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Resumo

Atualmente, a dinamica dos mercados, os avancos tecnologicos e a concorréncia das
empresas trouxeram mudancas significativas no processamento de materiais metalicos.
Melhorias técnicas recentes dos processos de fabricacdo aditiva (FA) mudaram a sua
aplicacao da area da prototipagem para a producao de pecas customizadas ou em série. A
flexibilidade geométrica, juntamente com a reducdo do tempo de producao inerentes ao
processo de Selective Laser Melting (SLM) e outros métodos de processamento aditivo
semelhantes, sdao caracteristicas procuradas pela industria dentaria e maxilofacial para a

producao de implantes dentarios customizados.

Este trabalho tem como objetivo contribuir para o estudo e analise da nova estratégia
de producao de SLM na fabricacdao de implantes dentarios customizados em titanio. Foi
estudado, com pormenor, todos o processo de fabrico dos biomateriais customizados, desde
a caracterizacao do po inicial até a obtencao dos implantes dentarios finais. Realizou-se uma
analise granulométrica ao pé inicial. Foram utilizadas varias técnicas de analise para a
caracterizacao da superficie e da microestrutura de diferentes amostras. Realizaram-se
ensaios de microdureza, que contribuiram para a caracterizacao mecanica da liga. Para o
efeito, foram produzidas varias amostras num equipamento SLM. A analise granulométrica
foi realizada no Departamento de Engenharia Quimica da FEUP. Os ensaios mecanicos foram
realizados no Instituto de Engenharia Mecanica e Gestao Industrial e no Departamento de
Engenharia Metallrgica e de Materiais da FEUP. A analise por microscopia eletronica de

varrimento foi realizada no Centro de Materiais da Universidade do Porto.

Com este trabalho verificou-se que a liga Ti6Al4V apresenta uma microestrutura
composta, maioritariamente, por martensite quando é fabricada por SLM. De forma a aliviar
as tensdes residuais e melhorar propriedades mecanicas foi necessario efetuar um
tratamento térmico logo apods o seu fabrico, o que permitiu transformar uma microestrutura
martensitica numa constituida por uma mistura de duas fases, o e B. Verificou-se ainda que
o tratamento de SLA é eficiente na criacao de rugosidade extrema na superficie dos
implantes, no entanto as lavagens subsequentes realizadas com solucdes acidas nao foram
suficientes para eliminar por completo as particulas de alumina utilizadas no jateamento da
superficie. Constatou-se que havia uma diminuicao de dureza apos tratamento térmico
quando comparado com uma amostra que nao tinha sido tratada termicamente, e um ligeiro

aumento nos valores da dureza nas amostras com diferentes tratamentos de superficie.

Palavras-Chave
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Abstract

Nowadays the dynamics of markets, technology advances, and companies’
competition have brought significant changes in the processing of metallic materials. Recent
technical improvements of additive manufacturing (AM) processes have shifted their
application from prototyping to the production of parts either as customised or series. The
geometric flexibility, coupled with the reduced time of production inherent of Selective
laser melting (SLM) and other similar additive processing methods are the characteristics

sought by dental industry to produce custom dental implants

This work aims to support the study and analysis of the new strategy of SLM
production in the manufacture of custom dental implants in titanium. It was studied, in
detail, all the SLM manufacturing process of the customized biomaterials, from the
characterization of the initial powder to the final dental implants. A granulometric analysis
was performed on the initial powder. Several analysis techniques were used to characterize
the surface and microstructure of different samples. Microhardness tests were carried out,
which contributed to the mechanical characterization of the alloy. For this purpose, several
samples were produced on an SLM equipment. The granulometric analysis was performed at
the Departamento de Engenharia Quimica at FEUP. The mechanical tests were carried out
at the Instituto de Engenharia Mecanica e Gestao Industrial and at the Departamento de
Engenharia Metallrgica e de Materiais at FEUP. The analysis by scanning electron microscopy

was performed at the Centro de Materiais da Universidade do Porto.

With this work it was verified that the Ti6Al4V alloy presents a microstructure
composed, mostly, of martensite when it is manufactured by SLM. In order to alleviate
residual stresses and improve mechanical properties it is necessary to perform a thermal
treatment soon after the manufacture by SLM, which allowed to transform a martensitic
microstructure in another one constituted by a mixture of two phases, a and B. It has further
been found that SLA treatment is efficient in creating extreme roughness on the surface of
the implants, however subsequent washes performed with acid solutions were not sufficient
to eliminate the alumina particles used in surface blasting. It was found that there was a
decrease in hardness after heat treatment when compared to a sample that had not been
heat treated, and a slight increase in hardness values in the samples with different surface

treatments.
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1.Introducéo

1.1 Apresentacao da RESDEVMED

A RESDEVMED apresenta como objeto principal da sua atividade o desenvolvimento

de atividades biotecnoldgicas para aplicacoes médicas, a sua fabricacao e comercializacao.

Como resultado da enorme experiéncia, trabalho de ID desenvolvido e conhecimento
gerado pelos promotores da empresa, a mesma foi evoluindo no ambito da sua atividade até
a criacao da RESDEVMED, a qual possui varias salas-limpas devidamente autorizadas pelas
autoridades de salde, para o fabrico de biomateriais. Atualmente, a empresa esta a
promover diversas parcerias com instituicoes de 1&D, e outras empresas nacionais e

estrangeiras que atuam na mesma area ou em areas afins.

A RESDEVMED, comercialmente conhecida como Boneeasy representa varias outras
marcas: Teknimed (substitutos Osseos sintéticos, cimentos ortopédicos, polimeros
reabsorviveis, ligamentos reabsorviveis), Golnit (politetrafluoretileno (PTFE), Lupas Schultz
(ampliacao para microcirurgia), Alttion (microscopios cirurgicos), General Implants

(parafusos de osteossintese) e Euroklee (membranas para a regeneracao 6ssea).

1.2 Enquadramento do projeto

Recentemente a Boneeasy em parceria com outras empresas desenvolveu uma
solucao para a comercializacao de implantes customizados, tendo realizado um investimento
muito significativo na tecnologia aditiva pelo processo de Selective Laser Melting (SLM),
permitindo assim a producao de implantes individualizados. A vantagem competitiva da
empresa nesta area reporta-se ao seu elevado conhecimento técnico e cientifico (fruto das
boas relacées com entidades do SCTN, como é o caso da Universidade do Minho e da
Universidade do Porto, em particular com a Faculdade de Engenharia da Universidade do
Porto e a Faculdade de Medicina Dentaria), bem como a experiéncia acumulada pela sua
equipa, que a leva a conhecer adequadamente as carateristicas e especificidades dos

produtos em causa.

1.3 Objetivos do projeto

No presente trabalho procurou-se analisar, com pormenor, todo o processo de fabrico
de implantes customizados em liga de titanio (Ti6Al4V), pelo processo de SLM, desde a
caracterizacao do po inicial até a obtencdao do implante final. Pretendeu-se, ainda,
investigar a influéncia de diferentes tratamentos de superficie na criacao de rugosidade na
superficie dos implantes. Foi realizado um estudo comparativo das propriedades mecanicas,

caracterizacao superficial e microestrutural em diferentes amostras.



1.4 Organizacdo e temas abordados na dissertacao

A dissertacdo encontra-se dividida em duas partes distintas: pesquisa bibliografica e

atividade experimental.

A pesquisa bibliografica foi estruturada de forma a identificar os principais
biomateriais metalicos e as suas caracteristicas, focando-se principalmente na liga de titanio
Ti6Al4V, nos principais processos de fabricacao aditiva utilizados para o titanio e os motivos
que levaram ao crescimento desta tecnologia, nomeadamente na fabricacao de implantes
customizados, englobando as suas vantagens e desvantagens. Os processos mais importantes
inerentes a esta tecnologia foram descritos, com particular atencao no processo de maior

relevo analisado na atividade experimental, o SLM.

A atividade experimental focou-se no estudo do processo SLM, nos tratamentos de
superficie, e na caracterizacdo mecanica e miscroestrutural, através da fabricacdao de
diferentes implantes. Recorrendo a autores devidamente referenciados, foi possivel obter
informacao comparativa entre processos para justificar resultados obtidos na parte

experimental deste trabalho.



2. Revisao Bibliografica
2.1 Biomateriais metalicos

Comparados com outros biomateriais, como os ceramicos e os polimeros, os
biomateriais metalicos possuem propriedades mecanicas importantes quando usados para a
fabricacao de implantes. A razao pela qual os biomateriais metalicos continuam a ser
extensivamente usados para a fabricacao de implantes, continua a ser a mesma razao que
levou a sua eleicao inicial para estes dispositivos, ha muitas décadas atras. A capacidade de
suportar tensdes extremamente elevadas e de natureza dinamica que esta classe de
materiais pode fornecer, assumindo um processamento adequado, proporciona um
desempenho confiavel do implante a longo prazo em situacoes sujeitas a cargas elevadas. A
par com a relativa facilidade de fabricar geometrias simples e complexas utilizando técnicas
de fabricacao disponiveis (por exemplo, fundicdo, forjamento, maquinagem, fabricacao
aditiva), combina-se uma série de propriedades que promovem o uso do metal,
principalmente, nas areas de ortopedia e na medicina dentaria, sendo que sao estas as areas
que utilizam dispositivos que estao sujeitos a cargas mais elevadas. Os biomateriais
metalicos sao também usados em varios dispositivos funcionais, nos quais nao existem cargas

aplicadas, tais como: valvulas, pacemakers, arames condutores, etc. [1, 2].

2.1.1 Requisitos para as ligas metalicas biocompativeis

Os principais requisitos que necessitam de ser preenchidos pela generalidade dos
biomateriais sao [1]: resisténcia a corrosao, biocompatibilidade, biofuncionalidade e

processabilidade.

Resisténcia a corrosao

A corrosao ocorre no momento em que substancias quimicas, contidas nos fluidos do
corpo humano, reagem com o implante metalico, formando dxidos ou outros compostos
decorrentes de uma reacao quimica. Tal facto, pode enfraquecer o implante, e as particulas
produzidas poder-se-ao alojar nos tecidos em torno do implante metalico. Posteriormente
podem danifica-lo, por isso, a selecao de um material que possua uma resisténcia elevada a

corrosao é fulcral para o sucesso de um implante [1, 3].

Biocompatibilidade

A biocompatibilidade consiste na formacao superficial de filmes de oOxidos
(passivacao), como por exemplo no caso do dxido de cromio nos acos inoxidaveis e ligas de
CrCo (Cobalto-Crémio) ou do didxido de titanio nas ligas de titanio, para os proteger da

corrosao. Estes filmes de 6xidos apresentam um comportamento inerte perante o ambiente



de processamento da protese até a sua embalagem ou mesmo durante a intervencao

cirirgica [4, 5].

Biofuncionalidade

A biofuncionalidade esta diretamente relacionada com as propriedades quimicas e
mecanicas do material compativeis com a sua funcao e aplicabilidade no corpo humano. A
selecao da liga metalica biocompativel deve de ter em conta as seguintes propriedades

mecanicas [6]:

e Modulo de elasticidade: No caso dos implantes, € importante que o seu valor seja o
mais proximo possivel do osso (entre 7 e 30 GPa, [7]). No caso de a liga metalica apresentar
uma elevada rigidez, pode impedir que as cargas que lhe sao aplicadas se transmitam para
0 0sso, fazendo com que este perca densidade. O fendmeno de stress shielding é um processo
que ocorre devido ao facto de as forcas exercidas sobre um membro que tem uma protese
serem diferentes das de um membro normal, o que leva a diminuicao do osso numa dada
zona (osteopenia).

e Resisténcia a fadiga: Esta propriedade é importante pois é essencial que as pecas
metalicas nao sofram ruturas quando submetidas a tensoes repetitivas ou ciclicas muito mais
baixas do que as tensdes estaticas simples. Os principais fatores que afetam a resisténcia a
fadiga de um metal sdao a concentracao de tensdes, a rugosidade superficial, o estado da
superficie e o ambiente do meio;

e Tenacidade a fratura: Esta € uma importante medida da capacidade que um material
tem para resistir a propagacao de uma fissura até que ocorra a fratura;

e Tenséo de rutura: E a capacidade que um material possui para resistir a uma tensao
antes de atingir a rutura. E uma importante propriedade no sentido em que pode dar algumas
indicacOes de defeitos nas pecas, tais como a presenca de porosidades ou inclusdes. Estes
defeitos fazem com que o valor da tensao seja inferior ao habitual;

¢ Extensao apos rutura: Permite verificar a ductilidade de um material, ou seja, indica

a sua capacidade maxima de deformacao plastica.

