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Resumo

MOTTA, Adriana Cristina, Sintese, Caracterizacdo de dispositivos de poli (L-co D, L acido
l4tico). Estudo da degradacdo in vitro e in vivo. Campinas, Faculdade de Engenharia Mecénica,

Universidade Estadual de Campinas, 2007. 124 p. Tese de Doutorado.

Dispositivos bioreabsorviveis t€ém sido intensivamente estudados para aplicacdes em
ortopedia e traumatologia, no reparo de fraturas dsseas provenientes principalmente de traumas.
O poli (L-co-D, L 4cido lactico), PLDLA, na relacdao 70:30 referentes aos mondmeros L e D, L
acido léctico, respectivamente é um copolimero utilizado na fixacdo de fraturas nas regides
bucomaxilo e cranio. Neste trabalho o PLDLA foi sintetizado pela polimerizagdo em massa dos
monomeros ciclicos do L-acido latico e do D, L 4cido latico, utilizando como catalisador o Sn
(Oct),, sendo que os mondmeros juntamente com o catalisador foram adicionados a uma ampola
de vidro selada e imersa num banho de 6leo a 130 °C por 72 horas. Obteve-se material com alta
massa molar (10° g/mol) o qual foi caracterizado por Ressondncia magnética de préton e carbono
treze (RMN de 'H e °C), Espectroscopia na regido do infravermelho (FTIR), Cromatografia de
permeacdo em gel (GPC), Calorimetria exploratéria diferencial (DSC) e Anadlise
termogravimétrica (TGA). O PLDLA foi processado por injecdo obtendo-se placas e parafusos,
os quais foram submetidos a testes mecanicos de flexdo, GPC e Microscopia Eletronica de
Varredura (Mev), além do estudo da degradacgdo in vitro, que demonstrou que o copolimero retém
80 % de suas propriedades mecanicas por 4 meses e do estudo in vivo, através do implante do
sistema placa-parafuso em tibias de coelhos, sendo verificado o crescimento de tecido dsseo € a

auséncia de reacoes inflamatdrias no periodo estudado( trés meses).

Palavras-chave: Poli (L-co-D,L acido l4ctico,) sintese, processamento, degradacdo in vitro e in
Vivo.
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Abstract

MOTTA, Adriana Cristina, Synthesis and characterization of poly(L-co-D,L lactic acid).
Study degradation in vitro and in vivo. Campinas, Faculdade de Engenharia Mecanica,

Universidade Estadual de Campinas, 2007. 124 p. Tese de Doutorado.

The applications of bioreabsorbable polymers as temporary prostheses have been highly
used in medical procedures related to fracture. Among the bioreabsorbable polymers the poly(L-
co-D, L lactic acid), PLDLA, in the 70:30 rate has been studied to obtain plates and screws to
recuperate traumas in the cranium and maxilla facial allowing an adaptation of devices to
implant local during the surgery. In this work PLDLA was synthesized by mass polymerization of
the cyclical monomers as L-lactic acid and D, L lactic acid, using Sn(Oct), as catalyst
Polymerization were carried out in vacuum sealed, glass ampouls, it was immersed in an oil bath
at 130°C, for 72 hours. It was obtained material with high molar mass (around 10° g/mol) which
was characterized by: Nuclear magnetic resonance spectroscopy ( 'H RMN and ’C RMN) , Gel
permeation chromatography( GPC) , FTIR , Dynamical scanning calorimetry (DSC) and
Thermogravimetric analysis (TGA). PLDLA was injection molding process obtained screws
plates which evaluated by mechanical tests flexural, GPC and Scanning electron microscopy
(SEM). The in vitro study of the plates PLDLA maintained 80% of this strength for 4 months.
An in vivo study performed in rabbits tibias showed there was formation osseous tissue and no

signs of inflammation tissue were seen ( period three months).

Key Words: Poly(L-co-D,L lactic acid); synthesis, processing , degradation in vitro and in vivo.
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Nomenclatura

Unidade
Mw —Massa molar massica (g/mol)
Mn — Massa molar numérica média (g/mol)
M,/M, - Indice de polidispersividade adimensional
n- nidmero de mol (mol)
Td-Temperatura onde a derivada da curva é méxima °C)
Tg — Temperatura de transicdo vitrea (°C)
Tm-Temperatura de fusdao (°C)
Tonset — Temperatura onde se inicia o estagio de perda de massa °C)
AH »; — Entalpia de fusdo experimental J/g)
d = Deslocamento quimico (ppm)

Abreviac¢oes

RMN de C" - Ressonancia magnética de carbono treze
DSC - Calorimetria exploratdria diferencial
FDA-Food and Drug Administration

GPC - Cromatografia de permeacdo em gel

RMN de H' — Ressonancia magnética de préton

FTIR - Espectroscopia na regido do infravermelho

MEV- Microscopia eletronica de varredura
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MO- Microscopia Optica

PDLA- Poli(D,L acido latico)

PGA- Poli( 4cido glicdlico)

PLA - Poli(4acido lactico)
PLDLA-Poli(L-co-D,L acido latico)

PLLA — Poli (L- 4cido latico) ou Poli (L-lactide)
PBS - Solugao tampao fosfato salina

ROP- Polimerizagdo por abertura de anel
TGA — Analise Termogravimétrica

THF — Tetrahidrofurano

Sn(Oct),- Octanoato de estanho (catalisador)
X- Grau de cristalinidade

o - Tensdo

E - Moédulo de elasticidade
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Capitulo 1

Introducao

Indmeros trabalhos de pesquisa sdo voltados para a producdo de dispositivos cirirgicos
bioreabsorviveis. A maior vantagem desse tipo de material frente aos implantes metélicos, € que
os dispositivos bioreabsorviveis dispensam a necessidade de uma segunda intervenc¢do cirdrgica
para sua remocao, o que acarreta tanto na redugdo do custo total do tratamento, como dos riscos

inerentes a qualquer procedimento cirdrgico.

Além disso, as propriedades mecanicas do osso neoformado no local do implante metalico
sao inferiores quando comparadas as do osso formado quando implantes bioreabsorviveis siao
utilizados. Isso se deve ao continuo processo de degradacdo que estes implantes apresentam,
permitindo uma gradual transferéncia de carga para o tecido em recuperagado, prevenindo assim a
atrofia e enfraquecimento do local lesionado, possibilitando, por outro lado, uma recuperacdo

mais efetiva desse 0sso.

Outra desvantagem do implante metélico frente ao bioreabsorvivel € que, para o 0sso cuja
lesdo foi reparada com a utilizacdo do implante metélico, existe uma possibilidade maior de re-
fratura no local, quando da retirada do implante, em decorréncia da fragilizacao local provocada

pela auséncia de carga por um periodo de tempo.



Dessa forma, tem-se percebido uma corrente de pesquisadores que acreditam cada vez mais
no emprego de dispositivos bioreabsorviveis ao invés dos dispositivos metélicos, o que pode ser
atribuido tanto as crescentes pesquisas no sentido de melhorar os materiais bioreabsorviveis,

como as inerentes desvantagens dos implantes metalicos.

Poli (e<-hidréxi-4cidos), tais como poli (L-acido latico) (PLLA), poli (dcido glicélico)
(PGA) e seus copolimeros, como, por exemplo, poli (DL acido latico-co-acido glicélico) (PLGA),
estdo entre os poucos polimeros sintéticos aprovados para fins clinicos em seres humanos. O que
os torna diferenciados perante os outros polimeros sdo caracteristicas tais como

biocompatibilidade, biodegradabilidade e facilidade de processamento.

Uma outra grande vantagem desses materiais € a vasta possibilidade de obtencdo de
dispositivos com diferentes propriedades mecanicas e taxas de degradacdo, em fun¢ao dos
processos como copolimerizacdo ou obtencdo de blendas entre seus mondmeros. O processo de
bioreabsorcao desses materiais ocorre por meio da hidrdlise de suas ligacdes ésteres em contato
com os fluidos aquosos do corpo, originando produtos na forma de oligdmeros € mondmeros
soliveis e ndo toxicos, que apos sofrerem a acdo metabdlica do organismo sdo transformados em

C02 € HZO.

O Poli (4cido l4ctico) existe em duas formas quimicas especificas: Poli (L-4cido lactico),
que tem como -caracteristica ser altamente cristalino e Poli (D,L 4cido lictico), que €
completamente amorfo. Essas duas formas (L ou DL) sdo passiveis de combinacdo, resultando na
formacgao de um copolimero com propriedades diferentes daquelas exibidas por cada um desses

homopolimeros isolados. Trata-se do copolimero Poli (L-co-D,L 4cido latico), PLDLA.

A vantagem do copolimero PLDLA €é combinar as propriedades mecénicas inerentes ao
poli (L-4dcido latico), sem o inconveniente do elevado tempo de degradacdo associado a esse
homopolimero em fun¢do de sua alta cristalinidade. Isso € possivel, pois o D, L 4cido latico, ao

contrario do L-4cido latico, apresenta maior taxa de degradagdo, apesar de ter propriedades

.



mecanicas aquém das apresentadas pelo Poli (L-dcido latico). Com a combinagdo do L-4cido
latico com o D, L 4cido latico € possivel obter um produto com boas propriedades mecanicas e
com tempo de degradacdo mais adequado ao requerido pelas fraturas Osseas € mesmo na

liberacao controlada de farmacos, portanto preferivel em muitas aplicagdes cirtrgicas.

1.1 Objetivos

Os objetivos deste trabalho foram sintetizar o copolimero poli (L-co-D,L 4cido lético),
caracteriza-lo quimicamente e obté-lo na forma de placas e parafusos, para o estudo da
degradacdo in vitro e in vivo. Para tanto foi inicialmente realizada uma otimizacao do processo de
sintese do material, quanto a relacio mondmero/catalisador visando assim produzir o copolimero
com alta massa molar. Apds a sintese o copolimero foi caracterizado quimicamente, sendo
comparado com a literatura e com o material disponivel no mercado, por meio de técnicas como:
Ressondncia magnética de préton e carbono treze (RMN de 'H e Bo), Espectroscopia na regido
do infravermelho (FTIR), Cromatografia de permeacdo em gel (GPC), Calorimetria exploratdria
diferencial (DSC) e Andlise termogravimétrica (TGA). Em seguida o copolimero foi processado
via injecdo, sendo obtido dispositivos na forma de placas e parafusos. Foi realizado um estudo in
vitro da degradacdo das placas em solucdo de tampao fosfato, tendo sido avaliado, em tempos
determinados, suas propriedades mecanicas, térmicas, morfoldgicas e de massa molar. Para o
estudo in vivo o sistema placa e parafuso foi empregado em fraturas na tibia de coelhos, sendo

avaliado a parte histoldgica nos seguintes periodos: 2, 8 € 12 semanas.



Capitulo 2

Revisao da Literatura

2.1 Polimeros Bioreabsorviveis

Polimeros bioreabsorviveis podem ser definidos como materiais ou dispositivos que, uma
vez implantados no corpo, apresentam a caracteristica de degradarem com o passar do tempo, em
produtos atéxicos que sdo, por sua vez, eliminados do organismo via rotas naturais e, idealmente,

nao deixam tragos de sua presenca apds terem sua absorcdo completa (Ciccone et al., 2001).

A utilizacdo de polimeros sintéticos bioreabsorviveis vem crescendo a cada ano na area
médica, em especial no campo da ortopedia. Nessa linha de aplicacdo destacam-se os dispositivos
na forma de pinos, parafusos e placas. O crescimento da utilizacdo desse tipo de material
justifica-se em fun¢do das indmeras vantagens que apresentam frente aos tradicionais implantes
metdlicos, além da grande sofisticacdo associada aos implantes bioreabsorviveis atuais
(Rokkanen et al., 2000; Toro et al., 2005 e Vaccaro et al., 2002). As aplicagdes clinicas se
estendem também para o campo das suturas cirdrgicas, além dos dispositivos para liberacdo

controlada de farmacos.

A principal atracdo pelos dispositivos bioreabsorviveis, especialmente aos cirurgides, € a
forma de degradacdo desses materiais, que ocorre de maneira gradual, possibilitando que o 0sso
em recuperacdo receba carga do implante de forma segura em sintonia com a perda de

propriedade mecanica que o processo de degradacdo acarreta no dispositivo. Dessa forma, aquela



idéia, que talvez fosse a base da popularidade dos implantes metélicos, de que quanto mais forte o
implante melhor e mais seguro, esbarra nesse conceito mais recente, j4 que um material que se
mostra muito mais forte que o 0sso, como € o caso do metdlico, pode acarretar nesse atrofia, num
efeito chamado stress shielding, que é o enfraquecimento do osso em recuperagdo em decorréncia
da elevada rigidez inerente ao dispositivo metdlico (Middleton et al., 2000 e Ashammakhi et al.,

2001).

Na verdade, a melhor situacdo € daquele material que apresenta propriedades mecanicas
compativeis a recuperacdo 0ssea, sem, contudo eliminar desse osso toda a carga a que ele estaria
exposto durante seu processo de recuperagdo. Apds 0 0sso ter seu processo de recuperagdo
completo, geralmente ha necessidade da remog¢do do implante metdlico por uma dessas
complicagdes dos procedimentos citadas anteriormente. Além disso, nos dispositivos
bioreabsorviveis nao existe a necessidade de uma segunda intervencdo cirdrgica para sua
remog¢do, como ocorre com freqiiéncia quando se trata de dispositivos metélicos, reduzindo,
portanto o tempo total de tratamento do paciente, além dos custos e riscos associados a uma nova

operagdo.

Em pesquisa recente feita por Mittal et al. (2005) foi verificado que 91% dos pacientes
questionados disseram que o maior problema dos implantes metdlicos se concentrava na operagao
de remocao do dispositivo. Além disso, os implantes metélicos geralmente apresentam, associado

a0 seu uso, 0s seguintes aspectos:

e Actmulo de metais no tecido devido a corrosdo (Jorgenson et al., 1997, Katou et al.,
1996 e Agins et al., 1998).

e Hipersensibilidade ao titdnio (Hunt ef al., 1994 e Katou et al. 1996).

® Restricdo ao crescimento 6sseo (Lowery, 1998).

¢ Interferéncia em imagens (tomografias computadorizadas) e radiografias (Castillo et
al., 1988, Jorgenson et al., 1999) o que gera uma avalia¢do da fixacdo 6ssea menos

efetiva (Peltoniemiet et al., 2002).



Nesse contexto, torna-se de féacil entendimento o grande interesse que os polimeros
bioreabsorviveis tém despertado na classe médica. Todavia, o emprego dos dispositivos
bioreabsorviveis em medicina requer um cuidado todo especial, sendo que o material a ser usado
como biomaterial deve cumprir todos os requisitos relacionados a biocompatibilidade, como por
exemplo, isen¢do de toxicidade, propriedades mecanicas e tempo de degradacdo compativeis com
a funcdo que desempenham. De maneira geral, sdo necessdrias as seguintes propriedades fisicas
para implantes bioreabsorviveis serem considerados adequados: alta resisténcia inicial, de forma
que o procedimento cirtdrgico a que esses dispositivos serdo submetidos, durante a fixacdo de
fratura, ndo afete a estabilidade dimensional destes, médulo de elasticidade inicial apropriado, e

lenta queda da resisténcia e do médulo quando in vivo (Tormala et al., 1998).

Dessa forma, as tarefas no desenvolvimento de biomateriais no campo das proteses estao
ligadas tanto a sua criacdo como ao seu aperfeicoamento de forma que o dispositivo implantével,
enquanto restaura a funcdo comprometida, deve também garantir que ndo exerca, a longo ou em
médio prazo, qualquer distirbio ao corpo do paciente. Portanto, a escolha do material € critica.
Obter a biocompatibilidade representa uma tarefa interdisciplinar, reunindo: médicos,

engenheiros, bidlogos, entre outros (Schaldach, 2000).

