto geral.

Comparando-se a Figura 22 com a Figura 21 € possivel observar a evolugao
das fases, que agora estao mais distintas, sendo a a regido mais escura e 3 a regiao

mais clara.

Observa-se também que nao ha regides que contenham material sem reagir,

indicando a boa eficiéncia do processo de moagem por alta energia.



5.5.4. Liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada por 13h (HEPBM)

As micrografias obtidas a partir da liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada a 1150°C por
13h, produzida a partir do pé obtido por HEPBM sao apresentadas na Figura 23.
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Figura 23 - Micrografias da liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada por 13h, produzida a partir
do po6 obtido por HEPBM. (a), (b) e (c) Aspecto geral.

Observa-se que a presencga da fase a no contorno e no interior dos graos
tende a aumentar conforme o aumento do tempo de sinterizag&o. Isso foi observado
também por Geetha et al. (2004), que diz haver nucleacao preferencial de o no
contorno de grao conforme o envelhecimento da estrutura. Isso se deve ao fato de 3
ser metaestavel e haver precipitacdo de a conforme ha o tratamento de
envelhecimento da estrutura (Murakami, 1980) (Schneider, 2001). A precipitacao de
a em ligas Ti-B causa um aumento na dureza da liga Ti-13Nb-13Zr, conforme citado
anteriormente.



5.5.5. Liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada por 7h (CBM)

As micrografias obtidas a partir da liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada a 1150°C por

7h e, produzida a partir do p6 obtido por CBM sao apresentadas na Figura 24.

; :
AccV  Spot Magn  Det WD F———] AccV SpotMagn Det WD 1 200um
20.0 kV 4.0 50x BSE 95 Til3Nb13Zr 200KV 5.0 150x BSE 10.7 Ti-13Nb-13Zr

(@) (b)

AccY¥ SpotMagn Det WD 1 100m AccV  Spot Magn Det WD
200 kY 4.0 300x BSE 10.7 Ti-13Nb-13Zr 200kv 5.0 600x BSE 10.7 Ti-13Nb-132r

(c) (d)
Figura 24 - Micrografias da liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada por 7h produzida a partir do
pd obtido por CBM. (a), (b), (c) e (d) Aspecto geral.

Na Figura 24 (a) nota-se claramente a presenga de ilhas de niébio e titanio
que nao reagiram (regido clara e escura respectivamente). Isso demonstra que o
processo de moagem por moinho de bolas convencional é menos eficiente se

comparado ao moinho de alta energia.

Observando-se as Figuras 24 (c) e (d) é possivel perceber que a

microestrutura é formada por graos pequenos e de formato irregular, muito dificeis



de serem discriminados, diferentemente dos apresentados pela liga produzida por
HEPBM.

As ilhas de titanio e nidbio constituem fases com maior dureza que as fases a
e B da liga Ti-13Nb-13Zr. A Figura 25 apresenta a micrografia de uma regido que
contém material que n&o reagiu (titanio), onde a forga exercida pela identagcao gerou
propagacao de trincas.

=l
TS
Det WD 50 pm

BSE 94 Ti13Nb13

Figura 25 - Micrografia da liga Ti-13Nb-13Zr destacando identacéo realizada em

regido contendo material sem reagir.



5.5.6. Liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada por 10h (CBM)

As micrografias obtidas a partir da liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada a 1150°C por
10h, produzida a partir do pé obtido por CBM sao apresentadas na Figura 26.

P

AccV SpotMagn Det WD 1 200m
200kv 5.0 150x  BSE 116 Til3Nb13Zr

(b)

AccV  Spot Magn Det WD
20.0kV 4.3 50x BSE 11.6 Ti13Nb13Zr

AccY SpotMagn Det WD 1 100 um
200 kv 5.0 300x  BSE 11.5 Til3Nb13Zr

(€)
Figura 26 - Micrografias da liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada por 10h, produzida a partir

do pé obtido por CBM. (a), (b) e (c) Aspecto geral.