Processabilidade

As propriedades fisicas e mecanicas podem ser otimizadas em funcao dos processos
utilizados aquando da fabricacao do implante. Existem varios processos de fabrico possiveis
para a obtencao de um implante metalico, nomeadamente, maquinagem, estampagem,
fundicao, fabricacao aditiva, etc. Assim, torna-se importante nao so escolher o material de
acordo com as suas propriedades, mas também selecionar o processo de fabrico do implante
de forma a tirar o melhor proveito dessas mesmas propriedades e conjuga-las com a

aplicacao final do implante [1, 3].



2.2 Principais ligas biocompativeis
2.2.1 Acos inoxidaveis

Os acos inoxidaveis sao essencialmente ligas ferro - carbono - cromio, podendo conter
outras adicoes importantes, em particular de niquel e molibdénio; sdao usados em aplicacoes
que exigem elevada resisténcia a corrosao. Embora pequenas adicoes de cromio, da ordem
dos 5%p, sejam ja responsaveis por uma melhoria da resisténcia a corrosao do ferro, para
que um aco seja considerado inoxidavel deve apresentar uma matriz metalica com um teor
minimo de 12%p em crémio dissolvido. O crémio passiva a superficie do aco formando uma
camada de 6xido de pequena espessura, invisivel a olho nu, muito aderente, que protege o
metal subjacente. Para que se forme esse 6xido o ambiente em que o aco é solicitado deve
ser oxidante. A danificacdo mecanica ou quimica da camada de dxido é seguida da sua
regeneracao, mantendo-se a resisténcia a corrosao assegurada [8].

O aco inoxidavel mais utilizado como biomaterial em implantes esta classificado
como 316L pelo Instituto Americano do Ferro e do Aco. Esta liga em particular pertence ao
grupo dos acos inoxidaveis austeniticos (classe de acos inoxidaveis que tém baixo teor em
carbono, inferior a 0,15%p, teores em cromio entre 12 e 25%p e em niquel entre 8 e 20%p),
e contem uma baixa quantidade de carbono (a designacao da liga com um L significa que
contém pouco carbono - 0,03% no maximo), e aproximadamente 17 a 20% de cromio. A

composicao quimica do aco inoxidavel 316L esta apresentada na tabela 1 [4, 7, 8].

Tabela 1: Composicdo quimica (% em peso) de aco inoxidavel 316L. (Adaptado de[7])

Designacao Fe C Mn P S Si Cr Ni Mo

316L Base 0,03max  2max  0,025max 0,01méx 0,75max  17-19 13-15 2,25-3

O crémio reage com o oxigénio, formando uma camada de 6xido de crémio resistente
a corrosdo. Por sua vez, a presenca de molibdénio esta relacionada com a necessidade de
melhorar a resisténcia a corrosao nas fronteiras de grao [4, 7-9].

A maior parte dos implantes em aco inoxidavel 316L sao fabricados por fundicao, de
preferéncia com recurso a fusao em vacuo, permitindo dessa forma melhorar as propriedades

de resisténcia a corrosao e obter uma estrutura livre de ferrite [7].

2.2.2 Ligas de CoCr

As ligas de cobalto foram inicialmente utilizadas na década de 30. As ligas CoCrMo,
vulgarmente designadas por Vitallium, comecaram a ser usadas pela primeira vez como ligas
de fundicao para aplicacOes dentarias. Posteriormente, nos anos 40, foram adaptadas para

aplicacoes ortopédicas [7].



As ligas de CoCr usadas para implantes podem ser divididas em dois grupos distintos,
as fundidas e as trabalhadas, nos quais se incluem as seguintes ligas, de acordo com a ASTM

(American Society for Testing and Materials) [7]:

e Ligas fundidas de CoCr:
> ASTM F75 (Co28Cré6Mo).
e Ligas trabalhadas de CoCr (obtidas por forjamento, laminagem ou extrusao):
> ASTM F90 (Co20Cr15W10Ni);
- ASTM F799 (Co20CréMo, liga trabalhada, mas com uma composicao idéntica a liga
fundida ASTM F75);
> ASTM F562 (Co35Ni20Cr10Mo).

A composicao quimica destas ligas esta descrita na tabela 2.

Tabela 2: Composicao quimica (% em peso) das ligas CoCr usadas no fabrico de implantes (Adaptado de [7]).

Designacao
ASTM Co Cr Mo Ni Fe C Si Mn w P S
F 75 Base 27-30 5-7 1 0,75 0,35 1 1 0,2 0,02 0,01
F 90 Base 19-21 - 9-11 3 0,05-0,15 0,4 1-2 14-16 0,04 0,03
F 562 Base 19-21 9-10,5 33-37 1 0,025 0,15 0,15 - 0,015 0,01
F 799 Base 26-30 5-7 1 0,75 0,35 1 1

De todas estas ligas existem duas que sao exaustivamente utilizadas na producao de
implantes, a liga fundida ASTM F75 (Co28Cr6Mo) e a ASTM F562 (Co35Ni20Cr10Mo) [7].

2.2.3 Titanio e ligas de titanio

O titanio e as suas ligas aparecem como sendo um grupo de materiais metalicos muito
interessante e com grandes aplicacoes na indUstria aeroespacial, biomédica e quimica na
medida em que apresentam uma combinacao Unica entre as suas excelentes propriedades

mecanicas especificas com uma alta fiabilidade durante servico [10].

O titanio é um elemento de baixa densidade (4,5 g/cm?), aproximadamente 60% da
densidade do ferro e as suas propriedades podem ser melhoradas pela adicao de elementos
de liga. O titanio e as suas ligas foram desenvolvidos com o intuito de apresentarem uma
inexistente ou reduzida reacao com os tecidos envolventes no implante, devido a um filme
de oOxidos que se forma na superficie. A crescente utilizacao deste material deve-se
essencialmente ao seu baixo modulo de elasticidade (aproximadamente 100 GPa), superior
biocompatibilidade e resisténcia a corrosdao superior em comparacao as ligas de aco

inoxidavel e CoCr. Estas caracteristicas atrativas foram a razao pela qual se iniciou a sua



producao, inicialmente do titanio puro (vulgarmente CpTi) e mais tarde ligas o + B (Ti6Al4V),

e recentemente as ligas B [3, 7].

O titanio puro € um metal alotrépico: adota mais do que uma estrutura cristalina
consoante a temperatura. A temperatura ambiente apresenta uma estrutura hexagonal
compacta (HC), conhecida como fase a. Um aumento de temperatura para valores de 882
°C, promove uma transformacao alotrdpica, passando a ter uma estrutura cristalina cubica
de corpo centrado (CCC), através do aparecimento da fase B que se mantém constante até
a sua fusao, a 1670 "C. As células unitarias do titanio hexagonal compacto (HC) e da cubica
de corpo centrado (CCC) estao representadas esquematicamente na figura 1, assim como os

seus planos e direcoes mais densamente compactados destacados [7, 11].
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Figura 1: Estrutura cristalina das fases do titanio a) HCC a e b) CCC B [11].

A temperatura de transformacdo a — f € estreitamente influenciada pelos
estabilizadores de fase a (elementos intersticiais, tais como o oxigénio, azoto e carbono e
por alguns metais como, o aluminio e o estanho) que a fazem subir e aumentar o seu dominio
a e pelos estabilizadores de fase B (elementos de transicao, tais como o molibdénio (Mo), o
vanadio (V), o nidbio (Nb), o cromio (Cr), os metais nobres e o ferro) que fazem baixar a
temperatura de transformacao e aumentar o dominio de fase B [12].

No diagrama de fases de uma liga de titanio, representado na figura 2, os dominios
das fases a e B aparecem separados por uma regiao em que coexistem as duas fases, em que
o seu dominio e extensao depende da concentracao dos elementos presentes. Assim, apos

processamento, as ligas de titanio dividem-se em ligas a, ligas B e ligas a + B [12].
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Figura 2: Diagrama de equilibrio de fases do sistema Ti-Al [13]

As ligas a+B (na qual a liga de titanio Ti6Al4V, estudada na parte experimental deste
trabalho, € a de maior aplicacao dentro deste grupo de ligas) contém um ou mais elementos
estabilizadores B e possuem a temperatura ambiente uma mistura de fases a e B em
equilibrio. Estas ligas podem ter as suas caracteristicas mecanicas ajustadas/controladas
mediante tratamento térmico, sendo utilizadas para aplicacdes a temperaturas inferiores a
500°C [12].

A utilizacao do titanio e das suas ligas no fabrico de implantes dentarios tem como
vantagem a sua grande reatividade originada pela elevada energia de superficie. Por esta
razao, os implantes fabricados com este material, apresentam uma enorme capacidade para
oxidarem e formarem, a superficie, uma camada de oxidos protetora. Esta camada forma-
se espontaneamente e imediatamente apos o contacto do implante com o ar ou com outros
fluidos biologicos, a temperatura ambiente. A camada protege o implante, sendo
responsavel pela sua excelente biocompatibilidade e elevada resisténcia a corrosao.

Favorece a adsorcao de proteinas extracelulares e, assim, a osteogénese, uma vez que as
interacdes ocorrem entre os sistemas bioldgicos e esta camada superficial de oxidos. E

formada maioritariamente por didxido de titanio, embora também estejam presentes as

formas de dxido e tridxido de titanio [14-19].



2.2.3.1 Liga Ti6Al4V

A liga de titanio Ti6Al4V foi desenvolvida no inicio dos anos 50 para aplicacoes
aeroespaciais e é atualmente conhecida como a liga de titanio mais comumente usada. E
uma liga a + B, resultante da combinacao entre elementos estabilizadores da fase a, como
€ o caso de aluminio, e fase B, no caso do vanadio, o que resulta na formacao de fase mista
entre cada uma destas fases. Possui uma combinacdao Unica de propriedades como:
resisténcia mecanica, ductilidade, resisténcia a corrosao e biocompatibilidade. A densidade
consideravelmente baixa da liga Ti6Al4V (- 4,43 g/m?>) pode efetivamente reduzir o peso dos
componentes de aeronaves e dos automdveis, mantendo uma resisténcia superior,
melhorando a eficiéncia de combustivel e reduzindo os custos. Apesar deste conjunto de
propriedades, esta liga apenas pode ser utlizada até temperaturas de 300 °C devido a sua
baixa resisténcia a fluéncia [10, 20, 21].

A quantidade de fase o e B da liga Ti6Al4V esta dependente dos parametros de
producao: um aumento de temperatura potencia o aparecimento da fase B e um
arrefecimento apds o tratamento ira favorecer o aparecimento da fase a. Esta liga contém
uma fracao de volume de fase B de aproximadamente 15% a uma temperatura de equilibrio
de 800°C. A temperatura ambiente a fase o domina, mas quando se aumenta a temperatura
para valores de 995°C (temperatura de transicdo) apenas existe a fase B. Nesta liga, o
aluminio é adicionado com o objetivo de endurecer a liga por solucédo solida e estabilizar a
fase a. Por sua vez, o vanadio estabiliza a fase B e, assim, retarda a formacao da fase a e
promove a transformacao da fase B em martensite [22, 23].

A par das duas fases principais, existem ainda as fases a’e a’’ cuja presenca apresenta
uma influéncia relevante nas propriedades mecanicas da liga. A fase a’ caracteriza-se
sobretudo por possuir uma estrutura HC com um grao inferior ao da fase a, o que se traduz
numa resisténcia mecanica superior por maior capacidade de encruamento. A sua formacao
¢é decorrente de um arrefecimento a partir de uma temperatura acima dos 800°C. Por sua
vez, a fase a’’ apresenta propriedades mecanicas similares a fase B e uma estrutura
cristalina intermédia entre HC e CCC [22, 23].

2.3 Propriedades das diferentes ligas metalicas biocompativeis

Relativamente aos trés grupos de materiais utilizados no fabrico de implantes
apresentados anteriormente (acos inoxidaveis austeniticos, ligas de CoCr e titanio e
respetivas ligas), estes tém certas vantagens e desvantagens associadas. A tabela 3

apresenta as principais vantagens e desvantagens de cada um destes grupos.



Tabela 3: Vantagens e desvantagens dos 3 grandes grupos de materiais biocompativeis [7].

Vantagens Desvantagens
Acos inoxidaveis e Custo e  Comportamento a longo prazo
austeniticos e Disponibilidade e Elevado modulo de elasticidade

e Processamento

e Resisténcia ao desgaste e  Biocompatibilidade
Ligas de CoCr e Resisténcia a corrosao e Elevado modulo de elasticidade

e Resisténcia a fadiga

e Biocompatibilidade e Resisténcia ao desgaste
Ligas de titanio e  Resisténcia a corrosao e Resisténcia a tensio de corte
e Baixo modulo de
elasticidade

e Resisténcia a fadiga

Na tabela 4 estao apresentadas as principais propriedades fisicas e quimicas das trés

ligas acima mencionadas.

Tabela 4: Principais propriedades fisicas e mecanicas dos agos inoxidaveis, ligas de CoCr e titanio [1, 3-5, 7, 9, 24, 25].