Nesse contexto, sdo poucos os polimeros e copolimeros que atendem a essas exigéncias,

estando a familia dos poli(a-hidréxido dcidos) entre esses raros materiais (Mano et al., 2004).



2.2 Poli (o~ hidroéxi-acidos)

Indmeros trabalhos cientificos (Shalaby, 1988; Holland & Tighe, 1992; Hayashi, 1994;
Kohn & Langer, 1997; Ashammakhi & Rokkanen, 1997) destacam a importancia da familia dos
poli(o-hidroxi  4dcidos) entre os polimeros bioreabsorviveis, pela sua consolidada
biocompatibilidade. Essa classe de polimeros tem como principais representantes o poli (dcido
latico), PLA; poli (4cido glicdlico), PGA e seus copolimeros; poli (p-diaxonona); poli
(caprolactona), e copolimeros de trimetileno carbonato e glicolide. A caracteristica marcante
desses polimeros reside no seu modo de degradacdo, que ocorre por meio de um simples processo
de hidrélise das ligacdes ésteres presentes nas cadeias desses materiais, resultando em produtos
totalmente atoxicos que sdo reabsorvidos pelo organismo fazendo parte do metabolismo de
carboidratos, tendo sua eliminacao finalizada na forma de CO;, e H,O ou mesmo via urina (Beiser

1990 e Huang, et al., 2004)

A Figura 2.1 representa a forma de degradacdo do PLA:

Politacido lactico) —29"8_, acido lactico

Piruvato

COg.—-/\—' H

Acetil CoA

Citrato

Ciclo do acido
tricarboxilico

Transporte de elétrons e fosforilagdo oxidativa

ATPJ LHzO

Figura-2.1: Esquema simplificado da degradacdo do poli (dcido latico) (Bostman; 1991).



Historicamente a mais conhecida das aplicagdes dos materiais bioreabsorviveis se encontra
no segmento de suturas, sendo usado ainda no fim da década de 1960. Esse tipo de sutura teve
sua utilizagdo aprovada pelo Food and Drug Administration (FDA) ha aproximadamente 40 anos.

As suturas a seguir sdo exemplos do tipo bioreabsorviveis, que estdo disponiveis no mercado:

* Sutura Dexon — Poli(4acido glicélico) (PGA)
* Sutura Vicryl - Copolimero poli(4cido glicélico-co-4cido latico) 90:10
e Sutura PDS - Polidioxanona (PDS)

* Sutura Maxon — Poli (4cido glicdlico)/trimetileno carbonato (TMC)

Nas udltimas duas décadas o uso dos materiais bioreabsorviveis se expandiu para a drea de
fixadores internos, tendo agora mais de 20 anos de histdria clinica de sucesso dessa utilizagao na
forma de pinos, parafusos e placas. Além disso, sdo empregados também na forma de
membranas, suportes para cultura de células e dispositivos de liberagdo controlada de farmacos

(Barber, 2000 e Pietrzak, 2000).

Dentre os poucos polimeros que podem ser usados no campo da ortopedia, o maior
destaque € para o poli (4cido latico) e seus copolimeros com poli (dcido glicélico). A seguir,
apresenta-se breve descricdo sobre os mondmeros que podem ser usados na obtencdo do

copolimero do poli (L-co-DL &cido latico), foco deste estudo.

2.3 Acido lactico e seu diéster ciclico

O 4cido latico, ou 4cido 2-hidroxipropandico € o mais simples dos acidos hidrocarboxilicos,
podendo ser produzido a partir do processo de fermentagdo, seja por meio do agicar do leite
(lactose) com o Bacillus lactis dcidi, ou a partir do amido, do agtcar da uva (glicose) ou agticar da

cana (sacarose) utilizando o Bacillus Delbriicki (Galactic, 2003).



O 4cido latico produzido pela fermentagdao é opticamente ativo, e dependendo da enzima

envolvida no processo pode ser obtido o L (+) &cido latico ou o D () 4cido l4tico (Chahal, 1997).

A Figura-2.2 representa as estruturas do acido lactico:

HO_ O o)
‘-ri'? sc-OH
Cm HwC
- ™
HO \rﬂ Hs H 3(:1 OH

L D

Figura 2.2: Estruturas espaciais dos estereoisomeros do 4cido latico.

A descoberta do 4cido l4ctico em termos quimicos foi feita em 1780, por Carl Scheele, o
que torna esse composto uma das mais antigas substancias organicas conhecidas. A utiliza¢do do
acido latico é ampla e envolve muitos segmentos, sendo empregado como aditivos alimentares,

solventes em cosméticos e também na drea médica (Young & Jin, 2006).

Apesar das rotas bioquimicas serem as preferidas na obteng¢do do 4cido latico, existem
também rotas quimicas que geram o produto, como por meio da hidrdlise da lactonitrila. Mas, de
cada 100.000 toneladas de 4cido latico produzido no mundo, 90% sdo por meio de rotas

bioquimicas e somente 10% de rotas quimicas.

Ja o diéster ciclico do 4cido latico (3,6 dimetil 1,4 dioxana 2,5 diona), que em inglés é
chamado de lactide, é formado a partir do processo de condensacao do 4cido, da seguinte forma:
inicialmente uma solucdo de dcido ldtico € aquecida a altas temperaturas gerando oligdbmeros de
acido latico e dgua. A dgua € entdo eliminada e os oligdmeros de 4cido latico sdo submetidos a
condi¢des de pressdo reduzida e elevacdo de temperatura, na presenca de um catalisador

apropriado, gerando assim o respectivo mondmero ciclico. Na Figura 2.3 tem-se a representacao



da reacdo de obtenc¢ao do diéster ciclico do 4cido latico a partir da policondensagao do 4cido e na

Figura 2.4 as quatro formas estereoquimicas existentes do diéster ciclico:

CH; H; H;
HEO=CH=CE0H © He0—=(H=(h0H S H&0=CH=Cdm0H © H0
0 0 o
H CH, CHan, 1 0
HEO—CH=(drOl S HO—CH=Lamm 0l = | |
nm [
o Q0 o Hy

Figura-2.3: ITlustra¢do das etapas da reacdo de policondensagdo do 4cido latico em duas etapas,

sendo inicialmente gerado poli (dcido latico) e dgua e posteriormente poli (4cido latico) e o

diéster ciclico.

0 D.D(RR)-lactide  R,. R, ~ H
R1 R, R, = CH;
R Q L.L{5, 5)-lactide R.. Ry = H
e R3 Ry R; = CH;
R4 D.L(RS)lactide  Ro.R; =1
9] {meso-lactide) R.. Ry = CH;
(@] o}
| CHa I H ﬁ' CHy
?/ \T_,.- H T/ \?-,ACHg D/C\c-__.-H
|
c o c 0
H"': \|C|:/ CHy ™ & S CHS"':_F\G/O
CHs O H y} N clzi'
L-Lactide (LLA) D-Lactide (DLA) meso-Lactide (MLA)
| |
T
D,L lactide

Figura-2.4: Estrutura quimica do diéster ciclico do 4cido latico e seus possiveis estereoisdmeros
(Tsuji, 2002).
As quatro formas possiveis de encontrar o diéster ciclico do acido ldtico: L lactide, D

lactide, o0 meso lactide, que € opticamente inativo e contém uma unidade L e uma unidade D no
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anel, e a mistura racémica D, L-lactide, sdo possiveis em decorréncia de cada molécula de lactide
apresentar dois carbonos quirais (Vert et al., 1981). A partir do mondmero lactide, purificado nas
suas diversas formas, (L-lactide, D-lactide, a mistura dos isdmeros na relagao 50:50 DL-lactide
ou meso-lactide), é possivel obter o polimero correspondente de alta massa molar, por meio da
polimerizacdo por abertura de anel do lactide na presenga de um catalisador, como serd visto

adiante.

2.4 Historico do Poli (acido latico)

O poli (4cido latico), PLA, também conhecido como poli (lactide), dependendo do
monomero de partida empregado na sintese, tem sido estudado com muito interesse nas ultimas
décadas. A primeira sintese do PLA foi realizada em 1932 por Carothers (Holten, 1971), quando
o pesquisador obteve o material com baixa massa molar e, portanto, com propriedades mecanicas
deficientes. Posteriormente a companhia DuPont conseguiu obter o polimero com alta massa

molar, patenteando-o em 1954 (Lowe, 1954).

As atividades de pesquisas com o PLA foram interrompidas por alguns anos, a partir de
1954, em decorréncia da suscetibilidade do polimero a degradagdao hidrolitica. A aten¢do foi
voltada novamente ao material somente em 1972, quando a Ethicon introduziu no mercado
suturas bioreabsorviveis, explorando justamente a interessante caracteristica do material, que € a

sua degradabilidade em contato com dgua (Lunt, 1998).

Sd@o dois os caminhos pelos quais o PLA pode ser obtido: o primeiro envolve a
policondensacdo do &cido latico e o segundo envolve a polimerizacdo por abertura do dimero

ciclico do &cido lético (lactide), na presenga de um catalisador apropriado (Proikakis et al., 2002).

-11 -



2.4. 1 Polimerizagdo por Policondensagdo do dcido ldtico

A existéncia de ambos os grupos hidroxil e carboxil na molécula do 4cido latico torna
possivel a sua conversdao a poliéster por uma simples reagdo de policondensacdo, que é uma

reagdo considerada de baixo custo (Sodergard & Stolt 2002 ; Kricheldorf, 2001).

Entretanto, a desvantagem desse tipo de reacdo estd no fato de ndo ser possivel obter
polimero de alta massa molar, devido a dificuldade de remog¢ao da dgua formada logo no inicio
do processo de polimerizagdo, a qual age como um limitante para o crescimento da cadeia do

polimero.

A massa molar do PLA € um fator critico para o direcionamento do tipo de aplicagao
biomédica. De fato, a utilizacdo de implantes poliméricos, por exemplo, na drea da ortopedia,
como fixadores de fraturas na forma de pinos e placas sé € possivel se o material apresentar
caracteristicas como dureza e alto médulo de Young, o que torna necessario que o polimero tenha

alta massa molar, da ordem de algumas centenas de milhares de g/mol (Manninen, 1993).

Dessa forma, o material obtido pelo processo de policondensa¢do do dcido latico recebe a
classificacdo de fragil e conseqiientemente imprdprio para a maioria das aplicagdes, em especial

no campo da ortopedia (Drumright ef al., 2000 Lunt 1998, Bendix, 1998).

A Figura-2.5 ilustra a reac¢do de policondensagao do acido lético.

CHy CHs A CHs
||4[—u—{'||—h'-1;{1|| + ||{—(:-—('||—h'-1§(:-|| _— ||{—u—('||—ﬁl'-1ﬁu|| + H0
0 0 0

Figura-2.5: Representacdo da equagdo de policondensacdo do &cido latico formando PLA de

baixa massa molar.
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2.4.2 Polimerizacdo por abertura do anel diéster ciclico do dcido ldtico (lactide)

O caminho mais comum para se obter poli (4cido latico) de alta massa molar é por meio da
polimerizacdo por abertura do anel do dimero ciclico do 4cido lético, lactide (Jacobsen et al.

1999, Kricheldorf et al. 1995 e Kricheldorf et al., 2000).

Durante a polimerizacdo por abertura do anel de lactide, cada molécula de lactide € aberta
formando um dimero do 4cido ldtico, que se ligard a outro e assim sucessivamente,
proporcionando o crescimento da cadeia do polimero, como mostra a Figura 2.6 (Granger et al.,

1983).

H H H
i, e = 0—c—G0—C—GE
£ o |_ i
o, O CH, O CH,|
s

Figure-2.6: Representacdo da abertura do anel do dimero ciclico do acido latico. (Chabot et al.,

1983).

O polimero formado é chamado de acordo com o isomerismo correspondente a seu dimero
ciclico, dessa forma, poli (D-lactide) € formado a partir do mondmero D-lactide; poli (L-lactide)
a partir do monomero L-lactide; poli (D, lactide) a partir do mondmero D,L lactide. As duas
formas mais comuns de poli (lactide) sdo as seguintes: poli (L-lactide), de sigla PLLA e poli (D,L

lactide) de sigla PDLLA (Zhang et al., 1994).

A polimeriza¢do por meio da abertura do anel do dimero ciclico do 4cido latico pode ser
executada de diversas formas: em massa (ou seja, na auséncia de solvente), em solu¢do, emulsdo

ou dispersao (Sosnowski et al., 1996).
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Um iniciador ou catalisador € necessario para dar inicio ao processo de polimerizagdo e,
dependendo do tipo empregado, o processo estard de acordo com um dos trés mecanismos
propostos na literatura: polimerizacao anionica, polimerizag¢ao catidnica e polimerizacdo por meio
do mecanismo de insercdo. No trabalho em questdo, a rota de sintese para a obtencdo do
copolimero PLDLA ¢é a que parte da abertura dos dimeros ciclicos do 4cido latico em massa,
sendo o mecanismo de inser¢do o mais compativel com essa rota empregada (Kricheldorf, 2001;

Lofgren et al., 1995 e Mecerreye et al., 1999).

Uma grande variedade de compostos, principalmente 6xidos e sais metdlicos, tem sido
investigadas para serem empregadas como catalisadores. Entretanto para a producao de polimeros
com finalidades médicas, somente dois sais de estanho t€m sido empregados: Cloreto de estanho
II, e 2-etilhexanoate de estanho II, mais conhecido como Sn (Oct),, cuja férmula estrutural se

encontra na Figura 2.7:

\‘ S ’,r"
n
A

O ‘0

Figura-2.7: Tlustracdo da estrutura do Sn (Oct),

Ambos sais de estanho t€m sua aprovacdo pelo FDA para serem usados como aditivos

alimentares, mas o maior destaque vem sendo dado ao Sn(Oct),, devido a trés fatores principais:

*Alta eficiéncia do catalisador, o que permite quase uma conversdao completa da relacdo
monomero/catalisador, podendo apresentar uma razio da ordem 10%1 (Nijenhuis &

Grijpma,1992 e Drumright et al., 2000).

*Baixo risco de racemiza¢do quando se emprega o Sn(Oct),, sendo possivel obter poli (L-
lactide) com uma pureza Optica de até 99%, quando a sintese € realizada em temperaturas de até

150°C, por poucas horas (Kricheldorf, ef a.,1995).
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*Além destes fatores, o Sn (Oct),, como ja mencionado anteriormente, ¢ empregado como
aditivo alimentar em vdrios paises , o que significa que sua toxicidade é extremamente baixa,

quando comparado a outros sais de metal pesado (Kricheldorf et al., 1995).

A polimerizagdo € uma reacao de equilibrio. O esquema é dado na Figura 2.8:

O
YJ\ Sni0cy: A /L J_ G\]\
0 - HO” N D\I) G’J\r( OH
G‘\l"’"L‘h tﬁpn]imeﬂzan;an 0 l : ]n .
0
Lactide Poli(4cido lactico) de alta massa molar

Figura-2.8: Representacdo da reacdo de polimerizacdo do poli (4cido latico), a partir do diéster

ciclico do acido latico (lactide).

A busca por elevados valores de massa molar estd baseada no fato de que este € um dos
parametros que tem influéncia direta na qualidade dos dispositivos poliméricos produzidos, no
sentido de que valores maiores de massa molar produzirdo dispositivos com melhores

propriedades mecanicas (Gogolewski et al., 2000).

E justamente pelo trabalho em questdo visar a obtencdo de polimero de alta massa molar,
que esta foi a rota de polimerizacdo escolhida (abertura de anéis do dimero ciclico do &cido

latico).