Comparando-se a Figura 26 com a Figura 24 € possivel observar uma
reducao nas regides que contém material sem reagir, porém o resultado ainda é uma

liga menos homogénea se comparada a produzida por moagem de alta energia.

Em algumas regides é possivel perceber a presenca das fases a e B de
maneira similar a liga produzida por HEPBM.



5.5.7. Liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada por 13h (CBM)

As micrografias obtidas a partir da liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada a 1150°C por
13h, produzida a partir do pé obtido por CBM sao apresentadas na Figura 27.

& AccV SpotMagn Det Wb —— | AccV Spot Magn Det WD 1 200 um

20.0 KV 5.0 50x BSE 11.5 Ti13Nb13Zr 200kv 5.0 100x% BSE 115 Ti13Nb13Zr

AccV  Spot Magn Det wD F—— 100um
200 kV 5.0 200x BSE 115 Ti13Nb13Zr

(c)
Figura 27 - Micrografias da liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada por 13h, produzida a partir

do p6 obtido por CBM. (a), (b) e (c) Aspecto geral.

Com o aumento do tempo de sinterizacao para 13h, ainda h4 muitas regides
com titanio e nidbio livres, o que reforga a menor eficiéncia do processo de moagem
convencional. Apesar do maior tempo de sinterizagédo, a liga ndo apresentou uma

homogeneidade semelhante a produzida por moagem de alta energia.



5.5.8. Liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada por 7h (10-HEPBM)

As micrografias obtidas a partir da liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada a 1150°C por
7h, produzida a partir do pé obtido por hidrogenacdo com pressao de 1 GPa (10-
HEPBM) e processado em moinho planetario de alta energia sdo apresentadas na

Figura 28.

AccY  SpotMagn Det wD 1 500um
200KV 45  50x BSE 11.7 Til3Nb13Zr

AccV Spot Magn Det WD F———— 200pum
20.0kvV 45 100x BSE 11.7 Ti13Nb132Zr

(b)

AccY Spot Magn Det WD 1 100 pum
200KV 45 200x  BSE 11.7 Til3Nb13Zr

(c)
Figura 28 - Micrografias da liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada por 7h, produzida a partir
do pé obtido por 10-HEPBM. (a), (b) e (c) Aspecto geral.

O aumento da pressdo utilizada para a realizacdo da hidrogenacao
proporcionou uma maior fragilidade as particulas de titanio e niébio, que resultou em
um particulado de tamanho médio menor € mais uniforme, o que auxiliou na etapa
de difusdo que ocorre durante a sinterizacao. Como resultado, a liga Ti-13Nb-13Zr
sinterizada durante 7h apresenta boa homogeneidade microestrutural e ndo possui

areas com materiais sem reagir.



5.5.9. Liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada por 10h (10-HEPBM)

As micrografias obtidas a partir da liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada a 1150°C por
10h, produzida a partir do pé obtido por 10-HEPBM sao apresentadas na Figura 29.

AccY  Spot Magn  Det wD —————— @ ccv SpotMagn  Det WD —————— 200um
20.0 kv 5.7 50x _ BSE 11.8 TilSNbISZr 000.0kv 5.7 100x  BSE i

ccV  Spot Magn Det WD —————— 100 um

(c)
Figura 29 - Micrografias da liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada por 10h, produzida a partir
do pé obtido por 10-HEPBM. (a), (b) e (c) Aspecto geral.

Comparando-se a liga Ti-13Nb-13Zr produzida por 10-HEPBM e sinterizada
por 10h apresentada na Figura 29, com a liga produzida também por 10-HEPBM e
sinterizada por 7h apresentada na Figura 28, diferentemente da liga produzida por
HEPBM, a precipitacdo da fase a conforme o aumento do tempo de envelhecimento

da estrutura nao é tao evidente, acontecendo em menor escala.



5.5.10. Liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada por 13h (10-HEPBM)

As micrografias obtidas a partir da liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada a 1150°C por

13h, produzida a partir do pé obtido por 10-HEPBM sao apresentadas na Figura 30.