Aco inoxidavel austenitico 316L Ligas de CoCr (F75) Ti6Al4V
Massa volumica (g/cm?) 8,0 8,3 4,43
Ponto de fusao (°C) 1375-140 1315-1345 1604-1660
Dureza (HV) 130-180 300-400 310
Tensao de rutura (MPa) 540-1000 758 930
Rpo,2 (MPa) 792 579 855
Extensao apos rutura (%) 40 9 12
Modulo de elasticidade (GPa) 200 210 106
Resisténcia a fadiga (MPa) - tensao
maxima ao fim de 107 ciclos 250-320 207-310 290-500
Tenacidade a fratura (MPaym) 100 100 107
Condutividade térmica a 20°C 16,2 14,7 6,5
(W/mk)
Coeficiente de expansao térmica 15,9 14,1 8,6
entre 30-200°C (10-¢K'")
Potencial de corrosdao (mV), pH 7 -400 -391 -510

2.4 Implantes dentarios

Um implante ou protese é um componente artificial que tem como finalidade
substituir uma parte em falta no corpo, tais como: bracos, pernas, osso, veias, valvulas do
coracao, olhos artificiais e dentes. O termo implante pode ainda abranger dispositivos que
melhoram o funcionamento de uma dada parte do corpo. A especialidade médica que trata

dos implantes € denominada de Implantologia [26].
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O método para a aplicacao de implantes pode variar consoante a situacao e o
paciente, no entanto tem que seguir certos parametros na sua concecao, tais como:

» ldentificacao do problema;

» Definicao do problema;

» Definicao dos objetivos de design;

« Procura de informacao;

» Desenvolvimento de um design racional;

» Solucoes alternativas;

» Avaliacao de alternativas;

» Decisao e comunicacao da solucao [27].

Os implantes sao pensados, escolhidos e colocados com a preocupacao principal de
melhorar a qualidade de vida do paciente, devolvendo-lhe uma funcionalidade perdida,
dando também importancia a qualidade estética. Um implante perfeito é aquele que
substitui na perfeicao a funcionalidade do osso ou 6rgao e restitui por completo a aparéncia
fisica do paciente [28].

Ao longo dos Ultimos tempos, os implantes tém apresentado varias evolucdes ao nivel
do desenho, do material com que sao fabricados e das suas caracteristicas, nomeadamente
as da superficie. Hoje em dia, sdao inUmeros os tipos de implantes em comercializacao, com
diferentes caracteristicas fisicas, mecanicas e quimicas [29].

No caso dos implantes dentarios, sob o ponto de vista biomecanico comportam-se de
forma diferente relativamente aos dentes naturais ja que, contrariamente ao que se observa
com estes, estdo ancorados ao osso, de forma rigida, numa fixacdo do tipo anquilose [30,
31].

A topografia da superficie, tem sido considerada, na ultima década, como o fator
mais importante para o sucesso da osteointegracao. Corresponde as caracteristicas da
superficie e delas depende, diretamente, a interacao célula implante, sendo importante
para a obtencao de uma estabilidade secundaria duradoura. Para além desta, também é
importante considerar a macrotopografia do implante, que corresponde a sua forma ou
desenho e que esta fortemente relacionada com a transmissao das forcas e tensoes ao 0sso
adjacente, sendo importante no alcance da estabilidade primaria, tao necessaria ao sucesso
clinico [32-34].

2.4.1. Caracteristicas dos implantes

Varios fatores desempenham um papel importante para o sucesso da osteointegracao,
nomeadamente as caracteristicas da superficie dos implantes, quer fisicas quer quimicas, ja

que as reacoes que se observam durante a osteointegracao, ocorrem nessa zona. Na
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realidade, as células s6 contactam com a superficie do implante. A rugosidade e composicao

quimica tém sido das caracteristicas dos implantes mais investigadas [16, 34, 35].

2.4.1.1 Propriedades topograficas

A rugosidade é uma das caracteristicas dos implantes dentarios que mais tem sido
estudada. Desempenha um papel importante ja que, com o seu incremento, se consegue
aumentar consideravelmente, a area de superficie dos implantes e, desta forma, a area de
contacto com o tecido 6sseo [34, 36].

Atualmente, os implantes podem ser agrupados, quanto a sua rugosidade média (Ra),
em quatro grupos: lisos, minimamente rugosos, moderadamente rugosos e muito rugosos,

conforme se pode observar na tabela 5 [32]:

Tabela 5: Classificacao dos implantes, de acordo com a sua rugosidade média (Ra) [32].

Textura do implante Ra (Rugosidade média)
Lisos <0,5 ym
Minimamente rugosos Entre 0,5e 1,0 pym
Moderadamente rugosos Entre 1,0 € 2,0 ym
Muito rugosos >2,0 ym

Contudo, nao existe consenso relativamente a esta distribuicao, podendo os
implantes num estudo, serem considerados moderadamente rugosos e noutro, com 0 mesmo
Ra, serem classificados como pouco rugosos [37].

Em relacao as irregularidades, as superficies dos implantes podem ser classificadas
em isotropicas ou anisotropicas. As primeiras apresentam a mesma topografia
independentemente da direcao em que é efetuada a analise, isto €, sendo irregulares, nao
apresentam uma orientacéo especifica e definida das irregularidades. E o caso da superficie
dos implantes submetidos a jateamento e/ou ataque acido. As segundas apresentam uma
orientacao das irregularidades bem definida, diferindo a sua rugosidade em funcao da

direcdo em que é efetuada a andlise. E o caso dos implantes maquinados [37, 38].

2.4.1.2 Propriedades fisicas

Nas caracteristicas fisicas importantes nos implantes dentarios incluem-se aspetos
como a energia e a carga de superficie e a molhabilidade.

A energia de superficie representa o grau de ligacdes livres ou por preencher,
existentes a superficie dos materiais. Estas ligacdes encontram-se disponiveis para
estabelecerem pontes com outras estruturas ou materiais. Numa situacao em que o material

é colocado em contacto com um meio reativo, como é exemplo o ar, a agua ou um meio
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biolégico, de imediato se estabelecem ligacoes entre os componentes atomicos de ambos os
sistemas, com a consequente diminuicdo da energia de superficie do material. Esta
reatividade dos materiais € uma das razoes pela qual a composicao quimica da superficie é,
habitualmente, diferente da do nucleo [34, 39-41].

O titanio tem uma energia de superficie elevada o que favorece a adsorcao de
moléculas e proteinas. No entanto, esta é também a razao pela qual os implantes fabricados
em titanio apresentam uma elevada afinidade para contaminantes, como por exemplo os
carbonetos ou hidrocarbonetos, persentes no meio ambiente que, ao se ligarem a superficie,
diminuem a sua energia de ligacao [15, 34].

Em relacdo a carga de superficie, esta pode ser positiva, neutra ou negativa, e esta
relacionada com o facto de as superficies conterem grupos funcionais, como por exemplo os
grupos hidroxilo, que tém carga elétrica. E através destes grupos que se estabelecem as
ligacbes com o meio envolvente, nomeadamente com as proteinas, que também tém carga
elétrica. O somatorio das cargas elétricas de todas as regides do implante confere-lhe uma
carga total. Hamdam et al. [42] , num estudo de 2006, verificaram que superficies de titanio,
com carga positiva, favorecerem significativamente a adesao celular [42].

Por sua vez, a molhabilidade é a caracteristica que determina o grau de contacto do
material com os fluidos envolventes e depende fortemente da carga da superficie. E definida
como a tendéncia de um fluido aderir ou espalhar-se preferencialmente sobre uma superficie
solida em presenca de outra fase imiscivel. E uma caracteristica importante ja que, a uma
molhabilidade maior corresponde uma maior interacdo do material com o meio biologico
envolvente. Superficies com elevada molhabilidade sao geralmente hidrofilicas [15, 16].

0 angulo de contacto de um material é uma forma pratica de determinar a energia

de superficie e a molhabilidade do material (figura 3).

ndo molha
dngulo de contacto decrescente

molhabilidade crescente
molha

completamente m

solldo

Figura 3: Angulos de contacto. Um elevado angulo de contacto corresponde a um material hidrofébico (ndo

molha) e um baixo angulo de contacto corresponde a um material hidrofilico (molha) [43].

Caracteristicas como elevadas energias de superficie e molhabilidade, baixos angulos
de contacto e superficies hidrofilicas sao caracteristicas que favorecem a osteointegracao.
Por esta razao, a superficie da maioria dos implantes é hidrofilica, apresenta baixos angulos

de contacto e uma elevada apeténcia pelos fluidos bioldgicos [44, 45].
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2.4.1.3 Propriedades quimicas

A composicao quimica da superficie dos implantes é influenciada pelos processos de
fabrico nomeadamente pelos tratamentos e acabamentos a que podem ser submetidos. A
superficie é extremamente sensivel a contaminacao exterior o que, habitualmente, confere
uma composicao quimica muito diferente a do nucleo do implante. Desempenha um papel
importante e crucial na osteointegracao, pois dela depende o estabelecimento das ligacoes
com o meio envolvente [32, 34, 39-41].

No caso especifico dos implantes fabricados por titanio comercialmente puro, o
nicleo é formado por titanio e, em menores quantidades, por outros elementos, como o
carbono, ferro e oxigénio. De acordo com a percentagem destes dois Ultimos elementos,
pode-se classificar o titanio em quatro graus. Atualmente os mais utilizados sao os de grau
[ll e IV, sendo que o de grau IV é o que apresenta uma maior percentagem de oxigénio. A
tabela 6 apresenta as percentagens relativas ao ferro e ao oxigénio presentes nos quatro

graus de titanio comercialmente puro e na liga Ti6Al4V [17, 44, 46].

Tabela 6: Percentagem de ferro e oxigénio presente nos diferentes graus de titanio comercialmente puro e

numa liga de titanio (% atomica) [17, 44, 46].

Titanio comercialmente puro Liga Ti6Al4V
Grau | Grau 2 Grau lll Grau IV
Fe 0,02 0,03 0,03 0,05 0,25
o 0,18 0,25 0,35 0,40 0,13

A superficie é constituida maioritariamente por oxigénio e titanio que se forma
devida a elevada reatividade do titanio, formando assim uma camada de 6xido de titanio
[41].

A composicao quimica das superficies desempenha um papel fulcral, ao potenciar a
adsorcao e retencdao de macro-moléculas e a adesao de células, favorecendo a
osteoconducdao e proporcionando uma melhor resposta biologica. Sao denominadas
superficies bioativas [34, 47].

Torna-se evidente que a resposta biologica dos tecidos, a colocacao de implantes
dentarios e o sucesso da osteointegracao sao fendomenos complexos. Dependem de fatores
fisicos, como a topografica da superficie do implantes e fatores quimicos, como a
composicao quimica da superficie, local este onde ocorrem as interacdes com os tecidos
biologicos [47, 48].

2.4.2 Tratamentos de superficie

Como referido anteriormente, a superficie dos implantes revela-se de extrema
importancia, ja que € nesta zona que se estabelecem as ligacdes entre o material implantado

e os sistemas biologicos. As interacdes entre os materiais e as células sdo condicionadas pela
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forma como as proteinas aderem e se organizam a superficie do material. A adsorcao
proteica depende, por sua vez, da forma como, numa primeira fase, agua, ides e
biomoléculas se ligam a essa mesma superficie. Assim, as interacdes ocorridas ao nivel
atomico e molecular condicionam as interacoes observadas ao nivel celular, sendo todas elas
influenciadas pela topografia e pela composicao quimica da superficie [49, 50].

Os primeiros implantes, utilizados por Branemark e colaboradores foram
desenvolvidos sem qualquer tipo de tratamento na sua superficie, eram fabricados por um
processo de maquinagem, o qual resultava em implantes com uma superficie com rugosidade
extremamente baixa. Atualmente, a sua utilizacdo esta praticamente colocada de lado,
sendo que estudos experimentais comparando superficies lisas e rugosas demonstram uma
melhor resposta biologica para as Gltimas [50].

Os processos de alteracoes na superficie dos implantes podem ser realizados pelo
método de adicao, quando ha a criacao de irregularidade por adicao de material, formando-
se convexidades a superficie, ou subtracao, quando os defeitos sao produzidos por remocao
de material, originando-se concavidades nas superficies. As técnicas de subtracdo sao
tecnicamente mais simples de realizar e proporcionam superficies com rugosidade mais
uniforme e homogénea [50-52].

Os tratamentos podem ser de natureza mecanica, quimica ou bioquimica. Aos
mecanicos pertencem técnicas como o corte, o polimento com lixas ou o jateamento das
superficies. Nos quimicos incluem-se a imersao em solucdes basicas ou acidas, os métodos
eletroquimicos e a deposicao de substancias a superficie, formando revestimentos. Por fim,
aos bioquimicos pertencem os métodos que visam fixar, a superficie, biomoléculas,
procurando aumentar a bioatividade das superficies [34, 49].