2.5 Propriedades dos PLA:
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A seguir estdo dispostas as caracteristicas inerentes aos homopolimeros Poli (L-dcido
l4tico) e poli (D L &cido lético) e ao copolimero poli (L-co-DL dacido latico). E importante
ressaltar que ndo existe diferenga entre as estruturas do poli (4cido lactico) e poli (lactide), dessa
forma a partir de agora a terminologia empregada para se referir ao polimero serd a compativel
com nosso idioma, portanto, poli (dcido latico), apesar do mondmero de partida deste trabalho se

tratar do diéster ciclico do acido latico.

2.5.1 Poli (L-dcido ldtico)-PLLA

O poli (L-4cido latico), PLLA, é um polimero altamente cristalino que apresenta
caracteristicas como: ponto de fusdo 174-184 °C e T, de 57 -58°C, valores esperados quando a
massa molar do polimero € maior do que 100.000 g/mol( Vert et al, 1994; Tormala 1998). Os
valores tanto de temperatura de fusdo como de temperatura de transicao vitrea se encontram entre

os mais elevados da classe dos poliésteres alifaticos (Super et al., 1994).

Geralmente, um polimero que apresenta um valor de temperatura de fusdo mais elevado é
menos susceptivel a biodegrada¢do comparado a um polimero da mesma classe que apresenta
temperatura de fusdo inferior (Tokiwa & Suzuki, 1981). A estrutura isotdtica do PLLA torna-o
bastante cristalino, tendo como uma das conseqiiéncias uma menor taxa de absor¢do do implante
(Bendix, 1998). Por outro lado, os polimeros semicristalinos t€ém maior forca e dureza
comparadas aos polimeros amorfos e, portanto, sdo geralmente preferidos em aplicagdes que

estdo sujeitas a maiores cargas (Farrar, 2005 Leiggner et al., 2006).

Hé4 décadas sdo reportados resultados favordveis e promissores sobre as propriedades
mecanicas do polimero, como boa resisténcia a tracdo e forca de retencdo (Vert et al, 1995).
Apesar de inimeros estudos atestarem também para a excelente biocompatibilidade do polimero
(Nelson et al., 1977, Hollinger, 1983, Cai et al., 1996 Matsusue et al., 1995), pesquisas recentes
(Walton & Cotton, 2007) tém colocado em cheque o longo tempo de degradacdo requerido pelo

material, ja que fragmentos do PLLA podem ser encontrados em pacientes, mesmo apos
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transcorrido um periodo de 5 anos da data do implante, gerando nesse periodo fragmentos

altamente cristalinos , que podem provocar reagdes.

Alguns estudos t€m reportado uma conexao entre essa elevada cristalinidade e longo tempo
de degradacao com um aumento na incidéncia de reacdes adversas nos tecidos circunjacentes ao

local do implante (Cordewener et al., 1996; Bostman et al., 1990, Bergsma et al, 1993).

2.5.2 Poli (DL-dcido ldctico)-PDLA:

O poli (D L-4cido lactico) é um polimero completamente amorfo, ja que exibe uma
distribuicao ao acaso das formas isoméricas L e D em sua estrutura, o que impede que haja um

rearranjo de forma a gerar uma estrutura ordenada (cristalina) (Middleton & Tipton, 2000).

Dessa forma o polimero apresenta somente temperatura de transicdo vitrea (Ty), que se
encontra na faixa 55-60 °C. Esse material apresenta valores inferiores ao PLLA nas propriedades
mecanicas, tal como, tensdao e modulo de elasticidade. O tempo de degradagdo requerido pelo poli
(D, L-4cido léatico) também € muito inferior aquele requerido ao PLLA, sendo degradado em
média de 12 a 16 meses, tornando-o mais adequado em aplicacdes que envolvam liberacdao

controlada de farmacos (Tormala et al., 1998).

Nesse contexto, pode-se verificar, de maneira bastante clara, que o homopolimero poli (L-
acido latico), apesar das boas propriedades mecanicas iniciais que apresenta, uma taxa de
degradacdo bastante lenta, muito além daquela requerida pelo osso ou tecido lesionado para sua
recuperacdo. J4 o homopolimero poli (D, L -lactide) apresenta uma taxa de degradacdo mais
rapida do que a do PLLA, mas propriedades mecanicas inferiores a este, o que também age como

um limitador das suas aplicacdes no campo dos biomateriais.
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Dessa forma, uma maneira de se contornar os pontos negativos que cada homopolimero
apresenta € por meio da copolimerizacao do diéster ciclico do L-4cido l4tico com o diéster ciclico

do D,L 4acido latico.

Assim a combinagdo dos mondmeros L ao D, L 4cido latico gera um copolimero, poli (L-
co-DL 4cido lético), de caracteristicas muito interessantes, que sdo inerentes a cada mondmero

utilizado (Amano et al., 2004).

Dessa forma se verifica ainda satisfatéria propriedade mecanica no copolimero, o que €
uma qualidade que a presenca do mondmero proveniente do diéster ciclico L 4cido latico confere
ao copolimero, bem como uma maior taxa de degradacdo, que estd associada a presenga do
mondmero correspondente ao diéster ciclico D,L. (amorfo) na cadeia polimérica, o que torna

maior o leque de aplicagdes do material (Claes et al., 1996 e Leiggener et al, 1998).

2.5.3 Poli (L-co-D, L dcido ldtico), PLDLA.

O copolimero poli (L-co-D,L &cido latico), sintetizado neste trabalho foi obtido com
uma proporcao 70:30 dos mondmeros, respectivamente. A escolha dessa propor¢do foi baseada

no vasto espectro de aplicacdes que esse material tem comercialmente, em aplicagdes como:

® Reparos 6sseos na regido craniomaxilofacial devido a traumas sofrido ou mesmo a
presenca de alguma sindrome, por meio da estabilizagdo dos ossos da mandibula em conjunto
com a fixacdo maxilomandibular (Landes et al., 2003);

¢ Fraturas na regido abaixo dos olhos Punja et al., 2006);

¢ Cirurgias que envolvam reparos na regido craniofacial em pediatria, entre outras (Cohen

et al., 2001);
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Além disso, € importante mencionar que a alta resisténcia mecanica inicial do
dispositivo é fundamental, j4 que o implante necessita resistir ao stress mecanico que ha durante
o procedimento cirdrgico, bem como suportar o carregamento externo e fisiolégico durante os
estdgios iniciais do processo de cura, enquanto o tecido Osseo estd em fase de recuperacdo
(Tormala et al., 1998). Dessa forma, a percentagem maior do monomero L-lactide na cadeia do
polimero (70% em massa) visa atender esse requisito fundamental para o sucesso do dispositivo,

enquanto que a percentagem do DL lactide torna a taxa de degradacao maior.

A composi¢do do copolimero rege a intensidade de cristalinidade do material. De maneira
geral, a insercdo de unidades DL lactide na cadeia do polimero resulta em uma diminuicdo
dréstica da cristalinidade, podendo se obter copolimeros completamente amorfos, dependendo da
relacdo empregada dos estereoisdmeros L/DL. Segundo Bendix, (1998) copolimeros de poli (L-

co-DL-4cido latico) serdo amorfos se a quantidade do estereoisomero L for menor que 90 %.

O copolimero poli (L-co-DL-4cido latico) na propor¢do 70:30 se mostra, portanto,
completamente amorfo, apresentando como conseqiiéncia dessa auséncia de cristalinidade, uma
biocompatibilidade maior do que a apresentada pelo PLLA, além de apresentar uma excelente

processabilidade. (Bendix, 1998).

As unidades DL-4cido latico na seqiiéncia da cadeia do copolimero impedem a cristalizagao
da parte L-4cido l4tico, a0 mesmo tempo em que a for¢a do material é mantida durante o periodo

necessario para a recuperagao do osso (Moser et al, 2005).

A taxa de degradacdo do copolimero é intermedidria entre o poli (L-dcido latico) e o poli
(DL- 4cido latico), se mostrando assim muito interessante para a maior parte das aplicacdes

(Alexander et al., 2002 e Hu et al., 2000)

O copolimero é degradado completamente entre 18-36 meses. As propriedades mecanicas
do copolimero decaem da seguinte forma: o material consegue manter 70% de sua resisténcia por
9 meses e 50% apds 12 meses, sendo completamente eliminado entre 24- 36 meses (Steven et al.,

2004).
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2.6 Processamento de polimeros

O processamento do polimero determina a estrutura e o design do dispositivo e influéncia

de maneira intensa na massa molar do material (Rothen et al., 1999).

O efeito que os varios tipos de processamentos comumente usados, como processamento
por extrusdo, moldagem por injecio e moldagem por compressdo causa nos polimeros, estd

relacionada a queda de massa molar desses materiais (Gogolewski et al., 1993).

Weiler (1996) e colaboradores estimaram, com base em seus estudos, que o efeito do
processamento, na familia dos poli (dcido laticos), resulta em média em uma queda de 40 % do
valor de massa molar anterior ao processo de moldagem para esses tipos de polimeros. Esses

resultados também estdo de acordo com o verificado neste trabalho, como sera visto adiante.

Neste trabalho, o processo de moldagem utilizado para a obtencdo dos dispositivos foi o da
injecdo. Esse tipo de moldagem se destaca muito por suas caracteristicas como: ciclos de
producdo curtos, inducdo de excelentes superficies dos manufaturados, além de possibilitar a

moldagem das mais variadas formas de produtos. (Fung et al., 2003).

A temperatura de processamento € um fator fundamental no €xito do processo de obtengdo
dos dispositivos, em especial pelo fato dos polimeros biodegraddveis, serem, na maior parte das

vezes, sintetizados por meio de polimerizacdo por abertura de anéis de seus mondmeros.

Neste tipo de polimerizacdo (abertura de anéis ciclicos) existe um equilibrio
termodindmico tanto no sentido da polimeriza¢do como também no sentido da reacdo inversa, ou
seja, da formacdo do mondmero, sendo que o emprego de temperaturas elevadas, durante o
processamento do material, poderia deslocar o equilibrio da rea¢do no sentido de formacao do
mondmero (Hyon et al,1997). Esse deslocamento causaria uma queda muito acentuada de massa

molar no dispositivo, o que por sua vez comprometeria as suas propriedades mecanicas.
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A temperatura, entretanto, nao é o Unico parametro responsavel por afetar a qualidade do
produto final, durante seu processamento. Além dela, podem ser citados os seguintes fatores:
velocidade e tempo de injecdo, pressao usada no processo, tempo de preenchimento do molde e a

propria geometria do molde, entre outros (Fung et al., 2003).

Além disso, uma quantidade excessiva de mondmero no polimero sintetizado também
pode agir como um plastificante, mudando assim as propriedades mecanicas do dispositivo, além
de catalisar a hidrélise do material (Middleton et al, 1998). Portanto, esses materiais devem ser

processados na menor temperatura possivel.

2.7 Estudo da degradacao in vitro

A possibilidade de um material usado como uma prétese degradar no ambiente em que se
encontra, apos ter cumprido sua fungdo, representa, sem divida uma imensa vantagem frente as

préteses permanentes.

Os polimeros bioreabsorviveis apresentam, como jid mencionado anteriormente, essa
possibilidade, ja que em ambiente aquoso os poliésteres da familia dos poli (e<- hidroxi 4cidos),
como o0s poli (dcido laticos) degradam hidroliticamente (Li ef al., 1990) podendo ser esta
degradacdo homogénea (ocorrendo em toda a superficie do dispositivo polimérico) ou em bulk
(ocorrendo no interior do dispositivo), (Hakkarainen, 2002), dependendo do tamanho do
dispositivo polimérico, de sua taxa de degradacao e a facilidade das moléculas de &4gua

penetrarem pelo polimero (Von Burkersroda et al., 2002).

De maneira geral, o que interfere na taxa de degradacdo de homo e copolimeros da familia
dos poli (e<- hidroxi &acidos), tanto em relacdo a degradagdo in vitro como a in vivo, sdo oS
seguintes fatores: estrutura quimica e composi¢cdo do polimero, massa molar, presenca de
oligdbmeros, mondmeros ou catalisador advindos do processo de sintese do material, tamanho e
forma do dispositivo a ser implantado, morfologia do material (amorfo ou cristalino) e local do

implante (Chu & Browning 1988, Li et al., 1990a-1990b, Therin et al., 1992).
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O processo de hidrolise se da pela quebra das ligacdes ésteres da cadeia do polimero pelas
moléculas de dgua, formando cadeias menores com terminacdes dcidas, como representado na

Figura 2.9:

CH H £H,
g" £H, g £, "
£ p
+
HO ) D/“ \) — o X O/Y OH HO
0 CH, "n EJH pul g CH, ™
)

0
H-—g
\
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polimero com alta massa molar politnero com batza massa molar

Figura-2.9: Tlustra¢do do processo de quebra das cadeias do copolimero.

A taxa de degradacdo €, antes de tudo, funcdo da entrada de dgua nas cadeias do polimero.
Conseqiientemente diferencas na acessibilidade das moléculas de dgua nas ligacdes ésteres dessas
cadeias, justificam a ocorréncia de diferentes taxas de degradacdo nos polimeros como, por
exemplo, PLA e seus copolimeros, PGA, PLGA (Griffith, 2000). Os fatores capazes de
influenciar a taxa de degradacdo de um polimero sdo: massa molar, cristalinidade, temperatura de

transi¢do vitrea, dimensdes do dispositivo e local de implante (Gopferich, 1996).

Esses parametros anteriormente citados afetam a taxa de degradacdo da seguinte forma: a
influéncia que a massa molar tem sobre a taxa de degradacio € no sentido de que, quanto maior a
massa molar do polimero, menor sua taxa de degradacdo. Ja para o pH do local do implante,
estudos demonstram que para os poliésteres alifaticos como PLA as terminacgdes 4cidas dos
oligdmeros formados, em decorréncia do processo de hidrélise, aceleram a taxa de degradacao do
polimero, sendo o processo de degradagdo, para este tipo de material, melhor descrito como do

tipo reagdo-difusao (Grizzi, 1995).

Nesse tipo de mecanismo, inicialmente a dgua penetra a cadeia do polimero quebrando as
ligacdes ésteres e formando os oligbmeros. A seguir, os oligdbmeros proximos a superficie podem
difundir através dela e serem solubilizados no meio, enquanto que aqueles oligdmeros localizados
mais no centro do dispositivo polimérico, sdo mantidos ali causando acidez no local e
autocatalisando a hidrdlise éster. O estudo de Li er al (1990b) vem consolidar esse tipo de

mecanismo, ja que por meio dele foi verificado que dispositivos maiores de PLA ou PLGA tém
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uma degradacdo mais acentuada em seu interior em relacdo a superficie, gerando, portanto, uma

degradacdo heterogénea.

O grau de cristalinidade e a temperatura de transicdo vitrea de um material também
influenciam na entrada de 4dgua nas cadeias do polimero, conseqiientemente na sua taxa de
degradacdo. Para a degradacdo hidrolitica de poliésteres semicristalinos verificam-se dois estagios
(Chu, 1981), sendo que no primeiro deles a dgua penetra as regides amorfas do material, ja que
essas sdo as dreas com maior mobilidade das cadeias poliméricas, portanto, mais propensas a
entrada de dgua, comparada as regides cristalinas. Quando estdo acima da T, do material essas
regides amorfas tém sua taxa de degradacdo aumentada, e quando a maior parte das regides
amorfas tiverem sido degradadas, inicia-se a degradacdo das regides cristalinas, que vem a ser o

segundo estagio do processo.