Acc p‘iM gn
20.0 kY 4.0 40x

(@) (b)

Figura 30 - Micrografias da liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada por 13h, produzida a partir
do pé obtido por 10-HEPBM. (a), (b) e (c) Aspecto geral.

Com o aumento do tempo de sinterizagdo para 13h, e comparando com as
liga sinterizada por 7 e 10h, é possivel observar a precipitacdo da fase a, porém
ainda em proporcbes menores se comparado a liga produzida por HEPBM,
indicando que as mudangcas nas propriedades mecanicas provocadas pela
precipitacao da fase a serdo menos expressivas.



5.5.11. Analise por Espectroscopia de Energia Dispersiva - EDS

Os resultados da analise semi-quantitativa por EDS nas fases a e B da liga Ti-
13Nb-13Zr sinterizada por 7, 10 e 13h produzida por HEPBM e CBM séao
apresentados na Tabela 14.

Tabela 14 — Valores semi-quantitativos em a e (3 obtidos por EDS na liga
Ti-13Nb-13Zr produzida por HEPBM e CBM (% peso).

HEPBM CBM
a B a B
Ti 74,2 71,9 Ti 70,0 66,4
7h Nb 13,1 12,9 Nb 13,8 16,0
Zr 12,7 15,2 Zr 16,2 17,6
Ti 78,5 71,6 Ti 83,3 78,2
10h | Nb 10,0 13,8 Nb 55 9,6
Zr 11,5 14,5 Zr 11,2 12,3
Ti 83,9 72,0 Ti 77,8 69,8
13h | Nb 6,1 14,6 Nb 9,5 13,7
Zr 9,9 13,4 Zr 12,7 16,5

Observa-se que a fase B da liga Ti-13Nb-13Zr produzida por HEPBM possui
composicao muito proxima ao desejado e se mantém com boa uniformidade com o

aumento do tempo de sinterizagdo.

O mesmo nao ocorre para a liga produzida por CBM, que apresenta grande

variagdo nas composigdes de a e B.

Os resultados da andlise semi-quantitativa por EDS nas fases a e B da liga Ti-
13Nb-13Zr sinterizada por 7, 10 e 13h produzida por 10-HEPBM sao apresentados
na Tabela 15.



Tabela 15 — Valores semi-quantitativos em a e 3 obtidos por EDS na liga
Ti-13Nb-13Zr produzida por 10-HEPBM (% peso).

10-HEPBM
a B
Ti 82,96 70,45

7h Nb 6,02 15,34
Zr 11,02 14,21

Ti 71,61 71,84
10h | Nb 15,53 14,41
Zr 12,85 13,75

Ti 84,86 70,82
13h | Nb 5,53 15,17
Zr 9,61 14,01

Observa-se que a composicao da fase B da liga Ti-13Nb-13Zr produzida por
10-HEPBM manteve-se praticamente inalterada com o aumento do tempo de
sinterizacdo, indicando uma boa estabilidade da matriz, assim como na liga
produzida por HEPBM.



5.6. Difracao de Raios X
5.6.1. Liga Ti-13Nb-13Zr produzida a partir de p6 obtido por HEPBM

Na Figura 31 sdo apresentados os difratogramas de raios X da liga Ti-13Nb-
13Zr produzida a partir do pé obtido por HEPBM e sinterizada por 7, 10 e 13h. E
apresentada a evolugdo das fases presentes conforme o aumento do tempo de

sinterizagao.

mFaseq aFasef
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Figura 31 — Difratogramas de raios X mostrando a evolugéo das fases presentes
na liga Ti-13Nb-13Zr produzida a partir do pé obtido por HEPBM e sinterizada por
(@) 7, (b) 10 e (c) 13h.

Foram identificados picos correspondentes as fases a e B do titdnio para
todos os tempos de sinterizagdo utilizados, ndo sendo observados picos de
impurezas como MgCl,, indicando que o processo de decapagem foi eficiente.

Os picos estao ligeiramente deslocados para a esquerda como resultado do
aumento nos parametros de rede do Ti provocados pela entrada dos elementos Nb e

Zr em sua rede cristalina como solugao soélida.