A técnica mais utilizada, pela generalidade dos fabricantes, é o jateamento com
diferentes tipos de particulas, de distintos diametros, sendo as mais utilizadas as particulas
de oxido de aluminio, de dxido de silicio e de oOxido de titanio. Este jateamento é,
normalmente, seguido de um acondicionamento da superficie com solucoes acidas, das quais
se destacam as baseadas em acido cloridrico, acido sulfurico ou acido fluoridrico. A imersao
em acidos pode ser realizada em condicoes diversas, nomeadamente de temperatura,
pressao e duracao de tempo, fazendo com que implantes sujeitos a este tipo de
procedimentos possam apresentar propriedades e comportamentos biolégicos e clinicos
distintos. O bombardeamento da superficie com spray de plasma de titanio foi igualmente
utilizado, no entanto acabou por cair em desuso porque apesar da superficie apresentar um
comportamento bioldégico melhor do que os outros, pelo menos numa fase inicial,

apresentava uma rugosidade excessiva, espessura acentuada, menor homogeneidade do
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revestimento e fragilidade da sua fixacao o que conferia propriedades mecanicas mais fracas
aos implantes [49-51, 53, 54].

O futuro desta area parece residir na possibilidade de aplicar dois ou mais
tratamentos ao corpo de um mesmo implante, sendo o objetivo proporcionar diferentes
graus de rugosidade, no mesmo implante, procurando desta forma, beneficiar das vantagens

que cada um deles oferece [29].

2.4.3 Implantes customizados

Hoje em dia, acompanhando a evolucao da tecnologia, as técnicas para criar modelos
de implantes sofreram grandes alteracdes. Surgiram novas maneiras de produzir implantes
com dimensdes precisas e geometrias mais complexas. A engenharia inversa e o crescente
constante desenvolvimentos das tecnologias de modelacao a partir de imagens médicas
obtidas pelas técnicas de Tomografia Axial Computorizada (TAC) e Ressonancia Magnética
(RM), entre outras, permitem a construcao de modelos de estruturas anatdémicas
tridimensionais (CAD 3D) e criacao de réplicas perfeitas da parte em falta através da copia
de um outro membro em boas condicdes ou mesmo através de uma base de dados [28, 55].
A vantagem destas técnicas na medicina é que fornecem uma estrutura tocavel que os
clinicos podem usar para examinar a anatomia especifica do paciente e projetam
procedimentos sem ter que inspecionar diretamente o paciente [56].

Com base nos modelos tradicionais, as tecnologias de fabricacao aditiva tém sido
usadas para construir modelos fisicos cujas principais aplicacoes na area médica sao:

« Treino cirlrgico;

+ Planeamento pré-operatorio;

« Fornecimento de orientacdes durante a cirurgia (guias cirirgicas);

» Melhoria da qualidade do diagndstico;

» Projeto de dispositivos de fixacao osteo-integraveis;

« Fabricacao de proteses a medida do paciente;

« Clarificacao e esclarecimento do paciente/familia e obtencao do consentimento

para a intervencao [55].

Uma das areas relacionadas com a medicina onde a impressao 3D tem sido alvo de
inimeros estudos é no fabrico de proteses a medida do paciente, dado que apresenta
inUmeras vantagens: reducao do tempo necessario para a execucao do procedimento
cirlrgico; reducao do risco e sofrimento para o paciente; montagem mais eficaz, sendo
aplicada diretamente na zona danificada sem necessidade de remocao de grande quantidade
de osso saudavel; reparacao de grandes areas afetadas (grandes vazios); fabricacao de

formas complexas e reducao do numero de revisdes cirargicas [55].
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2.5 Fabricacao aditiva

A fabricacao aditiva (FA) € a tecnologia que pode ser usada para construir modelos
fisicos e prototipos muito complexos, camada a camada, a partir diretamente do modelo
CAD 3D. As tecnologias de fabricacao aditiva podem ser usadas numa ampla gama de
materiais (papel, plastico, metal e biomateriais), o que possibilita a sua aplicacdo em

diferentes campos e que mostra o elevado potencial destas tecnologias [57].

2.5.1 Vantagens e desvantagens da FA
2.5.1.1 Liberdade de geometria

A grande vantagem da construcao de um produto em camadas esta na possibilidade
de producao de pecas complexas, cujas formas seriam impossiveis de conceber recorrendo
a qualquer outro processo. As camadas, de espessura pré-determinada, sao sobrepostas de
forma ordenada até estar concluida a producao do elemento sélido. A inexisténcia de limites
geométricos é a principal vantagem desta tecnologia [58].

A grande limitacdao da FA é a velocidade de fabrico, quando comparada com os
processos mais convencionais. A escolha da FA para a obtencao de um determinado
componente nao dispensa a necessidade de atividades de acabamento secundarias como a
remocao de suportes, que nao estariam presentes nos processos mais convencionais. Desta
forma, a escolha da FA para producao em série é, nos dias de hoje, bastante limitada em
termos de rentabilidade uma vez que a obtencao de multiplas pecas envolve custos e tempo.
Outra desvantagem desta tecnologia reside na limitacao de tamanho que as suas pecas

apresentam [58, 59].

2.5.1.2 Eliminacdo de ferramentas

Escolhendo o processo adequado, € possivel a obtencao de um produto sem qualquer
recurso a ferramentas auxiliares na sua fase de construcdo gracas a grande liberdade de
geometria. Conforme ja referido anteriormente, pode ser necessario recorrer a um
determinado conjunto de operacdes de acabamento, no entanto depende apenas da
aplicabilidade que o produto tera. Uma das grandes vantagens deste processo quando
comparado com os seus concorrentes € possibilitar a producao de pequenos lotes, algo que
a fundicao ou a injecao nao permite devido aos grandes custos que o fabrico de um molde

implica [59].
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2.5.1.3 Custos

A utilizacao desta tecnologia permite uma reducdo da quantidade de operarios uma
vez que a maquina tem a capacidade de uma vez iniciada, apenas terminar com o produto
final. Porém, sao necessarios operarios especializados e com formacao e, dependendo do
equipamento, com maior conhecimento técnico o que se pode traduzir num acréscimo de
despesas. A possibilidade de se obter pecas sem recorrer a subsequentes operacoes permite
também uma reducao de custos [60].

E ainda importante de referir o preco das matérias-primas. Este pode variar
consoante o material a ser utilizado, mas as tecnologias de FA requerem sempre uma
quantidade significativa de stocks, algo que pode acrescentar mais custos ao processo. Por
outro lado, como se trata de processos aditivos de material, poucos sao os desperdicios, o
que permite uma grande reducao de custos quando comparado com processos mais

convencionais [59].

2.5.2 Principio de funcionamento

A figura 4 ilustra, esquematicamente, o principio de funcionamento de FA.

Divisdo do modelo
em sucessivas
camadas (fayers)
de construgao

| " | L=

—_— —

Modelo Virtual CAD

= | )
v, —
Construgdo do
Peca fisica final objeto através
da depesigao de
camadas

Figura 4: Principio de funcionamento de FA [61].

De uma forma genérica, o processo pode ser dividido nas seguintes etapas:

e Modelo CAD: Representacao tridimensional detalhada da geometria a ser criada;

e Conversao para STL: Formato de ficheiros reconhecido pelas maquinas de FA,
projetando a geometria na forma de triangulos. Descreve as superficies exteriores do modelo
CAD e é a base para a projecao das camadas a serem realizadas;

e Manipulagdo do ficheiro STL: As superficies sdao convertidas em triangulos, sendo
que quanto maior for o nimero de triangulos criados para a representacao geométrica da
superficie, maior sera a precisao do processo, mas mais demorada sera a sua execucao.

e STL para SLI: Divisao do modelo em sucessivas camadas (layers) de construcao. Na
maquina de FA programa-se diferentes parametros, nos quais se destacam fonte de energia

e poténcia, espessura da camada e tempo de producao;
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e Construcdo: Obtencao da peca de forma quase totalmente otimizada. Apenas é
necessario garantir a supervisao no que toca a gestao de stocks de materiais, entre outros
parametros que possam sofrer variacoes. A remocao da peca da camara de construcao pode
ser englobada nesta etapa, sendo necessario promover a remocao de suportes de construcao,
na maioria dos processos de FA.

e Acabamentos: A tecnologia de FA caracteriza-se, sobretudo, por ndao necessitar de
grandes acabamentos superficiais. No entanto, é possivel a realizacao de acabamentos
superficiais como polimentos e maquinagem para garantir melhorias nas propriedades.

e Aplicacdo: No final de todas as etapas mencionadas, a peca podera estar
completamente funcional, no entanto pode estar dependente dos desejos do consumidor,

podera necessitar, por exemplo, de operacdes de pintura [59].

2.5.3 Fabricacao aditiva de componentes metalicos

As tecnologias de FA podem ser classificadas essencialmente pela natureza da
matéria-prima, bem como pelo mecanismo de ligacao entre as camadas de material. Na FA
de metais, sao utilizadas matérias-primas em pé ou, raramente, em fios, sao fundidas pela
energia de um laser ou por um feixe de eletroes e é transformada, camada a camada, num
solido de praticamente qualquer geometria. Os processos mais utilizados de FA, e os que
fornecem melhores propriedades mecanicas ao titanio sao: o Selective Laser Melting (SLM)
e o Electron Beam Melting (EBM). Sao processos que utilizam como matéria-prima pos
metalicos [62].

Apesar dos diversos nomes, os varios processos de FA de metais compartilham
basicamente a mesma abordagem: o ponto de partida € um modelo CAD 3D que é criado num
computador, gerado por um software CAD ou obtido por engenharia inversa. O modelo é
cortado virtualmente em camadas finas com uma espessura de camada tipica de 20 pm -
1mm dependendo do processo de FA. Com base nesses dados, o modelo fisico é construido
pela deposicao repetitiva de camadas Unicas e fusao local do material por uma fonte de
calor [62].

Tendo em conta a atividade experimental realizada e apresentada numa fase
posterior, o processo de maior relevo € o SLM. No entanto, é importante apresentar uma

explicacao sucinta sobre o processo de EBM e uma comparacao entre os dois.

2.5.3.1 Selective Laser Melting (SLM)

O SLM trata-se de um processo em que o material se encontra em forma de po6 e é

depositado na forma de finas camadas com uma espessura tipica de 30 pm a 50 pm. Uma
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primeira camada de pd é depositada na area de trabalho. Ocorre a fusao total dos pos
metalicos recorrendo a um laser como fonte de alta energia para obtencao de um
componente com densidade total ou muito proxima sem utilizar qualquer ligante
intermediario ou tratamento de acabamento e, posteriormente, a préoxima camada é
depositada e repete-se o processo sucessivamente até a obtencao da peca final. O processo
SLM é realizado numa camara fechada na qual uma atmosfera de gas inerte é continuamente
mantida para que o nivel de oxigénio seja menor que 0,1%. Argon ou azoto sao alimentados
na camara para evitar interacoes indesejadas do p6 metalico com o ambiente e para proteger
o material fundido. A figura 5 representa, esquematicamente, o processo e o seu principio

de funcionamento [62-65].

Laser

Espelho \

Atmosfera
Inerte

N

Figura 5: Esquema do processo de SLM [66]

Este processo possibilita a obtencao de componentes com precisao dimensional entre
40 ym a 80 pm, valor esse que pode ser melhorado por maquinagem e acabamentos
posteriores a sinterizacao [65].

O produto final estara fixado a um disco de construcao e, geralmente, conectada por
suportes. Os suportes sao estruturas finas e sao necessarios para a dissipacao do calor e para
a fixacdo da peca na cama de po6. Desta forma, a deformacdo da peca é evitada.
Posteriormente, estes suportes precisam de ser removidos para finalizar a peca. Para além
dos suportes, o pré-aquecimento da placa de construcao pode ser usado para evitar a
deformacao das pecas, diminuindo os gradientes térmicos, resultando numa reducao das
tensoes residuais. Para o fabrico de pecas de Ti6Al4V, as temperaturas tipicas de pré-
aquecimento sao entre 200 °C e 500 °C [62].

De uma forma geral, é afirmado que o SLM é um processo de FA que, recorrendo a
suportes e a pos sem serem afetados pela energia proveniente do laser, consegue produzir
componentes com formas geométricas impossiveis de alcancar com processos convencionais

e de forma mais rapida [67].
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2.5.3.2 Electron Beam Melting (EBM)

No processo EBM, é criada uma cama de pé semelhante ao processo SLM. No entanto,
em vez de utilizar um laser, serve-se de um feixe de eletrées como fonte de calor para fundir
o po. Contrariamente aos processos a laser, a utilizacao de um feixe de eletroes, obtidos
por aquecimento de um filamento de tungsténio a altas temperaturas, como fonte
energética responsavel pela fusao total dos poés metalicos, permite uma alta eficiéncia
energética (90%). A atmosfera de trabalho, em vacuo, potencia um ambiente livre de
oxigénio que assegura a pureza do material utilizado e garante grande precisao do feixe de
eletroes, uma vez que nao ha contacto por particulas do ar, e garante um bom isolamento
térmico. A alta temperatura da camara permite a reducao de tensoes residuais durante o
processo, principal limitacao do processo de SLM. A facilidade de obter diferentes poténcias
calorificas faz com que este processo possibilite a obtencao de componentes numa vasta
gama de materiais [62, 68].