Dessa forma, entende-se o porqué da mais lenta taxa de degradacdo do semicristalino poli
(L-4cido latico), comparado ao polimero amorfo poli (DL-4cido l4tico). No caso dos copolimeros,
quanto maior a fracdo do amorfo (DL 4cido latico) no poli (L-4acido latico) maior serd a taxa de
degradacdo do material, o que nos permite ter um controle dessa taxa, por meio de uma simples

relacdo fraciondria entre esses mondmeros.

A massa molar do implante é o primeiro pardmetro a ser afetado com o inicio do processo
de degradacdo o que acarreta, conseqiientemente, em uma diminui¢do das propriedades
mecanicas do dispositivo (Peitrzak et al, 1997). Em um segundo estigio do processo de
degradacdo, além da queda na massa molar do polimero e propriedades mecanicas, verifica-se
também o inicio da perda de massa do material, o que ocorre a partir do momento em que a
degradacdo interna avanga a tal ponto que os oligdmeros atravessam a superficie do polimero e
sdo dissolvidos no meio em que se encontram (Li ef al., 1990) Nesse estdgio, a massa molar dos

polimeros sdo menores que 15000 g/mol.

Por ultimo, esses oligdmeros sdo transformados em monomeros de dcido latico, que sao

metabolizados pelo organismo convertendo-se a CO, e H,O, que sdo expelidos pelo corpo via
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respiragdo ou mesmo via urina (Bostman & Pihlajaméki 2000, Middleton & Tipton 2000) Dessa

forma, o processo de absor¢do do material pelo organismo foi completado.

A Figura 2.10 é uma ilustragdo do processo de degradagdo via hidrélise, de um dispositivo

bioreabsorvivel de poli(L-co DL 4cido latico).

J M oL ~bL+ DL~ L-| "ERESY % |10 Ho co
DL~ |+ DL~ [ f=co, uo

Figura 2.10: Ilustracdo do processo de biodegradacgdo.

A Figura-2.11 relaciona os processos que ocorrem simultaneamente: perda de propriedade

mecanica do material e transferéncia de carga para o 0sso.

Propriedades

MECANLCRs

Material

Tempo

Figura 2.11: Ilustragdo do comportamento tipico do material bioreabsorvivel -diminuicdo de

propriedade mecénica e transferéncia de carga para o 0sso em recuperacao.

Existe, portanto, uma transferéncia gradual de carga do implante para o osso lesionado

enquanto ocorre a degradacdo do material, sendo que a perda de suas propriedades mecanicas,
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coincide com a taxa de recuperacdo do osso. Dessa forma, ocorre um fortalecimento do local em

que o implante se encontrava, o que € mais um diferencial se comparado aos implantes metélicos.

: 1 . . .. ,
Um estudo realizado com PLLA contendo "*C demonstrou que baixissima radioatividade é
encontrada na urina ou nas fezes, durante a degradacido do implante, indicando assim que a maior

parte dos produtos de degradacio € liberado por meio da respiragdo (Pathiraja, 2003).

Se a taxa de produtos da degradac¢do do implante produzir mais fragmentos do que o tecido
for capaz de tolerar, podem ser verificadas reagdes adversas nos tecidos, sendo que implantes
localizados em regides de baixa vasculariza¢do ou baixa atividade metabdlica sdo mais propensos

a ocasionar esse tipo de reacoes.

Na maior parte dos casos, os sintomas de reacdes nos tecidos passam desapercebidos, mas
em alguns pacientes surge manifestacao clinicamente inflamatéria de reagdes a corpo estranho.
As manifestacdes clinicas ocorrem em vérios niveis, sendo que o acimulo de fluidos na regido do
implante ¢ um dos fatores prejudiciais ao tecido. Em adultos essas reacdes parecem ser
independentes da idade do paciente. Em muitos estudos clinicos sdo relatados que a incidéncia de
reacOes inflamatdrias € pequena e insuficiente para causar efeitos em longo prazo (Ambrose &

Clanton 2004).

Essas reagdes se vierem a ocorrer com os materiais bioreabsorviveis, tipicamente se
manifestardo em estdgios avangados da data do implante (6 a 12 meses pds-operatorio).

E importante que ndo se confunda reacdes nos tecidos com a resposta fisiolégica normal
dada pelo organismo a qualquer material implantado ou cirurgia. Todas formas de implante
envolvem algum grau de dano ao tecido, que induz a uma cicatrizagdo. Isto consiste de dois
componentes essenciais: inflamacgdo e processo de recuperacdo. No caso do implante sua natureza
estranha ao organismo tende a induzir uma inflamacdo cronica caracterizada por reagdes com
granulomas. J4 uma infeccdo aguda pode ser notada se surgirem infec¢do por bactéria

(Kirkpatrick et al. 2002).
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A taxa de infeccdo por bactéria, logo apés o implante ter sido feito, ndo € intrinseca ao
material implantado, e parece ser a mesma tanto para 0os metais como para Os materiais
bioreabsorviveis, o que diferencia esses materiais, quanto ao parametro de reacdes adversas, é a

médio e longo prazo (Sinisaari, 2004).

No caso especifico dos implantes bioreabsorviveis provenientes da familia dos poli (e<-
hidroxi 4cidos), os estudos demonstram que a maior parte das reacdes adversas (inflamatdrias)
ocorrem quando o material degrada muito rapidamente, como € o caso dos implantes constituidos
a partir do poli (4cido glic6lico), ou PGA. Para esse material, varios estudos clinicos demonstram
a incidéncia de tais reacdes, sendo que a porcentagem varia de 2-46,7 % (Bostman & Pihlajamiki
2000). O responsavel por isso € a natureza altamente hidrofilica do PGA, que promove uma
degradacdo mais acentuada do que os implantes com natureza mais hidrofébica , como € o caso

do PLLA.

Dessa forma, o acimulo de produtos de degradacdo do PGA ¢ elevado no tecido que
circunda o implante, levando ao aparecimento de um nimero maior de reacdes adversas, ja que a
taxa de producdo desses fragmentos excede a capacidade do tecido de processa-los (Bostman &
Pihajamaki 2000). Por outro lado, materiais muito hidrofébicos, como o PLLA, levam muito
tempo para degradarem, o que resulta em danos também para o tecido, ja que ocorre a formagao

de fragmentos com cristalinidade muito elevada no decorrer desse longo processo de degradacao.

Assim, a copolimerizacdo, ou mesmo a obtencdo de blendas é um recurso a mais para
minimizar tais situacdes. O material em estudo, poli (L-co-DL 4cido latico), se mostra menos
hidrofilico que o PGA e menos hidrofébico que o PLLA, o que torna seu tempo de degradacio, e,
portanto, suas reacdes teciduais menos intensas do que os homopolimeros discutidos
anteriormente. Além disso, existe o sinergismo do mondmero ciclico do L 4cido lético (L lactide)

com o mondmero ciclico do DL 4cido latico (DL lactide) ja que:
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L Lactide:
* fornece for¢a ao implante;

* Hidrofébico-degrada lentamente

DL lactide:
* auséncia de cristalinidade;

* fornece maior flexibilidade ao material
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2.8 Informacoes sobre fraturas no osso e reparos com dispositivos bioreabsorviveis.

Os defeitos 0sseos podem ocorrer devido a uma anormalidade congénita, trauma ou doenga
(Seal et al., 2001). O tecido 6sseo € continuamente reposto e remodelado de acordo com a tensao

aplicada pelos osteoblastos e osteoclastos, sendo capaz de se auto-reparar apds ferimentos.

Uma fratura significa que existe um osso quebrado, e de maneira geral as causas mais
comuns de fraturas envolvem acidentes automobilisticos, quedas e choques entre jogadores. No
caso das fraturas na regido da cabeca e da face, se o tratamento ndo for adequado, pode resultar
em deformidades permanentes ao paciente. O local fraturado precisa ser mantido na posicdo
correta enquanto 0 0sso se recupera e para isso s@o utilizados dispositivos na forma de placas e
parafusos feitos de material metdlico ou polimeros bioreabsorviveis, como por exemplo, PLDLA

o material deste trabalho.

Dentre as fraturas na regido craniana, as que mais ocorrem sao as fraturas nasais, as fraturas
na regido abaixo dos olhos e as fraturas de maxilar. A Figura 2.12 ilustra alguns exemplos de
fraturas que podem ser corrigidas por meio de dispositivos bioreabsorviveis, entre esses 0

PLDLA.
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(a)
(b)
Fratura da maxila e mandibula

Fratura na regido do osso zigomético

-

\ : |

:

(c)
Reparos na regido cranial
Figura 2.12: Exemplos de alguns tipos de fratura que podem ocorrer na regido cranial: (a) Fratura

na regido do osso zigomatico, (b) Fratura da maxila e mandibula e (¢) Reparos na regido cranial.
A utilizacdo dessas miniplacas e parafusos, como os empregado na Figura 2.12, ocorre de

maneira rotineira em vdarios centros de tratamento envolvendo a regido craniofacial, e esse uso

tem se tornado preferido as miniplacas metdlicas, especialmente no caso dos pacientes serem
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criangas, ja que para esse tipo de paciente o cranio ainda este em fase de crescimento, € o

dispositivo metélico pode interferir nesse processo.

O copolimero poli (L-co D, L 4cido litico) se mostra clinicamente adequado na
consolidagdo 6ssea envolvendo pequenas fraturas, por apresentar a for¢a necessdria para a fixacao
da fratura e um tempo de degradacdo compativel com sua recuperacdo, tendo como base o
conceito de que diferentes aplicacdes clinicas requerem diferentes perfis de for¢a e tempo de

degradacao.

Serdo listados a seguir alguns tipos de dispositivos comerciais disponiveis no mercado

internacional (denominagdo MacroPore Biosurgery), bem como suas aplicagdes:

MacroPore Fixation ( FX™) System: E usado tanto em aplicacdes na pediatria, como em adultos,
sendo principalmente indicado para traumas, procedimentos de reconstru¢do e intervengdes

cirtirgicas na regido craniomaxilofacial e em aplica¢des neurocirurgicas.

Na Figura 2.13 estdo dispostos os dispositivos usados na regido neuro cranial:

Figura 2.13: Tipos de placas em vérios formatos usadas na regido cranial.
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MacroPore Protective Sheetes: Consistem de folhas protetoras para a regido cranial, sendo que

podem ser confeccionadas numa grande variedade de tamanhos e diferentes configuracdes. A

Figura 2.14 ilustra esse modelo de protecao.

Figura 2.14: Tlustracao de um tipo possivel de dispositivo de protegao.

No caso de cirurgias em que os implantes necessitam ser moldados a face do paciente,
durante o procedimento cirdrgico, a utilizacdo do copolimero PLDLA apresenta a vantagem de
poder, com um simples aquecimento num banho termostatizado (por volta de 58°C) se tornar
maledvel por alguns segundos, permitindo um ajuste mais preciso desse implante ao cranio. A

Figura 2.15 mostra esse procedimento sendo realizado.
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Figura 2.15: Tlustracdo da insercdo do dispositivo PLDLA em &4gua quente tornando-o
temporariamente maleavel para contornar de maneira mais eficaz o modelo do cranio (Punja et

al., 2006).

MacroPore Mandibular Fracture Fixation ( MX™) Dispositivo bioreabsorvivel usado na

fixacdo de fratura mandibular. A sua utilizagdo é em conjunto com placas e parafusos, os quais
sdo fixados por meio de um método duplo de chapeamento através das linhas de fratura, na qual
uma placa € fixada ao longo da camada superior e a outra ao longo da inferior. A Figura 2.16

ilustra esses dispositivos:

(@) (b)

Figura 2.16: Ilustragc@o dos dispositivos usados na fixacdo de fratura mandibular.

MacroPore Distraction _Fixation ( DX™) System:  Dispositivo empregado para alongar

gradualmente, milimetro por milimetros a face de pacientes que sofrem de problemas como
Sindrome craniosindstose, microsomia hemifacial, entre outras doencgas. A Figura 2.17 mostra o

local onde o dispositivo € alojado na face do paciente.
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Figura 2.17: Ilustracdo do local de implantac¢do do dispositivo bioreabsorvivel.

A gama de possibilidades de obtencdo de dispositivos das mais variadas geometrias de
PLDLA ¢, como pdde ser verificado anteriormente, muito grande, devido a excelente
processabilidade que este material apresenta. Por meio destes poucos exemplos mostrados, pode-
se avaliar a importancia deste tipo de material na recuperacdo do osso e as vantagens de sua

utilizacdo frente aos dispositivos metalicos.

As evidéncias da vantagem de utilizacdo destes dispositivos sdo nitidas, no entanto, o que
inviabiliza a utiliza¢do desses produtos por um niimero maior de pessoas, é exclusivamente o
fato da ndo disponibilidade desses polimeros no mercado brasileiro, tornando seu uso restrito a
populacdo de média e alta renda, mostrando a necessidade imediata de desenvolvimento de

novas sinteses no Brasil a fim de atender a necessidade da populag¢do menos favorecida.
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Capitulo 3

Materiais e Métodos

O presente capitulo apresenta a metodologia de polimerizagdo e caracterizagdo do
copolimero poli (L-co-D, L 4cido lético), (PLDLA) na relagdo 70:30, a obteng¢do de seus
dispositivos na forma de placas e parafusos, pelo processo de injecio e por ultimo o
acompanhamento da degradabilidade desses dispositivos através do estudo in vitro simulando as
condicdes corporeas. Paralelamente foram desenvolvidos estudos in vivo das placas e parafusos

para verificar a biocompatibilidade e resisténcia mecanica dos dispositivos.

3.1 Sintese de PLDLA

Copolimeros de L-dcido latico e D,L acido latico (PLDLA), foram preparados através da
reacdo de polimerizagdo em massa, por abertura de seus diésteres ciclicos: (L-lactide e D,L
lactide), na proporcao de 70: 30, respectivamente. O catalisador utilizado em todas as sinteses foi
Sn (Oct),, e a relacdo molar mondmero/catalisador se manteve na faixa de S000-7000, como pode
ser verificado na Tabela-4.1. As massas dos mondmeros e do catalisador foram adicionadas a
uma ampola de vidro, a qual foi selada sob vdcuo e imersa em um banho de 6leo a 130°C por 72

horas.

Decorrido esse tempo o copolimero foi dissolvido em cloroférmio, CHCI; (Merck) e

precipitado em metanol, CH;OH (Merck). O material obtido foi seco inicialmente num
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dessecador e em seguida numa estufa a vacuo, por 8 horas numa temperatura de 45 °C. Foram
realizadas um total de 17 sinteses no decorrer deste trabalho. A Figura 3.1 ilustra o esquema

empregado na sintese:

Figura 3.1: Ilustracdo da aparelhagem usada na sintese, onde (a) se refere a ampola de vidro, (b)

ao béquer contendo o 6leo mineral a 130 °C e (¢) ao aquecedor e agitador.
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3.2 Caracterizacao do copolimero:

3.2.1 Cromatografia de Permeagdo em gel (GPC):

As massas molares numérica média (M,), em massica (My) e o indice de polidispersao
(IP) foram obtidos em um cromatégrafo de permeacdo em gel (GPC) da marca CLWA-I1, a
temperatura de 25°C, utilizando-se (tetraidrofurano), (THF), como fase mdvel, numa
concentracao de 10mg/mL. As colunas utilizadas foram as de poliestireno de 10410* ¢ 10° nm e

detector de indice de refracio Waters 410.

3.2.2 Ressondncia magnética (RMN de H' e CP):

Os espectros de RMN foram obtidos em um espectrofotdmetro da marca GEMINI 300BB
operando a 75 MHz para RMN"C e 300 MHz para RMN'H. Foram utilizados tubos de vidro
Smm de didmetro e cloroférmio deuterado como solvente, a temperatura ambiente, numa

concentracao de 10 % em massa tanto para o RMN de préton quanto para o de carbono treze.