5.6.2. Liga Ti-13Nb-13Zr produzida a partir do p6 obtido por CBM

Na Figura 32 sao apresentados os difratogramas obtidos por analise de raios
X da liga Ti-13Nb-13Zr produzida a partir do p6 obtido por CBM e sinterizada por 7,
10 e 13h. E apresentada a evolucdo das fases presentes conforme o aumento do

tempo de sinterizagéao.
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Figura 32 — Difratogramas apresentando a evolucao das fases presentes na liga
Ti-13Nb-13Zr produzida a partir do p6 obtido por CBM e sinterizada por (a) 7, (b)
10 e (c) 13h.

Apesar das micrografias indicarem regides contendo titanio e nidbio livres,
foram identificados apenas picos correspondentes as fases a e B do titanio. Isso se
deve aos picos relativos ao titanio livre serem 0os mesmos que os correspondentes
aos picos da fase a e, os dados tabelados relativos aos picos de nidbio coincidirem

com os picos da fase B.



5.6.3. Analise Raios X pelo método de Rietveld

Na Tabela 16 sdo apresentados os resultados da andlise realizada pelo
método de Rietveld.

Tabela 16 — Parametros de rede calculados pelo método de Rietveld.

HEPBM CBM
a c a Cc

Tia | 3,0118 4,7993 2,9676 4,7405
7h

Tip| 33335 | 3,3100

Tia| 2,9920 4,7823 2,9831 4,7762
10h

Tip| 33283 | 3,3143

Tia| 2,9818 4,7900 2,9736 4,7420
13h

Tig| 3,3135 | 3,3059

Os valores de parametro de rede encontrados para a liga Ti-13Nb-13Zr
produzida por CBM sdo compativeis com os obtidos na literatura (Geetha et al.,
2004) por fusao e posterior tratamento de envelhecimento, porém a liga produzida
por HEPBM apresenta valores ligeiramente maiores.

A melhor uniformidade na distribuicdo de tamanho de particulas obtida pelo
pé produzido por HEPBM pode ter facilitado o processo de difusdo durante a
sinterizacdao, fazendo com que uma maior quantidade dos elementos Nb e Zr
atingisse o estado de solugdo sdlida no interior da rede cristalina do titanio,
expandindo e consequentemente aumentando seus parametros de rede.



5.7. Densidade, Porosidade, Microdureza e Moédulo de Elasticidade

Na Tabela 17 sado apresentados os valores de densidade, porosidade,
microdureza e médulo de elasticidade obtidos para a liga Ti-13Nb-13Zr produzida
por CBM, HEPBM e 10-HEPBM. S&o apresentados também os valores
correspondentes ao titanio comercialmente puro (Ticp) utilizado como matéria prima

na hidrogenacao.

Tabela 17 — Valores de densidade, porosidade, microdureza e médulo de
elasticidade obtidos.

. Modulo de
Densidade Porosidade .
|dentificacdo da Microdureza  Elasticidade
(g/cm3) (%)
Amostra (HV) (GPa)
(£0,02) (£0,2)
(£ 1%)
Ticp 4,39 2,1 91,4
CBM - 7h 4,64 4,9 76,4
CBM - 10h 4,70 2,0 320 + 40 76,3
CBM - 13h 4,71 1,9 346 + 40 78,0
HEPBM - 7h 4,94 1,3 437 £ 25 81,3
HEPBM -10h 4,98 1,0 459 + 25 88,2
HEPBM - 13h 5,00 0,5 465 + 25 89,5
10-HEPBM - 7h 4,77 3,1 415+ 20 62,6
10-HEPBM -10h 4,78 2,4 421 £ 20 67,8
10-HEPBM - 13h 4,95 1,8 494 + 20 66,2

Verificou-se que houve uma maior densificagcdo das amostras para um maior

tempo de sinterizacdo, que foi acompanhado pela reducdo da porosidade. Em



ambos os processos a densificacdo acontece em proporcdes semelhantes, porém
devido a distribuicdo de tamanho de particulas ser mais larga para o pd produzido
por CBM, conforme apresentado na Figura 16, o empacotamento obtido durante a
prensagem € prejudicado, resultando em uma menor densidade, com um maior nivel

de porosidade.