A figura 6 mostra, esquematicamente, uma maquina de EBM e os seus constituintes.
O filamento é de tungsténio, é aquecido e emite eletrdes que sao acelerados até uma energia
cinética de, aproximadamente, 60keV. Por sua vez, o feixe de eletrdes é controlado por duas
bobines eletromagnéticas: uma lente magnética, responsavel pela focalizacao do feixe até
ao diametro desejado, e uma segunda lente responsavel pela deflexdao do feixe para a
coordenada de construcao. A corrente do feixe pode variar, de forma controlada, entre 1 a
50 mA e o seu diametro pode ser focado até valores de 0,1 mm. A espessura da camada
depositada pode variar entre 0,05 a 0,2 mm sendo que esta sofre aquecimento duas vezes:
a primeira passagem, a uma velocidade muito elevada, serve para aquecer os pés metalicos

e a segunda, a uma velocidade inferior, para garantir a sua total fusao e uniao [60, 62, 68].

Coluna de feixe
de eletrées

Bobina de
focalizagdo

Bobina de deflexio

|__Protecio
térmico

Feixe de
eletrbes

Ancinho Vacuo
[—

Camara de
construgao

11 _
Plataforma de / I I\Plau:a de
construgao construu;ilo

Figura 6: Esquema do processo de EBM [66].
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2.5.3.3 SLM vs EBM

Uma comparacao entre estes dois processos de FA para componentes metalicos, é
fundamental na medida em que, para além do SLM ser o processo utilizado na atividade
experimental, sao os processos que, teoricamente, permitem obter densidades superiores
na producao de componentes a base de Ti6Al4V e, desta forma, melhores propriedades
mecanicas [69, 70]. E possivel sintetizar as diferencas entre os aspetos técnicos

caracteristicos a cada processo na tabela 7.
Tabela 7: Principais diferencas entre SLM e EBM [71].

SLM EBM
Fonte de energia térmica Laser Feixe de eletrdes
Atmosfera Gas Inerte Vacuo
Velocidade de varrimento Limitada pela inércia do galvanoémetro Elevada, conduzida magneticamente
Custo energético Elevado Moderado
Acabamento superficial Excelente a moderado Moderado a fraco
Precisdao dimensional Excelente Moderada

Geralmente, o processo de SLM é caracterizado por altas velocidade de varrimento e
altos gradientes térmicos que potenciam altas taxas de arrefecimento. Estas, por sua vez,
resultam na producao de componentes com microestruturas compostas por fases fora de
equilibrio que podem necessitar de tratamentos térmicos e mecanicos posteriores [70].

O processo de EBM utiliza como fonte energética um feixe de eletroes. A sua
interacao e penetracao com a camada de p6 depositada é superior aos processos que utilizam
um laser como fonte de energia térmica. A sua camara de trabalho, ao ser mantida a
elevadas temperaturas, minimiza o aparecimento de tensdes residuais e a formacao de
microestruturas fora de equilibrio. Devido as altas intensidades energéticas do feixe de
eletroes e superiores velocidades de varrimento, o processo de EBM é mais rapido do que o
SLM [70, 72].

Em relacdo a qualidade superficial, esta desempenha um papel fundamental na
resisténcia mecanica de uma determinada peca. Este aspeto proporciona o aparecimento de
pontos de elevada concentracao de tensdes que sao responsaveis pelo aparecimento e
propagacao de fendas, que podem comprometer a integridade da peca. A melhor qualidade
superficial nas pecas produzidas por SLM é justificada pela menor espessura de camada,
velocidades de varrimento inferiores e tamanho de particulas inferiores. A velocidade de
varrimento no processo de EBM é superior a do processo de SLM, esta diferenca traduz-se na
obtencao de produtos de forma mais rapida em troca de uma qualidade superficial inferior,

obtendo-se um “efeito escada” mais pronunciado [70].
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Quanto a aspetos microestruturais, estes estao dependentes das taxas de
arrefecimento do processo utilizado que, em ambos os processos, SLM e EBM, sao elevadas.
No entanto, verifica-se, no caso de pecas fabricadas por SLM, microestruturas martensiticas
a’, em forma de agulhas. Estas sao obtidas pela transformacao das fronteiras de grao da fase
B. Por sua vez, o processo de EBM permite a obtencao de uma microestrutura de Ti6Al4V
diferente, composta pela fase a englobada nos graos colunares de fase B orientados na
direcao de construcao. A fase a é originada pelo arrefecimento da fase B pela temperatura
transus. Como o processo de SLM apresenta uma taxa de arrefecimento na ordem dos 10°
K/s, é de esperar que a fase B seja transformada em fase a. O processo de EBM, ao utilizar
uma camara de construcdo a uma temperatura de aproximadamente de 700° C (acima da
temperatura de Ms - inicio da transformacdao martensitica), permite um arrefecimento
isotérmico até esta temperatura, o que nao potencia o inicio da transformacao martensitica
[70, 73, 74].

A presenca de martensite € a responsavel pela alta resisténcia mecanica e reduzido
alongamento dos componentes obtidos por SLM. No entanto, este parametro pode ser
melhorado através da aplicacao de tratamentos térmicos que decompdéem a martensite
existente em fase a e B. Por sua vez, a resisténcia mecanica dos provetes obtidos por EBM é
fortemente influenciada pelo tamanho da fase a: quanto maior a presenca desta fase, menor
sera o comportamento mecanico destes. Esta fase é maioritariamente controlada pela
temperatura de camara de producao: um ligeiro aumento da temperatura pode provocar um
aumento desta fase e, consequentemente, uma reducao das propriedades mecanicas [70].

Perante as diferencas mencionadas acima e tendo em conta o investimento, e,
principalmente a geometria dos implantes que irao ser fabricados e a importancia do
acabamento superficial, a Boneeasy optou pelo processo SLM, adquirindo uma maquina

TruPrint 100 do fabricante Trumpf.
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3. Materiais e métodos experimentais

A Boneeasy é uma empresa produtora de implantes individualizados que tém como
objetivo a substituicao dos dentes e de malhas customizadas para a regeneracao o6ssea. O
processo de fabrico aditivo utilizado é o SLM.

Este processo € realizado em ambiente controlado de particulas, sendo para tal usada
uma sala limpa classificada como ISO 7 com um fluxo laminar descendente do fabricante
AirKey.

3.1 Materiais e equipamentos

Para a producao dos implantes foi utilizado pé metalico de Ti6Al4V grau V, segundo

a norma ASTM F136, cuja sua composicao quimica esta representada na tabela 8.
Tabela 8: Composicdo quimica do po6 de Ti6Al4V grau V (%wt)
Ti Al \ (0] N H Fe
Base 5,5-6,5 3,5-4,5 <0,13 < 0,05 < 0,012 <0,25

O equipamento SLM utilizado para a fabricacao dos implantes do fabricante TRUMPF,
e encontra-se representado na figura 7. O equipamento tem as dimensdes de 1445 mm Xx

1680 mm x 730 mm e um peso de 650 kg.

B TruPrint 1000

Figura 7: Equipamento SLM utilizado para a fabricacao de implantes dentarios, TruPrint 1000

3.2 Métodos experimentais

3.2.1 Fabrico de implantes dentarios por SLM

O processo inicia-se pelo desenho CAD, no programa Blender, do implante customizado

a ser fabricado, conforme as figuras 8 e 9. O desenho do implante baseia-se em templates
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dos implantes fabricados pela Boneeasy e sao adaptados a cada paciente. Apos o desenho

CAD dos implantes, os ficheiros sao guardados no formato STL.

—— 5 o T LY »

Figura 9: Desenho CAD de um implante, Implantize Total Hybrid

Apds a obtencdo do ficheiro STL, prossegue-se a utilizacdo do programa 3Shape
Cambridge que transforma o ficheiro STL em ficheiro CAM e prossegue com a transformacao
automatica dos ficheiros nas condicoes de fabrico da maquina STM, define as camadas e as
trajetdrias do laser de forma automatica e automizada. No disco virtual metalico, que
funcionara mais tarde como suporte das pecas produzidas, coloca-se o nUmero de implantes
que se pretende fabricar, assim como a posicao dos mesmos. O programa coloca
automaticamente os suportes das pecas. A figura 10 representa o disco virtual e os implantes
colocados pelo programa.
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Figura 10: Implantes colocados no disco virtual de fabricacao no programa 3Shape Cambridge

O processo produtivo tem como elemento base o po Ti6Al4V, sendo critico o momento
em que se encontra exposto ao ar, uma vez que o Ti € um material altamente reativo.
Existem 4 etapas diferenciadas:

1. Peneiracao e secagem do po

2. Impressao 3D do metal

3. Tratamento térmico

4. Corte dos suportes e pré polimento

5

Polimento final

1 - Peneiracao e secagem de po

A peneiracao é o primeiro passo do processo. O pé é vertido para o primeiro peneiro,
0 equipamento inicia o seu funcionamento durante 5 minutos até a totalidade do pé ser
peneirada, sendo o po final (inferior a 45 pm) vertido para um coletor final de po. A secagem
¢é feita imediatamente antes de se iniciar o processo de impressao, sendo que o pé tem que
estar dentro da estufa a temperatura de 200° durante 1 hora, para que ocorra uma secagem
completa do mesmo.
2 - Impressao 3D do metal

Depois de descarregado, o ficheiro segue o documento de protocolo de utilizacao da
maquina. A impressao dos implantes demorou um total de 3,5 horas e os parametros

utilizados estao descritos na tabela 9.

Tabela 9: Parametros do processo SLM

Energia do Laser Velocidade de construcao Espessura de camada Numero de camadas Gas inerte
90 W 500 mm/s 25 pm 700 Argon

As pecas sdo entdo fabricadas sobre um disco de titanio, dentro da camara de

fabricacao. Este disco pode ser reutilizado posteriormente para fabricacées futuras. Quando
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o processo de impressao é finalizado, é necessaria a colocacao de roupa de protecao, uma
vez que os procedimentos sdo executados em sala limpa, é retirado o p6 sobrante e a

maquina é limpa com o aspirador adequado.

3- Tratamento térmico

Os discos metalicos sao colocados no forno e sofrem um tratamento térmico, com o
seguinte ciclo térmico (figura 11): taxa de aquecimento de 17,3 “C/min, estagio durante 15
minutos a uma temperatura de 800 °C e arrefecimento lento no forno com uma taxa de
arrefecimento de 2,7 “C/min.

Temperatura ('C)

Temperatura

Ambients

Tempo (min)

Figura 11: Ciclo térmico para o tratamento térmico apos fabricagcao SLM

O principal objetivo dos tratamentos térmicos apds o processo SLM é reduzir tensoes
internas e aumentar a ductilidade. Devido ao alto gradiente térmico induzido pelo feixe de
laser combinado com alta taxa de solidificacao, a microestrutura resultante contém fases
de nao-equilibrio, o que nao é aceitavel para aplicacoes industriais convencionais. Sabendo
que as respostas mecanicas do material sdo altamente influenciadas pela microestrutura, é
fundamental controlar a microestrutura enquanto a peca esta a ser fabricada (no caso do
SLM nao é possivel) ou propor tratamentos térmicos pos-fabricacao para restaurar

totalmente as microestruturas, tornando-as estaveis e homogéneas [75].

4 - Corte dos suportes e pré polimento

Os discos que saem do forno e que servem de suporte para os implantes metalicos,
sao transportados para o equipamento de corte, onde os suportes serao cortados com um
micromotor e discos de Carburundum. De seguida faz-se um polimento das arestas com
pontas de silicone com diamante, o suficiente para que o processo de polimento seja eficaz.
No disco de fabricacao devem ser retirados os pinos de suporte ao mais baixo nivel possivel

das pecas para que depois possa ser polido com um esmeril e, desta forma, poder ser
reutilizado.
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Desbaste

Acabamento

5 - Polimento

O polimento dos implantes foi realizado num equipamento de polimento, de forma a

eliminar rugosidades e texturas indesejadas na superficie dos implantes, denominado CF

1x18-1 OHNE SIEBEINRICHTUNG, do fabricante OTEC representado na figura 12.
: . e

|

Figura 12: Equipamento utilizado para polimento

Este processo trata-se de um polimento humido por vibracao e inclui duas etapas:

desbaste e acabamento. Por sua vez, o desbaste divide-se também em duas etapas, sendo

estas realizadas com diferentes agentes moentes de abrasao. A etapa do desbaste elimina a

rugosidade resultante do processo SLM, enquanto a fase do acabamento dara a superficie

um aspeto espelhado. Os parametros do processo de polimento estao descritos na tabela 10.