3.2.3 Analise de infravermelho (FTIR):

Os espectros de infravermelho foram obtidos na regido de 4000 a 650 cm™, em amostras na

forma de filmes sobre NaCl, em um espectrofotometro BOMEN MB-Séries.

3.2.4 Calorimetria Exploratoria Diferencial (DSC):

Aproximadamente 10 mg do copolimero foram aquecidas de 25 a 200°C a uma taxa de
aquecimento de 10°C/min, mantidas a 200 °C por 5min, resfriadas até -50°C a 30 °C/min,
mantidas a -50 °C por 5 min e a seguir aquecidas novamente até 200 °C a 10°C/min, sob purga de
N,. Essas etapas foram seguidas para todas as amostras em um equipamento TA modelo
MSDC2910.

3.2.5 Anadlise Termogravimétrica (TGA)
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As curvas termogravimétricas foram obtidas com equipamento TA Instruments. Amostras
pesando aproximadamente 10 mg submetidas ao aquecimento na faixa de 25-400°C, a 10°C/min
sob atmosfera de hélio (He). Por meio dessa técnica foi possivel avaliar a estabilidade térmica dos

copolimeros sintetizados.

3.3 Processamento dos dispositivos na forma de placas e parafusos

O copolimero sintetizado, depois de seco a 60 °C foi moldado numa injetora injetora Boy,
modelo 22A A partir dos dados obtidos na caracterizagdo térmica foram estipuladas condicdes
para o processamento do polimero na forma de placas contendo furos de 1 mm de didmetro para
introducdo dos parafusos. As temperaturas utilizadas no processo de injecao foram as seguintes:
145°C na Zona dianteira; 150°C na zona central-I; 155°C na zona central-II; e 170°C no bico de

injecdo, a pressao de injecdo foide 35 Bar.

3.3.1 Cromatografia de Permeacdao em gel (GPC) para escolha do dispositivo do estudo in
vitro.

As massas molares numérica média (M,), e em mdssica (M,,) e o indice de polidispersao
(IP) foram obtidos em um cromatégrafo de permeacao em gel (GPC) CLWA-1, a temperatura de
25°C, utilizando-se tetraidrofurano (THF) como fase mével, numa concentra¢do de 10mg/mL. As
colunas utilizadas foram as de poliestireno de 10%,10 * e 10° nm e detector de indice de refraco

Waters 410.

3.3.2 Anadlise de Microscopia Eletronica de Varredura (MEV)

Amostras da superficie de fratura das placas, fraturadas em N, liquido, foram coladas em
um suporte metélico e recobertos com ouro, utilizando-se um metalizador de amostras SPUTER
COATER BALTEC SCD 050 com corrente de 40mA por 200s. Em seguida, a placa foi analisada
morfologicamente ao Microscépio Eletronico de Varredura JEOL JXA 840A, utilizando tensdo
de 10 a 20 kv.

3.3.3 Ensaio de flexdo:

A placa foi submetido a ensaios de flexdo pelo método de trés pontas, segundo a norma
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ASTM D 790-95a, em uma MTS TestStar II, utilizando uma célula de carga de 100 kgf (com
fundo de escala de 20kgf), a uma velocidade de 1,2 mm/min. A distincia entre as duas
extremidades era de aproximadamente 20 mm. A tensdo e o mddulo de elasticidade foram
determinados por meio das Equagdes 1 e 2, respectivamente ( ASTM , 2003) para as amostras na

forma de placas:
o =3PLy Equacio 1

2bt’

onde: ¢ € a tensdo (MPa); P é a carga maxima (N); Ly € a distancia entre as pontas (mm) ; b € o
comprimento do dispositivo (mm) e 7 € a sua espessura ( mm).

e=L’m Equacao 2

4bt®
onde: € € o mdédulo de elasticidade (MPa); m (N/mm) € a inclinagdo do gréafico for¢a x
deslocamento.

A Figura 3.2 ilustra o esquema do ensaio aplicado nas placas de PLDLA.

F
N A

e— L= 16,4 mm —»

Figura 3.2: Tlustrac@o do ensaio de flexdo pelo método de 3 pontas.

3.3.4 Estudo citotoxidade
O estudo de totoxicidade do dispositivo obtido a partir do copolimero sintetizado neste

trabalho, foi realizado pela empresa Medlab (Medlab Produtos diagnésticos LTDA) sendo
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utilizadas linhagens celulares do tipo NCTC Clone 929 de tecido conjuntivo de camundongo
(ATCC CCL1). A descricio completa deste ensaio, bem como os resultados da andlise se

encontram no Anexo-1.
3.4 Estudo da degradacao In Vitro da placa de PLDLA

Para o estudo in vitro foram escolhidas placas de PLDLA obtidas pelo processo de inje¢ao,
provenientes da sintese PLDLA-11 (My, = 282700 g/mol), pois representava uma média do valor
de massa molar obtido em todas as sinteses, além de estar dentro da faixa de valores de massa

molar dos dispositivos disponiveis no mercado.

Foram utilizadas 9 placas para cada tempo de estudo, as quais foram imersas em
tubos de vidro contendo solu¢do tampdo de fosfato salina (PBS, pH 7, 4), em um banho

termostatizado a 37,0°C = 0,5, conforme esquema da Figura 3.3.

]

i

Temp, .. =380+05C

PBS
Banho 1
termostatizado o= e -

-—] i

,«*”':_f_:: ) ---—-___ /}(J

dizpositive

Figura 3.3: Desenho ilustrativo do estudo in vitro da degradacgdo das placas.

Ap6s periodos especificos (0, 2, 4, 8, 16, e 30 semanas) as placas foram retiradas, lavadas
em 4gua destilada, secas em estufa a viacuo a 50 °C por 8 h e caracterizadas pelas seguintes
técnicas: Calorimetria exploratéria diferencial (DSC) , Microscopia eletronica de varredura
(MEV), Cromatografia de permeacdo em gel ( GPC), Anélise termogravimétrica (TGA) e Ensaios

de flex@o. A caracterizacdo do tempo O ( zero) € referente ao material apds o processamento.
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3.4.1 Cromatografia de Permeagdo em gel (GPC):

As condicdes para a determinacdo das massas molares numérica média (M,), e ponderal

média (My) e do indice de polidispersao (IP) sdo as mesmas ja descritas anteriormente (sec¢ao

3.3.1).

3.4.2 Calorimetria Exploratéria Diferencial (DSC):

As condi¢des de andlise de DSC sdao as mesmas descritas na seccao 3.24.

3.4.3 Analise Termogravimétrica (TGA)

As curvas termogravimétricas foram obtidas nas mesmas condi¢des descritas na sec¢ao

3.25.

3.4.4 Ensaio de flexdo

As placas foram submetidas a ensaios de flexdo pelo método de trés pontas, conforme a

norma ASTM D 790-95a, segundo o relatado anteriormente (seccao 3.3.3).

3.4.5 Degradacdo visual dos dispositivos

Foi acompanhada a degradacdo visual da placa submetida ao estudo in vitro em tampao

fosfato.

3.4.6 Analise de Microscopia Eletronica de Varredura (MEV)
Foram obtidas micrografias das placas durante o processo de degradagao in vitro, e as

condic¢des de andlise sdo as mesmas ja descritas na sec¢do 3.3.2.
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3.5 Estudo in Vitro e In Vivo do sistema placa parafuso de PLDLA

Neste trabalho foi realizado um estudo in vitro e um estudo in vivo dos dispositivos do
copolimero sintetizado. Tanto o estudo in vitro como o in vivo foram realizados na Faculdade de

Odontologia de Piracicaba, pelo grupo do professor Renato Mazonetto.

II. Estudo in vitro: Estudo da resisténcia dos parafusos de PLDLA apds a inser¢do dos mesmos
na mandibula sintética a base de poliuretano, utilizando como controle parafusos a base de liga de

titanio:

Para a realizacdo deste estudo, foram utilizados, como grupo teste, 60 parafusos
reabsorviveis pldla confeccionados neste trabalho e como grupo controle, foram utilizados 60
parafusos de titnio (engimplan® — rio claro-sp), todos com dimensdes padronizadas de 2mm de
diametro e 12mm de comprimento. o encaixe da cabeca dos parafusos de titanio tinham desenho

quadrado enquanto os parafusos reabsorviveis apresentavam-se com encaixe em forma de cruz.

Como substrato para a aplica¢do dos parafusos, foram utilizadas 20 réplicas de mandibulas
dentadas humanas confeccionadas a base de poliuretano rigido (nacional® — jad-sp), com
padronizacdo de morfologia e densidade. Todas as mandibulas dentadas foram seccionadas na
linha média, entre os incisivos centrais inferiores, com a utilizacdo de serra reciprocante
(stryker®). Metade das hemimandibulas foram fixadas utilizando 3 parafusos PLDLA, e o restante
com 3 parafusos de titdnio (Engimplan® — rio claro-sp), todos com disposi¢do em I invertido. para
a insercdo tanto dos parafusos de titdnio como para os biorreabsorviveis, foram realizadas
perfuracdes utilizando uma broca com diametro de 1.5mm, porém antes da inser¢ido dos parafusos
reabsorviveis foi realizada a preparacao das roscas na perfuragdo, por meio de chave com ponta
ativa com desenho de rosca semelhante ao parafuso.

A seguir as mandibulas foram dispostas num suporte metdlico confeccionado em ago

macigo, para a realizacdo do teste mecanico. (Anexo II)
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Para a realizac@o do teste de carregamento, as réplicas das mandibulas foram divididas em
quatro grupos, sendo expostas em dois pontos diferentes de carregamento (simulando denti¢cdo
incisal e a molar), sendo que em cada ponto de aplicacdo de forca foram avaliados grupo com
parafusos de titanio e grupos onde a fixacdo da mandibula foi realizada com parafusos PLDLA.

Todos os testes foram realizados em méquina de ensaio universal Instron, modelo 4411.

II. Estudo in vivo: Estudo da biocompatibilidade, apds implante de placas e parafusos do
copolimero PLDLA, para fixacao interna da tibia de coelhos:

Foram utilizados como controle dispositivos a base de ligas de titanio (Ti-6Al-4V/Grau V)
(Bucoplan 2.0, Engimplan® Engenharia de Implantes Indiistria ¢ Comércio Ltda., Rio Claro, Sdo
Paulo), todos com dimensdes padronizadas correspondentes ao sistema de fixacdo interna 2.0
(com parafusos de 2mm de didmetro de corpo por 12mm de comprimento e placas

correspondentes ao tamanho dos parafusos).

Para realizacdo deste estudo, foram utilizados 15 coelhos adultos, albinos, de linhagem
Nova Zelandia, fémeas, com idade aproximada de 6 meses e peso variando entre 3,8 e 4,5 Kg.
Durante a realizacdo do estudo, os animais foram mantidos nas instalagdes do Biotério da
Faculdade de Odontologia de Piracicaba — Unicamp, sob as mesmas condi¢cdes ambientais

durante todo o estudo, em gaiolas padronizadas, individuais.

De forma resumida, a preparacdo dos animais para a cirurgia seguiu o seguinte
procedimento: os coelhos receberam uma dose de antibidtico antes da injecao anestésica, que foi
realizada por meio de injecdo intramuscular de uma mistura de drogas (ketamina e xilazina).
Foram realizadas incisdes lineares até a exposicdo da por¢do medial e posterior da tibia. Nesta
foram realizadas duas osteotomias parciais de seccdo transversal, uma em por¢ao proximal e
outra em por¢do distal. Apds a osteotomia ter sido provocada foi aplicado o sistema de fixacdo
por meio de uma placa de 2 furos e 2 parafusos do sistema 2.0 de 12mm de comprimento
(bicortical), sendo posicionado na por¢do proximal o sistema em titanio (controle) e na por¢ao

distal o sistema baseado no copolimero PLDLA.
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As Figuras 3.4 e 3.5 representam a fixacdo da fratura da tibia de coelhos pelos dois sistemas

(PLDLA e o controle —titanio) e a disposi¢do dos materiais em tibias direita e esquerda.

N |
.Cortical

(EI:‘J% 4 ';..f{;l\ﬂedular
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Figura 3.4 Tlustracdo esquemadtica da osteotomia transversal fixada com placa e parafusos (a)

PLDLA e (b) controle a base de titanio.
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Figura 3.5: Tlustragc@o esquematica da disposicao dos materiais em tibias direita e esquerda.

Ap6s a instalacdo dos sistemas de fixacdo o campo foi irrigado com solucdo salina estéril e

a sintese se deu por meio de sutura por planos com fio mononylon 4-0.
Os animais foram divididos aleatoriamente em trés grupos segundo o periodo de sacrificio

para avaliacdo histolégica: Grupo 1 (5 coelhos): sacrificio no 21° dia pés-operatério, Grupo 2 (5

coelhos): sacrificio no 56° dia pds-operatorio e Grupo 3 (5 coelhos): sacrificio no 84° dia pos-
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operatorio. Os sistemas teste e controle foram instalados no mesmo animal, diminuindo a

influéncia da variabilidade individual sobre o estudo.

Processamento do material para Analise Histologica

ApOs as amostras terem sido descalcificadas, as seguintes etapas foram realizadas com o

material:
1. Inclusao em parafina
2. Cortes histolégicos
3. Coloragao das laminas
4. Andlise no microscépio 6tico (NIKON E-800)
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Capitulo 4

Resultados e Discussoes

4.1 Sintese do Copolimero

Segundo a literatura, a rota de sintese para obtencao do poli (dcido-latico), PLLA, de alta
massa molar, parte da abertura do seu dimero ciclico. Da mesma forma, a rota de sintese para se
obter o copolimero poli (L-co-DL acido latico), PLDLA, de alta massa molar segue a mesma rota

partindo dos dimeros: L lactide e D,L lactide.

A importancia da obteng¢do desses materiais com alta massa molar estd associada a
dependéncia desse parametro com as propriedades mecanicas. Segundo Shyamroy (2003), a
massa molar minima necessdria para um polimero biorreabsorvivel ser aplicado como dispositivo
na fixacdo de fratura é de 50000 g/mol. Valores elevados de massa molar (igual ou superior a 10
g/mol) sdo de extrema importancia para aplicagdes de dispositivos como fixadores de fraturas,

pois garantem valores elevados de médulo e tensdao (Harvie, 2000).

A grande vantagem do copolimero PLDLA sobre o PLLA, € o curto tempo de degradacio
que o mesmo apresenta, devido as suas caracteristicas amorfas, tornando-o mais susceptivel a
hidrdlise e, portanto, com uma taxa de degradacdo mais alta, (Andriano ef al., 1994).

Esse tipo de reagdo, através da abertura de monomeros ciclicos, € conhecido pela

abreviacdo ROP (ring-opening polymerization), € ocorre na presenca de um catalisador, sendo o
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octoato de estanho, Sn (Oct),, um dos mais usados. Com esse catalisador, obtém-se polimeros

com alta massa molar e estreitos valores de polidispersao (Ovitt, & Coates, 2000).

A escolha do catalisador nas sinteses de polimeros biorreabsorviveis ¢ um fator
fundamental e uma das vantagens do uso do Sn (Oct), em relacdo aos outros catalisadores € a sua
baixa toxicidade, o que permitiu sua aceitacdo pelo FDA, e seu emprego em inimeros paises na

forma de aditivos alimentares (Yodthong & Molloy, 2004).