O particulado mais fino obtido pelo processo 10-HEPBM apresentou uma
dificuldade maior durante a prensagem, o que foi refletido em seu menor valor de

densidade final.

A andlise de microdureza para a liga produzida por CBM e sinterizada por 7h
nao foi realizada por apresentar alto teor de porosidade.

As propriedades mecanicas microdureza e modulo de elasticidade
apresentadas na Tabela 17 sdo inerentes as microestruturas apresentadas nas

micrografias obtidas por MEV.

A liga produzida por CBM apresentou microestrutura menos homogénea
quando comparada a produzida por HEPBM e graos irregulares, de dificil
discriminagdo e qualitativamente de menor tamanho. As fases a e B também
apresentam uma maior dificuldade de identificacdo, devido ao tamanho dos graos. O
aumento do tempo de sinterizacdo gerou um aumento no tamanho dos graos,
tornando mais facil sua identificagdo, bem como a identificagdo e discriminacao das
fases a e B presentes, e isto foi refletido nos valores de médulo de elasticidade, que
tiveram seus valores aumentados. A precipitacdo da fase a, responsavel pelo

aumento na dureza do material, também foi observada.

A liga produzida por HEPBM apresentou microestruturas mais homogéneas e
gréaos que sao facilmente discriminados, e sdo qualitativamente classificados como
maiores que os obtidos por CBM, e o aumento do tempo de sinterizacdo provocou
um aumento no tamanho dos graos, ocasionando um aumento do médulo de
elasticidade. Nas micrografias obtidas por MEV é observada a precipitacao da fase a
com o aumento do tempo de sinterizagdo, gerando um aumento na dureza do

material conforme apresentado na Tabela 17.



A liga produzida por 10-HEPBM apresentou uma microestrutura mais
refinada, com graos menores. Isto foi refletido nos valores de modulo de
elasticidade, onde os grdos menores proporcionaram uma significativa reducéao no

maodulo de elasticidade.

De modo geral o processamento via metalurgia do p6é produziu amostras com
maiores valores de dureza que o0s encontrados na literatura para amostras
produzidas por fusdo e eventual tratamento térmico e, com o refinamento da
microestrutura obtido pelo processo 10-HEPBM, foi possivel obter um material com
valores de modulo de elasticidade proximos aos melhores reportados com um ganho
substancial na microdureza. (Schneider, 2001) (Mello, 2004) (Geetha et al., 2001)
(Geetha et al., 2004) (Majumdar et al., 2008).



6. Conclusoes

i. A moagem em moinho planetario de alta energia (HEPBM) foi mais eficiente
que a realizada em moinho de bolas convencional (CBM), produzindo um particulado

com distribuicdo de tamanhos mais uniforme.

ii. A liga Ti-13Nb-13Zr sinterizada produzida a partir do p6é obtido por moagem
de alta energia possui uma melhor homogeneidade microestrutural quando

comparada a produzida por moagem convencional.

ii. A liga Ti-13Nb-13Zr produzida a partir do pé obtido por HEPBM apresenta
maior valor de microdureza € modulo de elasticidade quando comparada a
produzida por CBM.

iv. A hidrogenacdo com pressdo de 1 GPa (10 bar) e moagem em moinho
planetario de alta energia (10-HEPBM) produziu um particulado com boas
caracteristicas apdés moagem de alta energia, que resultou na melhor
homogeneidade microestrutural das amostras apdés um menor tempo de

sinterizagao.

v. O processamento por 10-HEPBM gerou um refinamento na microestrutura

que resultou em melhores propriedades de microdureza e médulo de elasticidade.

vii E possivel produzir a liga Ti-13Nb-13Zr com boas propriedades
microestruturais e mecéanicas por metalurgia do p6 com temperatura de sinterizacao
de 1150°C e tempo de patamar de 7h utilizando hidrogenacao a presséo de 1 GPa e
moagem de alta energia.
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