Tabela 10: Etapas do processo de polimento

Agentes moentes de abrasao Tempo
(min)
Ceramica (forma de estrela)
h/ )
«f N ’ig _k
Plastico (forma de cone)
A ) 4. 120
X721 248
Ceramica (forma cilindrica)
60

3.2.2 Tratamento de superficie dos implantes

Velocidade
(rotacées por
minuto)

270

280

240

Composto (%)

30

50

40

Solucédo (Do
fabricante
OTEC)

SC 15 com
concentracao
de 3%

SC 15 com
concentracao
de 3%

SC 5 com
concentracao
de 3%

Apos o fabrico dos implantes, estes sofrem um tratamento denominado de Sandblast

and acid-etched (SLA), que consiste num jateamento das pecas com particulas de alumina,

com um tamanho de 150 pm a uma pressao de 4 bar e, posteriormente, num ataque quimico.
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O principal objetivo do SLA ¢é a criacao de topografia, sendo o jateamento com particulas de
alumina responsavel pela macrorugosidade no implante e o ataque acido responsavel pela
microrugosidade. Diversos estudos clinicos demonstraram que a superficie de titanio SLA
era, por si propria, eficiente para melhorar a capacidade de osseointegracdao, com uma
consequente boa fixacao do osso ao implante. No entanto, esta comprovado que o aumento
da rugosidade dos implantes aumenta a adesao de proteinas e posterior adesao celular,
conduzindo a um processo de regeneracao 6ssea mais rapido [16, 32, 50, 76-78].

O tratamento de jateamento dos implantes dentarios foi realizado com um

equipamento de Twin Pen Sanblaster e esta representado na figura 13.

x&l%i%ﬂl VI

Twin-Pen Sandblaster

Figura 13: Equipamento utilizado para jateamento

O tratamento quimico foi realizado segundo as condicdes descritas na tabela 11, e
apenas foi realizado nas faces que estarao em contacto com o 0sso.

A primeira lavagem com H;0 tem como principal funcao a eliminacao das particulas
de alumina que possam ter ficado aderidas na superficie dos implantes devido ao
jateamento. Quanto ao ataque com acido, utilizou-se o acido fluoridrico pois este é possivel
adquirir em forma de gel, que facilita a sua utilizacdo nas geometrias complexas dos
implantes. A lavagem com a acetona permite a desnaturacdo proteica a superficie dos

implantes e o etanol ajuda na secagem das pecas.

Tabela 11: Etapas do tratamento quimico SLA

Etapa Tempo (s)
Lavagem em H;0 180
Acido fluoridrico (10%) 480
Lavagem em H,0 180
Lavagem em Acetona 180
Lavagem em H;0 180
Lavagem em Etanol (96%) 180

Todas as lavagens acima descritas foram realizadas num equipamento de ultrassons.
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3.2.3 Andlise Granulométrica

A analise granulométrica foi realizada com o objetivo de caracterizar o pé inicial de
Ti6Al4V e determinar a sua distribuicao de tamanho das particulas. O equipamento utilizado
foi um tensiometro da marca TETHA modelo TETHA LITE 100. O software utilizado associado
ao equipamento e que permitiu a aquisicao dos resultados foi o OneAttension. A analise foi
feita em duplicado. A analise foi realizada no Departamento de Engenharia Quimica na

Faculdade de Engenharia da Universidade do Porto.

3.2.4 Analise de rugosidade superficial

Com o objetivo de averiguar a qualidade superficial gerada pelos diferentes processos
utilizados para o fabrico dos implantes, assim como os tratamentos quimicos e mecanicos
realizados, foi realizada uma analise da rugosidade na superficie de cada tipo de amostra,
de acordo com os diferentes tratamentos que sofreu: tratamento de jateamento com
particulas de alumina, SLA, e, para comparacao, amostras que nao sofreram qualquer

tratamento. As amostras utilizadas estao representadas na figura 14.

—

Figura 14: Amostras utilizadas para analise de rugosidade: a) Jateamento; b) SLA; c) Sem tratamento

As medicoes foram realizadas no CETRIB - Unidade de Tribologia e Manutencao
Industrial do INEGI, utilizando um perfilbmetro mecanico, da marca HommelWerke, T8000
(figura 15). O comprimento da zona medida foi de 1,3 mm, tendo sido utilizado um filtro
cut-off de 0,25 mm. Foi utilizado um apalpador TK300 com um raio de ponta de 5 pm e um
angulo de 90°. A determinacao dos parametros de rugosidade ¢é realizada pelo equipamento
de acordo com as normas DIN4762, DIN4768, DIN4776 e ISO 25178. Os perfis de rugosidade
apresentados ao longo do trabalho sao do tipo R (DIN4777). Foram efetuadas 3 medicoes em

cada amostra, de forma aleatoria.
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Figura 15: Perfilometro mecanico HommelWerke T8000, INEGI

3.2.5 Andlise microestrutural

De modo a se poder determinar a influéncia de todos os processos utilizados para a
fabricacao dos implantes (Processo SLM, tratamento térmico apos fabrico SLM, polimento,
jateamento com particulas de alumina e SLA) na microestrutura das amostras, foi realizada
uma preparacao metalografica e, posteriormente, uma analise da microestrutura com

recurso a microscopia eletrénica de varrimento.
3.2.5.1 Preparacao metalografica
As amostras foram cortadas aleatoriamente com o recurso a uma guilhotina.

Devido ao tamanho reduzido das amostras (figura 16), estas tiveram que ser montadas

a quente em resina fenolica (figura 17) de modo a facilitar o polimento.

a) b) <) d)

Figura 16: Amostras utilizadas para analise microestrutural: a) Apos fabrico SLM; b) Apos tratamento térmico;

) Polida; d) Jateamento com particulas de alumina; e) SLA

Qe QQe

Figura 17: Amostras montadas em resina fendlica: a) Apos fabrico SLM; b) Apos tratamento térmico; c) Polida;

d) Jateamento com particulas de alumina; e) SLA

Seguidamente deu-se inicio ao processo de preparacao metalografica. Todas as

amostras foram submetidas a um desbaste hiumido na sequéncia de lixas de 180 mesh, 320
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mesh, 600 mesh e 1000 mesh. Apds o desbaste prosseguiu-se para o acabamento, e utilizou-
se uma lixa de 4000 mesh e panos com suspensao de diamante de 6 e 1 ym, respetivamente.
Este acabamento levou a obtencao de uma superficie espelhada e isenta de riscos, o que
permitiu a posterior analise da microestrutura.

Com recurso a bibliografia [79] , preparou-se uma solucao de Keller’s composta por
0,5 mL de HF, 1,5 mL de HCL, 2,5 ml de HNO3 e 95,5 mL de agua destilada e procedeu-se ao
ataque das amostras durante aproximadamente 30 segundos de forma a se revelar a

microestrutura.

3.2.5.2 Microscopia eletronica de varrimento

A analise de SEM / EDS foi realizada com o intuito de analisar microestruturas de
todas as amostras, a topografia da superficie das amostras que sofreram tratamentos de
superficie e, com a analise EDS, verificar os elementos presentes nas amostras. Esta analise
foi realizada no Centro de Materiais da Universidade do Porto, utilizando o Microscopio
Eletrénico de Varrimento, de alta resolucao (Schottky): Quanta 400FEG ESEM / EDAX Genesis
X4M.

As amostras utilizadas para estudar a microestrutura, por estarem montadas em
resinas fendlica, foram revestidas com filme fino de carbono, por vaporizacao, utilizando o

equipamento JEOL JEE - 4X Vacuum Evaporator

3.2.6 Ensaios de microdureza

Foram realizados ensaios de microdureza a cada amostra num durometro DURAMIN
(figura 18), no Departamento de Engenharia Metalurgica e de Materiais na Faculdade de
Engenharia da Universidade do Porto. Para a realizacdo do ensaio, recorreu-se a norma NP
EN ISO 6507-1 2011 e utilizaram-se cargas de 0,05 N para um tempo de aplicacao de 15
segundos. Foram realizadas 30 identacdes em cada amostra de forma aleatdria. Os valores

das durezas foram gerados automaticamente pelo equipamento.

Figura 18: Durémetro DURAMIN, DEMM-FEUP
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4. Resultados e discussao

4.1 Impressao 3D das pecas obtidas
Os implantes obtidos segundo os parametros apresentados anteriormente,
demoraram cerca de 3,5 horas a ser fabricados e estao representados na figura 19, no disco

de fabricacao e os respetivos suportes. Tal como projetado, foram fabricados sete implantes
customizados.

Figura 19: Disco de fabricacao com os implantes e os respetivos suportes

4.2 Analise Granulométrica

A distribuicao granulométrica do pé de Ti6Al4V esta representada na figura 20, e

uma imagem SEM das particulas esta apresentada na figura 21.

Andlise granulométrica

16
14
12

Volume (%)

N ON MO

0 10 20 30 40 50 60 70 80
Didmetro de particula (um)

Figura 20: Distribuicdo granulométrica do p6 de Ti6Al4V

A partir da analise do grafico pode-se observar um volume maior de particulas com
tamanhos entre os valores de 10 a 55 pm. O valor médio de tamanho de particula é de 32,52
pm e a mediana é de 33,61 um. Segundo a bibliografia [20, 74, 80], esta € uma distribuicao
granulométrica tipica e usada em trabalhos anteriores em que a distribuicao estava

compreendida entre 5 - 50 pm, 15 - 50 ym e ainda uma distribuicdo de particulas com
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tamanho médio de 33,8 pm. Bochuan Liu et al [81] observaram o efeito da distribuicao do
tamanho das particulas nas propriedades mecanicas das pecas, incluindo: densidade,
rugosidade superficial e resisténcia a tracdo, sendo que utilizaram uma distribuicao
granulométrica mais estreita (15 - 60 um) e uma outra mais alargada (1 - 60 um). Verificaram
que as pecas fabricadas a partir da distribuicao de tamanho mais estreita tinham uma maior
resisténcia a tracao e maior dureza, enquanto as pecas obtidas com a distribuicao de
tamanho mais alargada tinham maior densidade e menor rugosidade superficial. Da mesma
forma, A.B. Spierings et al [82, 83], descobriram que a distribuicdo do tamanho de particulas
determina a densidade das pecas obtidas e, portanto, tem um grande impacto nas
propriedades mecanicas. Em especifico, poés mais finos estavam correlacionados com
superficies mais lisas, enquanto aqueles que tinham particulas maiores apresentavam
maiores alongamentos durante os ensaios de tracao. Simchi [84] também estudou o efeito
de diferentes distribuicoes de tamanho de particula de ferro em pd nas propriedades de
pecas fabricadas por SLM. Verificou-se que o tamanho das particulas possuia um efeito sobre
a porosidade das pecas, tendo sido demonstrado que uma distribuicao granulométrica com
uma média de tamanho de particula de 29 pm, revelou como a mais favoravel para produzir

pecas com densidade maior.

Figura 21: Imagem SEM do p¢ inicial de Ti6Al4Y

Através da analise da imagem, consegue-se observar que, em geral, as particulas
apresentam uma forma esférica bem definida. O tamanho das particulas ndo € o Unico fator
morfologico quando se procura obter pecas de alta densidade por meio de FA; para além
desta variavel, € também preciso ter em atencao a forma das particulas. Embora se
reconheca que a forma das particulas influencia as propriedades da peca, os efeitos exatos
dessa caracteristica inicial do p6 em componentes fabricados por FA ainda nao sao
totalmente compreendidos. Por forma a estudar essa correlacao, Strondl et al. [65]

estudaram o efeito da forma da particula na fluidez do po6 tanto no processo de SLM como
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no EBM. Foi determinado que uma forma de particula mais esférica produzia menos atrito
interno no po, permitindo que fosse mais facilmente depositado para obter densidades de
camada mais elevadas. Ao reciclar continuamente o pd e acompanhando as suas
caracteristicas apds a reutilizacdo, também foi descoberto que até mesmo pequenas
mudancas no aspeto das particulas podem alterar drasticamente o comportamento do fluxo
e degradar as propriedades das pecas fabricadas.