O principal problema da polimerizacio por condensacao, relatado anteriormente no capitulo
1, é a obtencdo de polimero com baixa massa molar e remoc¢ao de subprodutos da rea¢do, como,
por exemplo, H,O (Kajsa et al., 2002). Além disso, o emprego do catalisador Sn (Oct), na
polimerizacdo através da abertura dos anéis dos dimeros ciclicos do dcido litico na
polimerizacdo em massa (auséncia de solvente), evita problemas como alta incidéncia de
racemizacao e reagdes de transesterificacao, situacdes comuns quando se emprega outros tipos de
catalisador como os anidnico ou catidonico. O fato do catalisador Sn (Oct), ter uma alta
solubilidade no mondmero fundido, torna preferivel o processo de polimerizagao ser realizado na

auséncia de solvente (Gruber & O’Brien).

Reacdes de transesterificacdo intermoleculares, por exemplo, modificam a seqiiéncia de
copolimeros, impedindo a copolimerizagdo em blocos, enquanto transesterificacdo intramolecular

causam degradacgdo da cadeia polimérica e formacao de oligbmeros ciclicos.

O esquema a seguir, Figura 4.1 ilustra esses tipos de transesterificagdes:
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Figura 4.1: Exemplos de reacdes de transesterificacdes intermoleculares e intramoleculares.

Dependendo do catalisador empregado, a polimerizagdo procede de acordo com trés
mecanismos diferentes: (Johns, 1984) mecanismo catidnico, anidnico e de coordenacdo-inser¢ao
(Mecerreyes et al., 1999). O mecanismo de polimerizacio da maior parte dos compostos
contendo Sn ainda € desconhecido, apesar de inimeros estudos terem sido publicados no sentido
desta elucidacdo. (Kricheldorf et al., 1991; Kohn et al, 1984 e Bassi et a.l, 1990).

O mecanismo mais promissor, dentre os sugeridos, € o do tipo cordenacao-inser¢do, no qual
o catalisador empregado possui uma ligacdo covalente entre um metal e o oxigénio,
comportando-se, como um &cido de Lewis fraco (Kricheldorf, 2001). O primeiro passo do
mecanismo de coordenagdo-inser¢do ocorre quando o oxigénio do mondmero ciclico (lactide)
coordena-se, temporariamente, com o dtomo metdlico do catalisador, aumentando assim a

nucleofilicidade deste, bem como a eletrofilicidade do grupo carbonil do monoémero.

Num segundo passo, a ligacdo acil entre o grupo carbonil e o oxigénio é quebrada e a

cadeia de lactide produzida € inserida na ligacdo metal —oxigénio do catalisador. A
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polimerizacdo continua, enquanto as moléculas adicionais de lactide forem abertas e inseridas na
ligacdo entre o atomo metalico e seu dtomo de oxigénio adjacente. (Kricheldort et al., 1988). A

Figura 4.2 ilustra o mecanismo sugerido:
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Figura 4.2: Mecanismo de reacdo da polimerizagdo tipo cordenacao-insercao de diésteres

ciclicos por meio de Sn (Oct), ( Kricheldorf et al., 1995).

O sucesso da sintese depende da estreita relagdo entre a concentragdo molar do catalisador e
do monomero, a qual, nesse trabalho foi empregada a relagdio mondmero/catalisador na faixa de
5000-7000 vezes, como pode ser verificado na Tabela-1, que contempla também os resultados de
massa molar obtidos em cada sintese com seus respectivos rendimentos em massa. A escolha
desta faixa de relacdo foi baseada, em trabalho anterior Motta & Duek (2006) no qual estudou-se
a sintese do poli (L-4cido latico), utilizando uma relacdo mondmero/catalisador da ordem de 4300
vezes, baseado em estudos desenvolvidos por Hyon et al. (1997) para a sintese desse

homopolimero.

A temperatura é outro fator que influencia diretamente no éxito da sintese de poliésteres
bioreabsorviveis pelo método ROP, ji que temperaturas elevadas levam a um processo de
despolimerizagdo, diminuindo, portanto valores de massa molar no material. (Gupta et al,1982 e

Dubois et al., 1991).
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E interessante mencionar que, o rendimento de todas as sinteses foi mantido sempre
proximo a 80% , tanto no inicio do estudo, quando a massa almejada de PLDLA era somente de
70 g ou quando a massa era de 300 g, o que ocorreu a partir da 6 ° sintese. As condicdes de
sintese foram fixadas a partir da andlise dos resultados e das condi¢des utilizadas até a sintese n°
11, que na Tabela 4.1 recebeu uma coloracdo diferenciada. Todos os copolimeros sintetizados de

PLDLA foram secos em estufa a vicuo, para eliminacdo de solvente, pesados e caracterizados.
4.2- CARACTERIZACAO DO PLDLA

A caracterizacdo do copolimero sintetizado foi realizada pela comparacdo dos resultados

obtidos, por meio das varias técnicas, com os descritos na literatura e com o material comercial.
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4.2.1 Cromatografia de permeacao em gel (GPC)

A cromatografia de permeacdo em gel foram obtidos resultados de massas molares

numérica média (M,), massica média (M,,) e indice de polidispersividade (IP) para cada

copolimero sintetizado, tabela 4.1.

Tabela 4.1- Dados das relagdes molares (M/C) entre 0 mondmero L-lactide e o catalisador Sn
(Oct), usados nas polimeriza¢des em massa do PLDLA (130°C , 72 h.) e valores de (M,),(My,) e

IP obtidos por meio do GPC.

Sintese Razio molar Mw Mn IP Rendimento
M/C (g/mol) (g/mol) (Mw/Mn) (%)

PLDLA-1 5330 449400 279000 1,6 89
PLDLA-2 5010 208200 121300 1,7 83
PLDLA-3 6428 206000 120800 1,7 85
PLDLA-4 6518 56617 31846 1,8 85
PLDLA-5 6555 38058 24840 1,5 69
PLDLA-6 6387 364055 219696 1,7 75
PLDLA-7 5935 114889 74126 1,6 76
PLDLA-8 7000 63122 39345 1,6 85
PLDLA-9 5111 242606 138015 1,8 80
PLDLA-10 5637 73377 37971 1,9 80
PLDLA-11 5284 282700 131354 2,2 97
PLDLA-12 5254 266442 158172 1,7 86
PLDLA-13 5305 250403 145730 1,7 91
PLDLA-14 5257 529590 257816 2,0 98
PLDLA-15 5265 448136 229980 2,0 81
PLDLA-16 5225 494140 298802 1,6 80
PLDLA-17 5260 235049 137288 1,7 80
PLDLA® = - 100000

PLDLA Macropore

Como pode ser verificado na Tabela-4.1, o valor de massa molar, em praticamente todas

as sinteses de PLDLA realizadas, foi da ordem de 10° g/mol, o que caracteriza polimeros de alta
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massa molar, como € o requerido nas aplicacdes a que esses materiais se destinam, ou seja,

fixadores de fraturas (Gogolewski, 2000).

A relacdo mondmero/catalisador mostrou ter influéncia direta nos valores de massa molar

obtidos em cada sintese. Como pode ser verificado pela Tabela 4.1, as sinteses 4, 5 e 8 e 10
. . 5 . ~

apresentaram valores de massa molar inferior a 10° g/mol. Para esses copolimeros a relacdo

monomero/catalisador foi acima de 6500 vezes.

O menor valor de massa molar, para a sintese 10, pode ser atribuido, ndo a relacdo
monomero/catalisador, mas a presenca de O, no meio reacional durante o procedimento de
evacuacao da ampola, ja que foi constatada na abertura da ampola a auséncia de véacuo. Essa
constatacdo de queda na massa molar, quando a reacdo ocorre na presenga de O, estd de acordo

com os resultados obtidos por Gupta et al. (1982).

E finalmente, foi possivel verificar, através da andlise da Tabela-4.1, que a relacdo
monomero/catalisador que permitiu maior reprodutibilidade de resultados, em termos de massa
molar, foi aquela que mais se aproximou de 5200, sendo este, portanto o valor adotado como
ideal para a obtencdo de copolimero de alta massa molar nas condi¢des de temperatura e tempo
estipuladas. Com isso, houve um estudo sistemdtico das polimerizacdes em termos de relacdo

monomero/catalisador.

A Figura 4.3 permite a visualizacio dos resultados da Tabela 1:
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Figura 4.3: Tlustracdo da relacdo dos valores de massa molar em funcdo da relacdo

monomero/catalisador.

Pode-se verificar que a regidao do grafico que concentra os maiores valores de massa molar

€ aquela cuja relacdo monomero/catalisador se aproxima de 5200.

4.2.2 Ressonancia magnética (RMN de H'e CV):

E bem conhecido que espectros de RMN de polimeros sdo sensiveis a efeitos de grupos
vizinhos, bem como a estruturas configuracionais, sendo assim ¢é fato que o espectro do
copolimero em questdo, poli (L-co- D, L 4cido litico), se apresente, tanto em relagdo ao H'
como de C'* mais complicado do que o correspondente ao homopolimero, poli (L &dcido lético).
A figura 4.4 mostra a estrutura referente ao poli (L-co D,L dcido latico) que foi analisada por

RMN de H'.
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4.2.2.1 Ressonancia magnética RMN de H'

A Figura 4.4 mostra os tipos de hidrogénios presentes na estrutura do copolimero PLDLA:

a b a b
X H H,C
0 - 0 L4
1l PRy 1l PR
o c—0 CHD ,c— o AN
'\C/ ”X ] ”3"
LA S o s I's}
H,C H H,C H
ni2
a b a b

Figura 4.4: Estrutura quimica do PLDLA.

Os sinais encontrados no RMN de H' para o copolimero poli (L-co-D,L 4cido latico), estdo
de acordo tanto com o reportado pela literatura, (Thakur et al., 1997), quanto ao verificado na
amostra referente ao material comercial. No espectro do copolimero, o multipleto em 5,12-5,24
ppm ¢ atribuido aos prétons CH (b), enquanto o quarteto em 1,55-1,59 ppm € atribuido aos
prétons CHj3 (a). Pode-se verificar, por uma comparacdo do espectro do copolimero com o do
homopolimero, poli (L-acido l4ctico), que apesar dos deslocamentos, em termos de ppm serem
muito préximos um espectro em relagdo ao outro, existe uma diferenca no nimero maior de
desdobramentos de sinais para o copolimero, o que € conseqiiéncia das estruturas
configuracionais mais complexas neste caso, como pode ser verificado nas Figuras 4.5 e 4.6,
referentes ao homopolimero poli (L-4acido latico) e ao copolimero poli (L —co-D,L 4cido l4tico),

respectivamente.
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Figura 4.5: Espectro de RMN de H' referente ao homopolimero poli (L-4cido latico).
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Figura 4.6: Espectro de RMN de H' para o polimero PLDLA referente a 3° sintese.

Pode-se verificar claramente que existem mais desdobramentos nos sinais referentes ao
copolimero do que os verificados no homopolimero. Esses desdobramentos de sinais originam-se
da estereosensitividade devido a presenga de dois pares enantioméricos do 4cido latico no
copolimero, que sdo diastereoisomericamente diferentes, ou seja, pares LL/DD e os LD/DL. DL

(Espartero et al.,1996).
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A Figura 4.7 compara o copolimero PLDLA-3 com o comercial.

.
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Figura-4.7: Comparacao entre o espectro (a) referente ao copolimero comercial e o espectro (b)
referente a sintese do copolimero PLDLA-3.

Pode-se verificar que os espectros se assemelham muito quanto a disposi¢ao dos picos
(Figura 4.7 ae b), o que ¢ uma ferramenta a mais na constatacdo de que o copolimero sintetizado

€ quimicamente idéntico ao copolimero comercial.

Os espectros das sinteses dos demais copolimeros apresentaram picos com 0OS mesmos

deslocamentos quimicos que o PLDLA-3, portanto ndo serdo mostrados.

No entanto, as sinteses, PLDLA-4, PLDLA-5 e¢ PLDLA-8 e¢ PLDLA-10, além de
apresentarem também os mesmos deslocamentos quimicos que o PLDLA-3, se diferenciaram
deste no sentido de apresentarem picos muito discretos numa regido entre 3,7 e 4,4 ppm, os quais
nos espectros PLDLA-1; PLDLA-2; PLDLA-3; PLDLA-6 ;PLDLA-7 , PLDLA-9, PLDLA-11,
PLDLA-12, PLDLA-13, PLDLA-14, PLDLA-15, PLDLA-16 e PLDLA-17 ndo eram verificados.

As Figuras 4.8 a e b, representam o espectro do copolimero PLDLA-8, em que € possivel

visualizar a presenca, entre 3,7 — 4,4 ppm, de sinais, ainda que discretos.
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Figura 4.8: Espectros de RMN de H' para sintese PLDLA-8 (a) e com regido ampliada
(b).
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A explicagdo para esses pequenos picos, por volta da regido de 4 ppm para as sinteses
PLDLA-8; PLDLA-5 e PLDLA-4 esté relacionada, provavelmente, ao fato de que nestas sinteses
a massa molar obtida para o copolimero ser menor do que nas demais sinteses, o que, como ja
discutido no item GPC, tem relacdo com a menor quantidade de catalisador presente nestes casos,
que , por sua vez, impede que pequenas quantidades de mondmero reajam durante o processo de
polimerizacdo.

De acordo com Hiltunen et al (1996) espera-se um sinal pouco intenso em 4,36 ppm
referente ao hidrogénio do grupo CH préximo a hidroxila terminal para polimeros com massa

molar menor, jd que nestes casos a detec¢ao dos grupamentos finais das cadeias é mais facil.

4.2.2.2 Ressonancia magnética RMN de C"

Os sinais encontrados no RMN de C" para o copolimero poli (L-co-D,L 4cido latico),
estdo de acordo tanto com o reportado pela literatura, como também o verificado para a amostra
referente a0 material comercial (Kister et al., 1998). Sao verificados trés sinais: 16,6 ppm
referente ao C do CHjs; 69 ppm referente ao C do CH e em 169,6 referente ao C do C=0, sendo
que em todos esses sinais ocorrem desdobramentos devido as ressonancias do Carbono. O sinal a

76,5 ppm € refere-se ao solvente.

As Figuras 4.9 e 4.10 sdo referentes ao espectro de RMN de C'" para o PLDLA-3 e ao

PLDLA comercial, respectivamente.
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Figura 4.9: Espectro de RMN de ch para o polimero PLDLA-3.
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Figura 4.10: Espectro de RMN de C"* para o polimero PLDLA comercial.
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Os espectros das demais sinteses dos copolimeros apresentaram picos com 0S mesmos
deslocamentos quimicos que o PLDLA-3. Portanto, no caso do RMN de C B a diferenca notada
de massa molar de algumas sinteses (PLDLA-4; PLDLA-5; PLDLA-8 e PLDLA-10), ndo
influenciou o espectro, o que pode ser visualizado na Figura 4. 11 (a) e 4.11 (b) que traz
novamente o espectro PLDLA-3 e o espectro PLDLA-8, respectivamente, para efeito de

comparacao.
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Figura 4.11: Espectro de RMN de C" 0592 (a) é referente ao para o copolimero PLDLA-3; e (b)
ao copolimero PLDLA-8.
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4.2.3 Espectroscopia de infravermelho (FTIR)

Os espectros na regidao do infravermelho sdo tteis para caracterizar a presenga de grupos
quimicos funcionais que constituem o material. A Figura 4.12 traz uma ilustragdo do modelo em
3D da cadeia do copolimero poli (L-co-D,L 4cido latico), para visualizar as ligagdes.

Figura 4.12: Representagao do modelo em 3D da cadeia do copolimero PLDLA.