O resultado do estudo acima mencionado confirma que os processos de FA fabricados
por camadas sobrepostas de p6 podem ser muito sensiveis a existéncia de particulas de forma
irregular, uma vez que afetam diretamente como as particulas interagem e fluem. Portanto,
particulas altamente esféricas com superficies lisas sao desejadas, ja que estas sao
conhecidas por fornecer a menor quantidade de atrito entre as particulas, o que equivale a
melhores caracteristicas de fluidez. Consequentemente, nos processos de fabricacao FA a
base de pos, a maior parte do p6 utilizado € esférico, embora seja importante notar que o
grau de esfericidade depende do processo de fabricacdo do pé. Existem dois processos de
fabrico dos quais se consegue obter pés em formas esféricas: atomizacao a gas e atomizacao
a plasma, e seguem os seguintes principios: no primeiro, o processo consiste num sistema de
fundicao que realiza a fusdao da matéria-prima num forno de inducao sob ambiente
controlado onde as ligas sdao fundidas, refinadas e desgaseificadas. O fundido é vertido
através de um sistema de cadinho num bocal de gas, onde a corrente de material fundido é
desintegrada pela energia cinética de um fluxo de gas inerte em alta pressao; para o
segundo, um fio de titanio é usado como material inicial. O fio é introduzido numa camara,
na qual é fundido por tochas de plasmas, num ambiente de gas inerte de baixo vacuo. As
tochas fundem e atomizam o fio numa Unica etapa e evita, assim, o uso de banhos de metal
fundido. Apesar da atomizacdo a plasma conseguir formar particulas extremamente
esféricas, em comparacao com a atomizacao a gas, € de custo bastante elevado e, portanto,

a segunda é mais utilizada [85-88].

4.2 Caracterizacao da superficie dos implantes

4.2.1 Analise por Microscopia Eletrénica de Varrimento

De forma a se caracterizar o efeito do tratamento de superficie nos implantes
(amostras c), d) e e) da figura 17), estes foram observados com diferentes ampliacoes,
variando entre 500x e 2000x. A analise EDS permitiu identificar os elementos presentes nas
amostras.

A observacao direta da superficie de todas as amostras permitiu concluir que

apresentavam superficies bastante distintas, sendo a amostra polida a que melhor se

35



distingue. A amostra polida (figura 22 e 23) apresenta uma superficie aparentemente lisa,
com a presenca d

=

e alguns riscos atribuidos ao processo de polimento.

. ~
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Figura 22: Imagem SEM da amostra polida, eletroes Figura 23:Imagem SEM da amostra polida, eletroes
secundarios, 500x retrodifundidos, com as zonas analisadas por EDS

representadas, 10000x

Com a analise EDS (figura 24) constatou-se a presenca dos elementos de liga (Z1). O
grafico da analise EDS da zona 2 (Z2), revelou a presenca de particulas de alumina (figura
25).

Ti

Figura 24: Analise EDS da zona Z1 da amostra Polida Figura 25: Andlise EDS da zona Z2 da amostra Polida

Comparando as amostras de teste com a superficie inalterada (polida) podemos
microscopicamente observar o seguinte:
e A amostra jateamento apresenta uma superficie irregular, com aspeto nao
homogéneo, sendo formada por protuberancias e crateras evidentes (figura 26);
= A analise EDS (figura 28 e 29) identificou na zona 1 (Z1) os elementos da liga
utilizada (espectro semelhante ao da figura 24), na zona 2 (Z2) identificou

particulas de alumina encrostadas na superficie (espectro semelhante ao da
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figura 25) e, na zona 3 (Z3, figura 28), metal duro (carboneto de tungsténio
(WC) e cobalto (Co) que é usado como ligante) proveniente da ponta de
jateamento do equipamento utilizado, que é revestida por metal duro e é
consumivel. As zonas estao representadas na figura 26;

= Constatou-se ainda a presenca de particulas de alumina um pouco por toda a
superficie, como se pode ver na figura 27 onde estas particulas correspondem
as zonas mais escuras, enquanto o metal duro aparecia em zonas localizadas
(zonas brancas);

e A amostra SLA apresenta, a uma ampliacao menor (figura 30), uma superficie
aparentemente similar a amostra anterior, no entanto, a ampliacoes maiores
(figura 31 e 32) é possivel identificar uma superficie com irregularidades do tipo
depressao/elevacao, uma morfologia semelhante a um favo de mel, tipica deste
tratamento [78];

= A andlise EDS permitiu constatar a presenca de particulas de alumina (Z2,
espectro semelhante ao da figura 25), mas ja nao se encontra metal duro, o
que sugere que as lavagens realizadas nao foram eficientes para a eliminacao
das particulas, mas, no entanto, foram eficientes para eliminar o metal duro.
A analise da zona 1 (Z1) revelou a presenca dos elementos da liga e encontra-

se no Anexo A. As zonas analisadas estao representadas na figura 33.

Figura 26: Imagem SEM da amostra Jateamento, Figura 27: Imagem SEM da amostra Jateamento,
eletrées secundarios, 500x eletroes retrodifundidos, 500x
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Figura 28: Imagem SEM da amostra Jateamento, Figura 29: Analise EDS da zona Z3 da amostra Jateamento

eletroées retrodifundidos, com as zonas analisadas por
EDS representadas, 2000x

Figura 30: Imagem SEM da amostra SLA, eletroes Figura 31: Imagem SEM da amostra SLA, eletroes
secundarios, secundarios, 2000x
500x

mag O mo —— m
2 000 x ) mm

Figura 32: Igem SEM da amostra SLA, eletrdes Figura 33: Imagem SEM a amostra SLA, eletrées
secundarios, 10000x retrodifundidos, com as zonas analisadas por EDS
representadas, 2000x
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Na implantologia, o tratamento de SLA é bastante usado para criar rugosidade na
superficie dos implantes para melhorar a osseointegracao, embora existam fortes
preocupacoes em relacao ao impacto de fragmentos de alumina incorporados nas superficies
na osseointegracao. Devido a sua elevada dureza (2000 HV), as particulas de Al03
apresentam enormes desvantagens do ponto de vista mecanico para as superficies do
implante porque podem, eventualmente, levar ao desgaste da interface osso-implante [89].
M. Riigger et al [89], estudaram o efeito de um tratamento de superficie na remocao das
particulas de alumina da superficie dos implantes. Apos tratamento SLA, as particulas foram
mecanicamente removidas por jateamento com particulas de CO; congelado, propelidas por
ar comprimido purificado. Verificaram que com este tratamento, conseguiram reduzir a
quantidade de particulas de alumina até 96%. Numa outra abordagem, Youssef S. Al Jabbari
et al [90], analisaram o efeito das condicdes do jateamento na retencao de particulas de
alumina na superficie de ligas utilizadas em implantes dentarios. Verificaram que a selecao
de tamanho de particula de 250 pm e pressdao de aplicacao de 0,30 MPa, proporcionou a
menor retencao de fragmentos de alumina na superficie. Uma outra solucdo para este
problema poderia ser mudar o tratamento acido. Youneng Xie et al. [78], estudaram a
influéncia de tratamentos de SLA na morfologia e topografia da superficie de implantes de
titanio. Apds jateamento com particulas de alumina com diametros de particula entre 250 -
500 um) a uma pressao de 3 atm, realizaram o seguinte tratamento: as amostras jateadas
foram pré-tratados numa mistura de HNO; e HF e subsequentemente atacados com uma
mistura em ebulicao de H,S04 e HCl por varios minutos e finalmente imersos em H,0, durante
1 h. Todas as amostras foram limpas em ultrassons com agua destilada, acetona e agua
ultrapura durante 10 min, trés vezes, respetivamente, no final de cada etapa. As amostras
foram finalmente enxaguadas em agua ultrapura e secas em ar quente. Por espectroscopia
de fotoeletroes de raio X (XPS) analisaram as composicoes das superficies e nao foi detetada
a presenca de alumina. Todos estes estudos bibliograficos que aqui sdao apresentados,
demonstram que é possivel melhorar o processo de jateamento e ataque acido que foram

utilizados durante este trabalho.

4.2.2 Rugosidade das superficies

Diversos parametros de rugosidade foram medidos para as trés superficies, sendo que
em cada uma se fez trés ensaios, utilizando um perfildbmetro mecanico. Os parametros
avaliados para a caracterizacao da rugosidade da superficie foram parametros de amplitude
- Ra, Rz € 0 Rmax.

Ra é a média aritmética dos valores absolutos de afastamento dos pontos do perfil de

rugosidade, em relacdo a linha média, presentes na superficie avaliada.
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R, obtém-se dividindo a comprimento de apalpacdao em cinco partes (com o
comprimento do filtro cut-off) e fazendo a média aritmética das cinco maiores distancias

topo-fundo presentes em cada um desses comprimentos no perfil analisado, representa a

média dos defeitos maximos dentro do comprimento de apalpacao.
Rmax, rugosidade maxima, € a maxima distancia topo-fundo.

4.2.2.1 Perfilometria mecanica

Os graficos das figuras 34 a 36 representam os 3 perfis realizados nas amostras da

figura 14, obtidos por profilometria mecanica.

Amostra Polida
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Figura 34: Perfis da amostra Polida
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Figura 35: Perfis da amostra Jateamento
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Amostra SLA
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Figura 36: Perfis da amostra SLA

Por observacao dos graficos representativos do perfil da superficie dos implantes,
apos terem sofrido diferentes tratamentos, podemos constatar que ambas as amostras que
sofreram jateamento e obtidas diretamente por SLA possuem perfis com diferencas
evidentes em relacao ao original (amostra polida).

Os resultados dos diferentes parametros de rugosidade analisados, correspondentes
a cada um dos implantes estudados, estao expressos na tabela 12. Os valores apresentados
por grupo e parametro representam a média aritmética das varias leituras efetuadas e o
respetivo desvio padrao, expressos em pm.

As diferentes topografias promovem a cicatrizacao inicial devido a possibilidade de
retencao do coagulo sanguineo incial durante o estagio critico da migracao de células
osteogénicas ao redor do implante. A aplicacdo de tratamentos de superficie para aumentar
a rugosidade superficial dos implantes dentarios mostra que a osseointegracao do implante
a curto e médio prazo é favorecida por uma superficie microrugosa [91, 92].

De acordo com varios estudos experimentais, essa melhoria parece estar associada a
existéncia de microrugosidade da superficie do implante, o que favorece a adesao e
diferenciacao celular. Este efeito resulta numa rapida regeneracao. Um implante com uma
microtopografia de superficie complexa é essencial nao apenas para a formacao de
osteogénese de contato, mas também para a adesao da matriz 6ssea a superficie. Esses
fendmenos mostram a importancia e influéncia que a microtopografia da superficie do
implante tem na cicatrizacao precoce e na otimizacao das respostas biologicas durante o

processo de cicatrizacao [93-97].
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Tabela 12: Valores obtidos, por perfilometria mecanica, para os diferentes parametros de rugosidade

Parametros de rugosidade

Ra Rz Rméx
. Polida 0,05 + 0,01 0,33 + 0,09 0,65 + 0,38
*§ Jateamento 2,23+0,2 11,83+ 1,2 14,90+ 1,5
E s 2,43 +0,4 14,45+ 1,7 20,71+ 4,1

Analisando a tabela, é de notar que a rugosidade média (R.) aumenta bastante para
as amostras jateamento e SLA, 2,23 + 0,2 e 2,43 + 0,4, respetivamente, quando comparado
com a amostra Polida, que possuia um R, de 0,05 + 0,01 um. O valor de R, para a amostra
polida esta dentro do esperado, sendo que esta deveria de ter um valor de R, menor que 0,5
pm para ser considerada uma superficie lisa [32]. Em relacao a amostra Jateamento, segundo
a bibliografia [98], e tendo em conta que o tamanho das particulas de alumina era de 150
pum, o valor de R, deveria de estar compreendido entre 1,43 + 0,3 (para particulas de alumina
com um tamanho de 75 pym) e 2,20 + 0,3 (para particulas de alumina com um tamanho de
particula de 250 um). Comparando os valores, verifica-se um aumento do valor de R, quando
comparado com a bibliografia. Este fendmeno podera ser devido a pressao utilizada pelo
equipamento e/ou pela distancia da ponta do equipamento a amostra. Por sua vez a amostra
SLA também apresenta valores dentro de esperado uma vez que, segundo a bibliografia, este
tratamento de superficie consegue atingir valores de R, entre 1,1 pm e 3,5 pym [99-102],
dependendo, naturalmente, dos acidos utilizados e dos tempos de lavagens. Varios trabalhos
verificaram que a fixacao inicial de um implante e sua estabilidade mecanica a longo prazo,
podem ser melhoradas através da mudanca da superficie de lisa para rugosa [51, 96, 103].
Também foi relatado que um alto valor da rugosidade da superficie era uma indicacdo da
interacdo mecanica entre a superficie do implante e crescimento ésseo. No entanto, ha
também evidéncias de que implantes com alto valor de rugosidade da superficie promovem
libertacao de ides e peri-implantite [104], e por essa razao o valor aceitavel de rugosidade
superficial é limitado a valores entre 1 e 2 um [105, 106]. Won-Mi Bok et al. [107], realizaram
um tratamento de SLA noutra liga de titanio também utilizada na area dentaria, Ti-10Nb-
10Ta, onde obtiveram um valor de R, de 1,09 + 0,07, valor que se encontra entre os valores
aceitaveis para rugosidade acima mencionado. O tratamento de SLA que realizaram foi o
seguinte: jateamento com particulas de alumina com o tamanho de particula de 110 ym a
uma distancia da amostra de 1 cm, numa direcao vertical sob uma pressao de 0,5 MPa (a
pressao utilizada no jateamento das amostras desta dissertacao foi de 0,4 MPa).
Seguidamente as amostras foram lavadas num equipamento de ultrassons durante 15 minutos
em etanol e agua destilada. De seguida as amostras sofreram um ataque acido durante 9

minutos a uma temperatura de 100 °C, com uma mistura de acidos de H,504 (95-97%) e HCl
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(35-37%), numa proporcao de 3:7. De modo a neutralizar a superficie tratada, as amostras foram
colocadas novamente nos ultrassons durante 10 minutos numa solucao aquosa a 0,1 M de KOH.
Em seguida, as amostras foram lavadas por ultrassons durante 15 minutos cada em etanol e agua
destilada, respetivamente, e colocadas numa estufa a 40 ° C por 24 horas.

Em relacao a R;, a média dos defeitos maximos dentro do comprimento de apalpacao,
a amostra Polida apresenta um valor de 0,33 + 0,09, a amostra Jateamento apresenta um
valor de 11,83 + 1,2 e a amostra SLA apresenta o valor mais elevado, 14,45 + 1,7.

No caso do Rmsx, maxima distancia topo-fundo, a amostra SLA apresenta, novamente
o valor mais elevado, 20,71 + 4,1, e as amostras Polida e Jateamento apresentam os valores
de 0,65 + 0,38 e 14,90 + 1,5, respetivamente.

4.3 Analise microestrutural

Como o processo SLM tem uma taxa de arrefecimento muito alta (geralmente maior
que 10° K/s), ocorre a transformacao martensitica para a’. As agulhas martensiticas dentro
dos graos sao geralmente inclinadas a cerca de 40° da direcao de construcao. Segundo a
bibliografia [70, 75, 108], este facto é devido a relacao de Burgers entre a fase a / a‘ e a
fase B que dita a orientacdo de crescimento preferencial a’ durante o arrefecimento rapido
de SLM. Na figura 37 e 38 é possivel identificar a uma microestrutura martensitica acicular,
ou seja, a estrutura mostra a presenca de lamelas em formas extremamente finas,

assemelhando-se a agulhas.

500 kY - - CEMUP % 15.00 k\ E " )
Figura 37: Microestrutura da amostra apds fabrico  Figura 38: Microestrutura da amostra apés fabrico

SLM, 2000x SLM, 5000x, com algumas agulhas de martensite
assinaladas com setas e fase o globular assinalado

a verde
A microestrutura das amostras que sofreram tratamento térmico a 800°C durante um
total de 6 h esta representada nas figuras 39 e 40. As zonas escuras representam a fase B e

as zonas claras representam a fase a. Neste caso é possivel constatar que a estrutura
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martensitica fina foi transformada numa mistura de a e B, numa estrutura lamelar em que
a fase a esta presente como lamelas, rodeadas pela matriz de B. A presenca de morfologias
globulares é observada tanto na amostra em questdao como na anterior. Segundo a
bibliografia [21], estas estruturas tratam-se de nlcleos isolados da fase a, enriquecidos com
Al que é um estabilizador desta mesma fase, e aparecem por nucleacao e precipitacao nos
limites das agulhas de martensite. Comparando com a bibliografia [21], esta é uma
microestrutura tipica resultante de tratamento térmico a 800 °C apods fabricacao SLM,
realizado anteriormente. I. Yadroitsev et al. [21] realizaram um tratamento térmico a pecas
fabricadas por SLM a uma temperatura de 800 °C durante 240 minutos seguido de um
arrefecimento lento dentro do forno. Este é um tratamento térmico usualmente utilizado
para se obter estruturas globulares. Trata-se de um recozimento na zona a + B seguido de
um arrefecimento lento no forno. Este tratamento é eficientemente aplicado as ligas a + B
para se obter uma boa combinacdao de resisténcia, ductilidade e maquinabilidade. Os
parametros utilizados para fabricacao SLM foram: energia do laser de 50W, velocidade de
construcao de 0,12 m/s e espessura de camada de 50 pm. Apos fabricacao SLM obtiveram
uma microestrutura muito fina acicular martensitica. Apos tratamento térmico, obtiveram
uma microestrutura lamelar com a presenca de poucos nucleos finos da fase a, o que
coincide com a microestrutura obtida neste trabalho. Mais ainda, verificaram que a
transformacao de martensite em a + B, a temperaturas entre 700 - 800 °C esta completa ao

fim de apenas 30 min.

i TT
Figura 39: Microestrutura da amostra Tratamento Figura 40: Microestrutura da amostra Tratamento
Térmico, 2000x Térmico, 5000x: Zonas clara: fase o; Zonas escuras:
fase B.

As figuras 41 a 46 representa as microestruturas, a diferentes ampliacdes, das

amostras que sofreram tratamentos de superficie.
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Verifica-se que as microestruturas das trés amostras sdao bastante semelhantes,
apresentando lamelas de fase a numa matriz de B. As microestruturas obtidas para estas
trés amostras correspondem ao esperado pois nenhuma sofreu tratamentos térmicos ou
mecanismos de deformacao mecanica, que sao dois fendmenos que permitem a mudanca
das microestruturas dos materiais. As analises EDS globais de todas as amostras estdao em

anexo. A presenca de carbono em todas analises EDS é devido ao revestimento das amostras.

; v ETD : B
Figura 41: Microestrutura da amostra Polida,

2000x 5000x

’,

Figura 43: Microestrutura da amostra Figura 44: Microestrutura da amostra

Jateamento, 2000x Jateamento, 5000x
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Na amostra Polida verificou-se a presenca de alguns pontos escuros (figura 47) por
toda a amostra. A analise EDS (figura 48) confirmou a presenca dos elementos de liga, tanto
na zona 1 (Z1) como na zona 2 (Z2), nao havendo qualquer contaminacao. Estes pontos
poderao ser espacos vazios deixados pelas particulas de alumina que estavam presentas na
superficie e que foram eliminadas durante a preparacdao metalografica. A analise EDS da
zona 2 (Z2) esta em anexo.
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Figura 48: Analise EDS da zona Z1 da amostra Polida

Figura 47: Microestrutura da amostra Polida, com
as zonas analisadas por EDS representadas,
50000x

A amostra SLA continha bastantes zonas com uma cor mais escura (figuras 49 e 50,
Z1 e Z2). A analise EDS (figura 51 e 52) permitiu constatar a presenca de enxofre, calcio e
sodio, provenientes de ma lavagem e secagem das amostras durante a preparacao
metalografica que poderia ter sido evitado com uma lavagem em ultrassons e uma secagem

com ar comprimido.
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Figura 49: Microestrutura da amostra SLA, com Figura 50: Microestrutura da amostra SLA, com a
a zona analisada por EDS representada, 2000x

zona analisada por EDS representada, 20000x
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Figura 51: Analise EDS da zona Z1 da amostra SLA Figura 52: Analise EDS da zona Z2 da amostra SLA

4.4 Ensaio de microdureza

As amostras de Ti6Al4V (figura 17) foram também sujeitos ao ensaio de microdurezas
para completar a caracterizacao mecanica do processo. O grafico da figura 53 representa os

resultados do ensaio obtidos para cada amostra.

Dureza HV 0,05

416 "
430 409
420 I 405 408
410 I I
I l
390
380
Apds SLM (sem Apos Polimento  Jateamento Tratamento
qualquer tratamento SLA
tratamento) térmico

Figura 53: Microdureza das amostras estudadas e respetivos desvios padrao
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4.4.1 Comparacao e analise de resultados

Apos terem sido apresentados os resultados obtidos com o ensaio de microdurezas
para as diferentes amostras, € necessario validar os resultados recorrendo a bibliografia bem
como a dados enviados pelos diferentes fornecedores. A tabela 13 sintetiza os valores

encontrados para 0s processos.

Tabela 13: Valores de dureza (HV) para cada amostra

Resultado  Fornecedor Bibliografia
SIM ‘ 416 £ 17 394 + 25 300 - 500 [21, 74, 109, 110]
ApOs tratamento térmico ‘ 405 + 11 - 400 + 25 [21]

Comparando os valores obtidos com os encontrados na bibliografia, pode-se constatar
que o valor obtido coincide com os da bibliografia, sendo que, varios estudos [74, 109, 110]
confirmam que a dureza de amostras de Ti6Al4V fabricadas por SLM pode variar entre 300 e
500 HV. Num estudo sobre a evolucao microestrutural e mecanica de amostras de Ti6Al4V
fabricada por SLM, investigadores estudaram a influéncia dos parametros de construcao nas
propriedades mecanicas da peca final. Lore Thijs et al. [74] fizeram variar dois parametros
de fabrico: a densidade de energia (variou entre 71, 93, 140, 187 e 373 10° J m’) e a
velocidade de construcao (variou entre 50, 100 e 200 mm/s). A energia do laser foi de 42 W
e a espessura de camada foi de 30 pm. Verificaram que as amostras utilizadas neste estudo
mostram uma grande variacao na microdureza Vickers. Os valores variaram entre 409 + 35,9
e 479 + 42. Assim, estabeleceram uma correlacao entre os valores de microdureza Vickers e
a densidade de energia aplicada no sentido em que, uma maior densidade de energia,
aplicada, diminuindo a velocidade de construcao, resultara num maior valor de microdureza
Vickers.

Por sua vez, o valor da dureza da amostra que sofreu tratamento térmico
corresponde ao esperado, uma vez que é bastante semelhante ao da bibliografia. I.
Yadroitsev et al., realizaram varios tratamentos térmicos a amostras de Ti6Al4V fabricadas
por SLM de forma a perceber qual a sua influéncia na microestrutura e nas propriedades
mecanicas. Realizaram um tratamento térmico a 800 °C durante 240 minutos e posterior
arrefecimento lento dentro do forno, e obtiveram valores de dureza de 400 + 25 HV.
Verificaram também, que dos tratamentos térmicos que fizeram, um tratamento a 840 °C,
seguido de arrefecimento rapido em agua, e posterior témpera a 600 °C foi 0 que conseguiu
atingir maiores valores de dureza (430 + 10).

Em relacdo as restantes amostras, a polida e as que sofreram tratamentos de
superficie, verifica-se um ligeiro aumento do valor da dureza das trés amostras em relacao

a amostra que sofreu tratamento térmico. Isto pode ser explicado pelo facto de as trés
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amostras terem sido polidas antes de sofrerem qualquer tratamento de superficie, e, por
sua vez, o polimento ter causado algum encruamento superficial e, consequentemente, um
ligeiro aumento da dureza. Comparando as trés amostras, existe uma ligeira diminuicao do
valor das durezas das amostras pouco significativa sendo 411 + 15, 409 + 15 e 408 + 12 para

a amostra polida, jateamento e SLA, respetivamente.

49



5. Conclusao

As principais conclusoes retiradas desta dissertacao sao as seguintes:

Utilizando a combinacao ideal do SLM e dos parametros de construcao foi possivel a
obtencao de implantes dentarios costumizados com geometrias complexas para as
areas da cirurgia dentaria e maxilofacial;

A microestrutura tipica do processo SLM é a fase martensitica a’. Isso € observado
nas amostras apds fabricacao SLM. Apds o tratamento térmico, a estrutura acicular
martensitica torna-se uma mistura da fase a e B.

Os implantes sofreram diferentes tratamentos de superficie, sendo que o SLA se
revelou o mais eficiente na criacdo de rugosidade extrema nas superficies das
amostras;

A amostra Polida e a amostra Jateamento continham ambas, na sua superficie,
particulas de alumina encrustadas, sendo que a ultima apresentava também
particulas de metal duro, devido ao polimento com os abrasivos e ao jateamento das
superficies com particulas de alumina, e do desgaste da ponta do equipamento
utilizado, respetivamente;

A amostra SLA apresentava uma morfologia semelhante a um favo de mel,
caracteristica deste tratamento. Por sua vez, particulas de alumina continuaram
presentes depois de todas as lavagens realizadas, sugerindo que estas nao foram
eficientes na sua eliminacao;

Os ensaios de dureza revelaram uma diminuicao de dureza ap6s tratamento térmico
depois da fabricacao SLM quando comparado com uma amostra que nao tinha sido
tratada termicamente e um ligeiro aumento da amostra polida em relacao a tratada
termicamente,

Quanto as amostras que sofreram tratamentos de superficie, verificou-se uma ligeira
diminuicao da dureza da amostra jateamento em relacao a polida e, por fim, uma

ligeira diminuicao da dureza da amostra SLA em relacao a amostra jateamento.
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Anexo A: Resultados -Analise por Microscopia Eletrénica de Varrimento
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Anexo B: Resultados -Analise microestrutural
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Figura B.3: Espectro EDS global da amostra Polida
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Figura B.4: Espectro EDS global da amostra Jateamento
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Figura B.5: Espectro EDS global da amostra SLA
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Figura B.6: Analise EDS da zona Z2 da amostra Polida
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