Onde:

® Representa o &tomo de Carbono
Representa o 4tomo de Hidrogénio

¢ Representa o atomo de Oxigénio

Os espectros vibracionais na regido do infravermelho das amostras estio mostrados na
Figura 4.13. Todos os espectros apresentam as mesmas bandas de absor¢do, dessa forma, por uma
questdo de melhor visualizagdo, nao foram colocados os espectros referentes a todas as 17
sinteses obtidas no trabalho. A Figura 4.13 compara a distribui¢do das bandas dos espectros dos
copolimeros sintetizados com o copolimero comercial. A Tabela 4.2 contempla as bandas de

absor¢do com suas respectivas atribuigoes.
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Figura 4.13: Espectros na regido do infravermelho dos copolimeros referentes as sinteses de 1 a 9
e espectro do copolimero comercial (Purac).
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Tabela 4.2: Principais bandas de absor¢@o no infravermelho observadas nos espectros dos
copolimeros e as respectivas atribui¢oes

Banda de absorcio (cm™') Atribuicdo
3000-2850 v CH e CH;
1759 vC=0 do COO
1455 0 CH;
1383 O CH e CH;
1266-1185 v C-0 do COO
1130 v C-0 do O-CH

v deformacao axial
d deformacdo angular

4.2.4 Calorimetria Exploratoria Diferencial (DSC)
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As curvas de DSC do primeiro aquecimento das amostras dos copolimeros sintetizados

estdo apresentadas na Figura 4.14:

PLDLA-1
™ _ PLDLA-2

T ‘j PLDLA-3

w PLDLA-7
PLDLA-9

PLDLA-10

PLDLATT

PLDLA-12

PLDLA-13

PLDLA-14

PLDLA-4

ﬂPLDLA-B

PLDLA-5

Fluxo de calor

50 100 150 200

Temperatura °C

Figura 4.14: Curvas de DSC do primeiro aquecimento das amostras de copolimero PLDLA.

Pode ser verificado claramente que nao existem sinais de cristalinidade na maior parte das
sinteses obtidas (temperatura proxima a 130 C), como esperado quando se tem uma relac@o entre
os mondmeros (L/DL) igual a 70:30, respectivamente (Leiggener et al., 2006). Todavia, aquelas
sinteses numeradas como PLDLA-4, PLDLA-5 e PLDLA-8, apresentaram discretos picos
endotérmicos num primeiro aquecimento, o que, provavelmente tem associacdo com os menores
valores de massa molar desses copolimeros, permitindo um alinhamento dessas cadeias de menor

tamanho, e o surgimento de vestigios de cristalinidade. Esse argumento esta de acordo com

-65 -



alguns estudos Pistner et al., 1993; Li et al., 1990a, Mainil et al., 1997, os quais associam a queda

da massa molar e o surgimento de cristalinidade para a familia do PLA.

Para todas as outras sinteses os copolimeros se mostraram completamente amorfos,
possuindo somente uma mudanga na linha base na curva de DSC em torno de 58 °C, em funcdo

da mudanca na capacidade calorifica devido a transi¢@o vitrea ( T,).

A cristalinidade é, portanto, um parametro responsavel pela baixa taxa de hidrélise do poli
(L-4cido latico), que tem como conseqiiéncia rapida perda de suas propriedades mecanicas. Além
disso, em aplicagdes biomédicas, principalmente em ortopedia, a perda das propriedades
mecanicas € um fator importante, tendo em vista que os dispositivos devem exercer suas fungdes
até a formagdo do novo osso. E interessante que os dispositivos apresentem valores de
cristalinidade mais baixos do que os apresentados pelo PLLA, para que a taxa de degradacgao seja
mais elevada, diminuindo assim a permanéncia de fragmentos do material no local do implante o
que poderia causar riscos de reacdes de corpos estranhos a longo prazo. Assim o copolimero do
trabalho em questdo, PLDLA 70:30, se mostra potencialmente com uma biocompatibilidade

maior do que o semicristalino PLLA. (Leiggner, 2006).
A tabela 4.3 ¢é referente as curvas de DSC das amostras dos polimeros sintetizados, sendo

que o valor de T, foi obtido da curva do 2° aquecimento, enquanto que a Ty, nas amostras de

copolimero em que foi encontrada, foi obtida da corrida do 1° aquecimento.
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Tabela 4.3: Resultados de T,, Tr, € AH,, para as diversas sinteses realizadas.

Sintese T, (°C) Tm (°C) AH,(J/g)
PLDLA-1 58 — e
PLDLA-2 58 —_— e
PLDLA-3 57 —
PLDLA-4 49 118 12
PLDLA-5 33 135 23
PLDLA-6 59 e e
PLDLA-7 1 I
PLDLA-8 48 118 14
PLDLA-9 58 0 eeee e
PLDLA-10 58 111 9
PLDLA-11 57 —
PLDLA-12 58 —_— e
PLDLA-13 58 —_— e
PLDLA-14 58 —_— e
PLDLA-15 59 —_— e
PLDLA-16 56 —_— e
PLDLA-17
PLDLA® 60 —_— e

PLDLA Macropore

Pela Tabela 4.3 pode-se notar que as sinteses PLDLA-4, PLDLA-5 e PLDLA-8 sdo as
Unicas que destoam no valor de transi¢do vitrea (T,) para o copolimero, sendo verificado valores
de 49 °C, 33 °C e 48 °C, respectivamente, ficando, portanto, abaixo do valor de 58 °C, que é

caracteristico do material (Fambri et al., 2006).

Provavelmente sdo os baixos valores de massa molar dessas trés sinteses que contribuiram

para esses menores valores de Tg, j4 que quanto maior a massa molar menor a mobilidade da
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cadeia polimérica. A Figura 4.15 relaciona a Tg das sinteses em fun¢@o da massa molar ponderal
média (Mw), sendo facilmente visualizado que a regido onde os valores de Tg sdo os mais baixos
€ aquela onde as sinteses apresentaram valores mais baixos de massa molar. As demais sinteses,
apresentaram valores de T, bastante pr6ximos ao observado pelo PLDLA da empresa PURAC (T,

60 °C), cujo valor foi tomado para efeito de comparagdo.

60 * o o M. ¢ $ L, o

0 100000 200000 300000 400000 500000 600000
Mw (g/mol)

Figura 4.15: Temperatura de transi¢do vitrea (Tg) em fun¢do da massa molar ponderal média

Mw).
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A Figura 4.16 € referente ao DSC do 2° aquecimento para as sinteses dos copolimeros
sendo verificado somente a temperatura de transi¢ao vitrea (Tg). Como a histéria térmica do
material nesta corrida ja havia sido apagada, ndo se verificou nenhum resquicio de cristalinidade

para aquelas amostras mencionadas anteriormente (PLDLA-4, PLDLA-5 e PLDLA-8).

\ PLDLA-1

N\ PLDLA-2

LDLA-6

S

(4]
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PLDLA-11

PLDLA-12

PLDLA-13
PLDLA-14
\L PLDLA-4

T T T T

PLDLA-8

T T T T T T 1

T
150 200

r T T T T T T T T T T T T T

T
0 50 100

Temperatura °C

Figura 4.16: Curvas de DSC do segundo aquecimento das amostras de copolimero, apds

resfriamento a taxa constante de 30 ° C/min, e novo aquecimento a 10°C/min.
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4.2.5 Analise Termogravimétrica (TGA)

A estabilidade térmica dos copolimeros foi analisada por andlise termogravimétrica. As
curvas termogravimétricas, Figura 4.17, apresentaram um unico estdgio de perda de massa para
os copolimeros sintetizados, com inicio de perda de massa a temperatura préxima de 300 °C e a

temperatura onde a perda de massa é méaxima entre 320 e 360 °C.

—PLDL2
—PLDL-3

—PLDOLE

—PLDLT

——PLDOL-T
—PLhLH2
—PLOL-3
—PLOL-d
——PLOLHS
——PLOL-E
——PLDOLAT

Perda de massa (%)

1] 100 200 300 400 f00

Temperatura C)

Figura 4.17: Curvas de perda de massa (%) em funcdo da temperatura da andlise

termogravimétrica (TGA) das sinteses de PLDLA realizadas.
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A Tabela 4.4 mostra os valores de temperatura inicial de perda de massa (Tonser) e
temperatura onde a perda de massa ¢ maxima (Td), a qual foi obtida por meio do pico da
derivada da curva (% massa x tempo) (dm%/ dt) em funcdo da temperatura (T).

Tabela 4.4: Valores das temperaturas de inicio (T onset) e maxima (Td) de perda de massa para as

varias sinteses de PLDLA.

Sintese T onset(°C) Td(°C)

PLDLA-1

PLDLA-2 297 322
PLDLA-3 308 321
PLDLA-4 321 353
PLDLA-5 305 353
PLDLA-6 329 360
PLDLA-7 308 359
PLDLA-8 323 360
PLDLA-9 336 362
PLDLA-10 _ _
PLDLA-11 330 355
PLDLA-12 337 358
PLDLA-13 334 356
PLDLA-14 326 351
PLDLA-15 327 348
PLDLA-16 319 342
PLDLA-17 317 339

As curvas de TGA ilustradas a seguir, figura 4.18, sdo referentes as sinteses cujo
procedimento ja havia sido otimizado, em termos de relacio monoOmero/catalisador. Nestes
termogramas pode-se notar que todas os copolimeros, com exce¢do das sinteses numeradas como
16 e 17, apresentaram perda de massa numa temperatura préxima a 90°C provavelmente referente

ainda a presencga do solvente metanol, empregado no processo de precipitagdo do copolimero.

-71 -



Para eliminar este problema a temperatura de secagem, em estufa a vdcuo, a qual o
copolimero foi submetido foi elevada de 40 °C para 60 °C , dessa forma, todo o solvente foi
eliminado e a perda de massa do material ficou restrita & temperatura que inicia a degradagao,

por volta de 300 °C, Figura 4.18e ¢ 4.18f.

Figura 4.18: Andlises termogravimétricas para algumas sinteses de PLDLA realizadas, onde

a,b,c,d, e,f, representam PLDLA-11; PLDLA-13, PLDLA-14, PLDLA-15, PLDLA-16 e PLDLA-

17.
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Esse tipo de andlise também direciona a escolha da temperatura de inje¢do mais adequada
para a moldagem do material. Assim a temperatura de trabalho de injecdo deve se manter muito
abaixo da temperatura de inicio de degradacdo, sendo que de maneira geral, o ideal ¢
trabalharmos com a minima temperatura possivel para a injecdo, ja que este € um processo que

causa naturalmente queda na massa molar do material. (Gogolewski et al., 1993).

4.3 Caracterizacao dos dispositivos obtidos por injecao

A moldagem por injecdo possibilita a obtenc¢do de dispositivos com geometrias das mais
diversificadas possiveis, e nesse estudo foram obtidos dispositivos na forma de placas e

parafusos, Figura 4.19.

Figura 4.19: Foto dos dispositivos processados por injecdo do PLDLA-11.

Como ja mencionado na revisdo bibliografica, os vdrios tipos de processamento
empregados na moldagem de polimeros, como o processamento por extrusdo, moldagem por
injecdo e moldagem por compressdo causam nestes materiais uma acentuada queda nos valores

de massa molar, prejudicando assim suas propriedades mecanicas. (Gogolewski et al., 1993).
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4.3.1 Cromatografia de permeaciao em gel (GPC)

Para acompanhar o efeito do processo de moldagem por inje¢do sobre os copolimeros
sintetizados, os dispositivos foram submetidos a andlise por cromatografia de permeagdao em gel
(GPC). A Tabela 5 compara os valores de massa molar (My, € M) antes e apds o processamento,
tomando-se como exemplos trés sinteses: PLDLA-7, que representa uma sintese de massa molar
inicial alta; PLDLA-8, que representa uma sintese de massa molar inicial baixa e PLDLA-11, que
possui alto valor de massa molar inicial e representa um material obtido em condi¢des de sintese

otimizadas.

Tabela 4.5: Valores de My, e M,, de trés sinteses antes e apds 0 processamento via inje¢ao.

Antes do processamento ApO0s o processamento
Sinteses M,, M, My M,

(g/mol) (g/mol) (g/mol) (g/mol)
PLDL-7

114889 74120 76727 42293
PLDL-8 63122 39345 45105 23066
PLDL-11 282700 131354 198000 110000

A queda no valor da massa molar apds o processamento do copolimero é bastante
expressiva, por volta de 30 %, o que estd de acordo com o relatado pela literatura, onde se
verificam quedas em torno de 45% apds a submissdao do material polimérico ao processamento
via inje¢cdo em decorréncia da degradacdo causada pela associacdo dos fatores cisalhamento x
temperatura, no decorrer do processo. (Weiler & Gogolewski, 1996).

De acordo Shyamroy (2003) os valores de massas molares apresentados pelas sinteses
PLDLA-7 e PLDLA-8, ndo atenderiam as necessidades exigidas para esse tipo de aplicacdo,
portanto das trés sinteses selecionadas, o PLDLA-11 foi escolhido para o estudo in vitro, pois

mantém alta massa molar apds o processamento.

4.3.2 Microscopia Eletronica de Varredura - MEV
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A figura 4.20 apresenta as micrografias das andlises de MEV da superficie da fratura das

placas. Verifica-se uma morfologia completamente densa do material.

s _'_:_‘ l ,a'v"‘ B NS —

Figura 4.20: Fotomicrografias das superficies da fratura das placas de PLDLA-11 a) BAR =
25 um b) BAR = 10 pm
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Por meio dessas fotomicrografias pode-se afirmar que o processamento para a obtencao dos
dispositivos ocorreu de forma satisfatéria, também quanto a morfologia, o que foi evidenciado
pela auséncia de porosidade em seu interior, além do aspecto homogéneo apresentado pelas
placas. Segundo Fang et al, 2005 uma morfologia porosa acarreta numa diminuicdo de
propriedades mecanicas, tornando-se um fator limitante para dispositivos destinados a fixagao

Ossea.

4.3.3 Ensaio de flexao

Foram realizados ensaios mecanicos de flexdo a 3 pontos nas placas do copolimero
sintetizado. O ensaio seguiu os parametros da Norma ASTMD 709. A figura 4.21 é uma
comparacao do valor de tensdo (o) obtido por meio do ensaio de flexdo para os dispositivos de
PLDLA-11 do trabalho e de placas de um PLDLA comercial ( Osteo-pin), sendo que os dados

referentes a amostra do copolimero sintetizado representam uma média de 5 medidas.

80

70 A

H

HH

60 -
50

40 -

tensao ( MPa)

30 -
20

10 -

PLDLA trabalho PLDLA comercial

Figura 4.21: Resultados de tensdo (o) obtida por meio do ensaio de flexdo do copolimero PLDLA

sintetizado e de um copolimero comercial (Osteo- pin ™)
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O dispositivo na forma de placas obtido neste trabalho apresentou valor de tensdo (G) de
63,8 = 3,8 MPa enquanto o PLDLA comercial apresenta ¢ de 65 +- 3,6 MPa ( Kellomaki et al.,
2000). Os resultados demonstraram que a ¢ do copolimero do trabalho é muito préxima a

verificada pelo copolimero comercial (Osteo-Pin ™), evidenciando a qualidade do dispositivo.

Através do ensaio pdde-se obter também o moddulo de elasticidade do copolimero, e a
Figura 4.22 mostra os resultados das andlises feitas em 5 corpos-de-prova (placa) do copolimero
PLDLA-11, sendo que média do mddulo para o copolimero sintetizado foi de 2088 MPa *+ 66
MPa.

2500

2000

1500

1000

500 -

Modulo de elasticidade (MPa)

1 2 3 4 5

Corpos de prova

Figura 4.22: Resultados do mddulo de elasticidade do copolimero PLDLA-11 sintetizado (média
do modulo de elasticidade = 2088 + 65 MPa).
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4.3.4 Estudo Citotéxico do dispositivo PLDLA sintetizado.

O resultado da andlise de citotoxicidade, para os parafusos obtidos por moldagem via
injecdo, mostraram que os dispositivos ndo apresentaram efeito téxico para a linhagem celular
estudada, como pode ser verificado pelo relatério da empresa Medlab (Anexo 1).

Os demais ensaios (DSC, TGA) referentes ao copolimero PLDLA, apds processamento na

forma de placas, serd apresentado na parte do estudo in vitro (tempo 0).

4.4 Estudo da degradacao in vitro das placas de PLDLA

A seguir serdo relatados os resultados obtidos da degradacdo in vitro do poli (L-co-DL
acido latico). O dispositivo escolhido para o estudo, como ja mencionado no capitulo materiais e
métodos, foi o PLDLA-11. Um total de 9 placas foram colocadas em tubos de vidro contendo
solucdo tampao de fosfato salina (PBS, pH 7, 4), em um banho termostatizado a 37,0°C = 0,5 e

retiradas nos tempos estipulados ( 0, 2, 4, 8, 16, 30 semanas)

4.4.1 Cromatografia de permeacdo em gel (GPC)

A massa molar das placas foi acompanhada pela técnica de GPC. Esse € um dos parametros
fundamentais quando se quer estudar a degrada¢do de um material polimérico, tendo em vista que
a perda da massa molar afeta diretamente as propriedades mecanicas do material (Gogolewsk,

2000). A Tabela 4.6 mostra a massa molar em funcdo do tempo de degradacao.
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Tabela 4.6: Variacao das massas molares do dispositivo durante a degradagdo in vitro.

PLDLA M . P
g/mol g/mol (Mw/Mn)

0 semanas 198000 110000 1,8
2 semanas 168241 99290 1,7
4 semanas 150492 87304 1,7

8 semanas 97830 55591 1,8
16 semanas 66358 34823 1,9
18 semanas 41457 25241 1,6
20 semanas 38973 26552 1,5
26 semanas 2439 1824 1,3

A andlise dos resultados da Tabela 6 pode-se afirmar que o processo de degradacdo in vitro
influéncia a perda de massa molar do dispositivo logo nas 2 primeiras semanas de estudo, sendo
que com aproximadamente 8 semanas ocorre uma queda superior a 50 % da massa molar inicial,

seguido por um decréscimo expressivo apds 16 semanas.

A figura 4.23 mostra a variagio de Mw e Mn em fung¢do do tempo degradagdo,

respectivamente.

?//
;
7

0 = 10 15 20 25 30
termpo de degradagiio (semanas

Figura 4.23: Variagao de Mw e Mn em func¢ao do tempo de degradacdo para dispositivo PLDLA.
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De maneira geral, tanto a massa molar ponderal média (Mw) como a massa molar numérica
(Mn) s3o os parametros mais sensiveis para o estudo da degradacdo in vitro dessa classe de
polimeros bioreabsorviveis (Lemmouchi et al., 1998). A queda do tamanho das cadeias (Mw) é
acompanhada pela queda no nimero de cadeias (Mn) ao longo do processo de degradacdo. O
perfil de queda de massa molar apresentado pelo copolimero PLDLA foi compativel com um
estudo realizado por Lemmouchi (1998), em que foi verificado o comportamento de queda de

massa molar em fun¢do do tempo de degradacgdo para varios materiais poliméricos.

A Figura 4.24 mostra a porcentagem de Mw inicial durante a degradacdo in vitro do

dispositivo de PLDLA sintetizado neste trabalho:
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100 +4
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Tempo de degradacao ( semanas)

% do Mw inicial

Figura 4.24: Porcentagem de Mw inicial em func¢do do tempo de degradacdo do dispositivo

PLDLA.

A literatura (Pitt et al, 1981) relaciona a queda inicial da massa molar, no processo de
hidrdlise dos poliésteres alifaticos, a degradacao preferencial que as regides amorfas apresentam
durante a entrada das moléculas de dgua nas cadeias do polimero. Num estudo Lemmouchi et al,
verificou que a queda da massa molar de um copolimero da familia dos poliésteres alifaticos era

mais intensa quanto maior fosse a concentragdo de partes amorfas DL-lactide em sua seqii€ncia.

Como ja mencionado na parte da revisdo bibliografica, a queda na massa molar de

dispositivos € precedida de queda de propriedades mecanicas, Peitrzak et al. (1997), sendo assim,
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se essa queda da massa molar logo no inicio do implante se der de maneira muito intensa, o
dispositivo perderéd suas propriedades mecanicas num periodo onde a consolidagcdo dssea ainda

nao ocorreu.

Para este estudo foi verificado, nas duas primeiras semanas, uma queda de massa molar do
copolimero de 15%, ja num estudo desenvolvido por Duek et al. (1999), em que a degradagdo in
vitro de pinos de PLLA foi avaliada, a porcentagem de queda da massa molar do homopolimero
semicristalino foi de 45% nas 2 primeiras semanas de estudo, o que provocou uma queda
significativa das propriedades mecanicas desses dispositivos neste curto periodo, tornando-os
impréprios para determinadas aplicagdes na fixacdo de fraturas. No caso do homopolimero,
PLLA, a regido cristalina age de forma a dificultar a difusdao das moléculas de dgua na cadeia
polimérica, prejudicando assim o processo de hidrdlise nessas regides, razao pela qual é possivel

encontrar fragmentos do PLLA muitas anos apds o implante (Moser et al., 2005).

4.4.2 Calorimetria Exploratoria Diferencial (DSC)

A degradacgao in vitro das placas de PLDLA foi acompanhada por meio dos resultados
obtidos nos 1° e 2° aquecimentos pela técnica de DSC, Figuras 4.25 e 4.26, respectivamente.
Pode ser claramente visualizado tanto no 1° aquecimento, quanto no 2° aquecimento que até a
segunda semana de degradacdo o material se mostra completamente amorfo, apresentando,
portanto somente temperatura de transi¢ao vitrea (T,). J4 na 4° semana de estudo pode-se verificar
a presenca do pico endotérmico, o que caracteriza a presenca de cristais. Esse pico € mais
acentuado apGs 4 semanas, sendo que na 8 ° semana é praticamente imperceptivel, e na 16°
semana de estudo € inexistente. Contudo, no periodo onde restam apenas fragmentos do
dispositivo, por volta de 30 semanas de estudo, e onde as cadeias poliméricas do material ndo

passam de oligdmeros, verifica-se novamente a presenca de cristais.
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Figura 4.25: Termogramas de DSC do 1° aquecimento do PLDLA em funcdo do tempo de
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Figura 4.26: Termogramas de DSC do 2° aquecimento de membranas de PLDLA em fung¢io

do tempo de degradacao.
A Tabela 4.7 mostra os valores obtidos por DSC das amostras de PLDLA em funcdo do

tempo de degradacdo.
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Tabela 4.7: Variacao da Tg, Tm e AH,, das amostras de PLDLA em funcao do tempo de

degradacio.
PLDLA (OTCg) (Tén) %I/Jgr)n
0 semanas 57 - —
2 semanas 57 - —
4 semanas 56 127 7
8 semanas 56 126 2
16 semanas 53 --- -
30 semanas 35 126 19

Esse comportamento estd de acordo com o relatado na literatura (Leiggener et al., 2006),
que afirma que a degradagdo do PLDLA ndo gera fragmentos altamente cristalinos, como pode
ser verificado pelos baixos valores de AH,, associado aos cristalitos do PLDLA. No caso do
homopolimero PLLA, o processo de degradacdo gera cristais com valores de energia associada
AH,, muito maiores, como foi verificado por Motta 2006. A Tabela 4.8 mostra os resultados da
degradacdo de filmes de PLLA, para efeito de comparacdo, com os valores apresentados pelo

copolimero PLDLA durante o estudo in vitro.

Tabela 4.8: Variacdo da Tm, AH,, e % das amostras de PLLA em funcdo do tempo de
degradagdo. Motta (2006)

e N S
0 semanas 180 41 43
2 semanas 181 41 44
4 semanas 180 48 51
8 semanas 180 48 51

16 semanas 178 54 57

onde (Y ) grau de cristalinidade

A auséncia de fragmentos altamente cristalinos, durante o processo de degradagdo do

copolimero, contribui para que as reagdes no tecido circunjacente ao implante do copolimero
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sejam muito mais leves do que no homopolimero (Landes et al., 2003; Cohen et al., 2001, Rehm,

1997).

Provavelmente o surgimento desse vestigio de cristalinidade para o PLDLA, no decorrer do
processo de degradagdo, esteja associado a diminuicdo de tamanho das cadeias, o que gera uma
maior liberdade para seus segmentos, permitindo assim, que cristalizem sob as condi¢des de

degradacdo (37 ° C, meio aquoso) (Li et al, 1990).

A queda apresentada pela Tg do copolimero, em func¢do do tempo de degradacdo, no
periodo de 0 a 16 semanas de estudo (57 °C com 0 semanas para 53 °C em 16 semanas) é
pequena, s6 ocorrendo de forma significativa num periodo onde o processo de degradacdo se
mostrava intenso ( 30 semanas).

A Figura 4.27, mostra a queda da Tg durante o processo de degradagdo, sendo possivel

verificar que, a Tg s6 € significativamente afetada quando a degradacao j4 € intensa (30 semanas).

Tg x Tempo de

c >—0\0—0\‘\

0 T T T
0 1 2 3 4

Tempo de degradacéo (semanas)

Figura 4.27: Variac¢do da T, em fun¢@o do tempo de degradagao.
Como o processo de degradacdo de dispositivos bioreabsorviveis esta sujeito a

interferéncias de vdrios parametros, como composi¢do quimica, morfologia, presenca ou niao de

cristalinidade, valor de massa molar, entre outros, Li et al (1990b), mostrou que a inter-relacao
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existente entre esses fatores impede que os mesmos sejam tratados isoladamente. Dessa forma, €

vélido fazer uma correlacdo entre as andlises.

Um paralelo entre a queda da massa molar e a queda do valor de Tg durante o estudo in

vitro, € mostrada na Figura 4.28:
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Figura 4.28: Variacdo da Tg em funcio da queda na massa molar durante o estudo in vitro

em tampao fosfato.

Embora a massa molar sofra uma queda significativa ente 4 e 8 semanas de estudo in vitro a
Tg neste mesmo periodo ndo sofre alteracio nenhuma, somente apresentando uma queda
significativa entre 16 e 30 semanas, periodo esse em que a massa molar j4 havia caido a ponto

de tornar possivel a mobilidade das cadeias do copolimero numa temperatura menor.

A Tg sofre influéncia da massa molar, sendo que, de maneira geral, quanto maior a massa

molar de um polimero maior € sua temperatura de transicao vitrea (Tg).

4.4.3 Andlise Termogravimétrica (TGA)
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A estabilidade térmica dos copolimeros, durante o processo de degradacdo, foi analisada
por andlise termogravimétrica (TGA). As curvas termogravimétricas, apresentadas na Figura

4.29, apresentaram um Unico estdgio de perda de massa para os copolimeros sintetizados.

\nalises termogravimetricas da degradagdo in vitro do dispositivo de PLDLA em

1gura

func¢do do tempo de degradacdo.

A Tabela 4.9 ¢ referente as temperaturas de inicio de perda de massa durante a degradacao,

obtidas a partir da figura 4.29.
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Tabela 4.9 - Dados de Temperatura de inicio de perda de massa para o dispositivo de PLDLA

durante os vérios tempos de estudo in vitro.

Temp0~ Tonset
degradacao o
('O
(semanas)

0 331
2 344
4 331
8 333
16 322
30 205

A Figura 4.30 correlaciona a Tonset em fun¢do do tempo de degradacao das placas.

350
300 A o 0
X
—~ 250 1 ¢ 0 semanas
<.°> = 2 semanas
- 200 4 semanas
[}]
2 150 8 semanas
) O X 16 semanas
F 100 © 30 semanas
50 1
0 \ ‘ ‘
0 2 4 6 8
Tempo degradacao ( semanas)

Figura 4.30: Variac@o da temperatura de inicio de degradacao térmica (Tonset) para o dispositivo

de PLDLA durante a degradacio in vitro em meio tampao fosfato.

A andlise termogravimétrica da degradacdo in vitro do dispositivo de PLDLA demonstrou

que até 16 semanas de estudo ndo ocorreu nenhuma variagdo significativa na T onset para o
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dispositivo, ficando todas proximas a temperatura verificada para o tempo 0, ou seja

aproximadamente 330 °C.

A queda no valor de T onset torna-se brusca entre 16 e 30 semanas, assim como verificado
também para a Tg do material, que sofreu influéncia somente nesse periodo, como constatado por

meio da técnica de DSC, confirmando a estabilidade térmica do material até 16 semanas.
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Figura 4.31: Variacdo da temperatura de inicio de degradacdo térmica (Tonset) e da temperatura

de transi¢do vitrea (Tg) durante a degradagao in vitro em meio tampao fosfato

4.4.4 Propriedades mecdanicas durante a degradacdo

Foi verificada redu¢do das propriedades mecanica do dispositivo de PLDLA em funcdo do
tempo de degradacdo. Para isso foram realizados ensaios de flexdo pelo método de trés pontos,
segundo a norma ASTM D 790-95a, como ja mencionado no item materiais e métodos. A Tabela
4.10 e as Figuras 4.32 e 4.33 sdo referentes ao modulo de flexao e da tensdo em fungdo do tempo

de degradacdo, respectivamente.

A tabela 4.10 € referente aos dados obtidos das andlises do PLDLA-11 em funcao do tempo

de degradacdo em tampdo fosfato. Os resultados obtidos foram obtidos até o tempo de 16
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semanas, pois com 30 semanas o material se encontrava num estdgio avancado de degradacdo

impedindo a realizacdo do teste mecanico.

Tabela 4.10: Variacdo da ¢ (MPa) e médulo de elasticidade ( GPa) para o dispositivo PLDLA em

funcdo do tempo de degradacdo em tampao fosfato.

Periodo , Moédulo
O max elasticidade
semanas (MPa) GPa
0 63,8 2,09
2 56,5 1,46
4 56,5 1,46
8 55,6 1,54
16 52,9 1,59
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Figura 4.32: Mdédulo de elasticidade no ensaio mecanico de flexdo de dispositivo PLDLA durante

degradacgdo in vitro em meio tampao fosfato.
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Figura 4.33: Tensdo (o) obtida por meio equagdo 2, no ensaio mecanico de flexdo de dispositivo

PLDLA durante degradagdo in vitro em meio tampao fosfato.

A Figura 4.34 € referente a retencdo do médulo de elasticidade em funcdo do tempo de

degradacao.
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Figura 4.34: Porcentagem de retencao do médulo em funcdo do tempo de degradagdo.

Pode-se verificar que o dispositivo de PLDLA sintetizado neste trabalho consegue reter
praticamente 80 % de seu médulo num periodo de 4 meses, bastante compativel , portanto, com o
tempo requerido para uma consolidacdo Ossea, que segundo Tatum er al. (1997) leva de

aproximadamente 3 meses. Esse padrido de perda de massa estd de acordo com a literatura, que
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relata que, para dispositivos na forma de placas e parafusos de PLDLA, ocorre uma perda de

resisténcia do material por volta de 3 a 4 meses (Turvey et al., 2002 ).

O perfil de perda de propriedade mecéanica do copolimero PLDLA mostra mais uma
vantagem sob o homopolimero PLLA, o qual possui como caracteristica perder suas propriedades

mecanicas muito rapidamente, por volta de 2 semanas (Duek et al., 1999 ; Suming et al., 1990).
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Figura 4.35: Porcentagem de retencao da tensdo em fun¢@o do tempo de degradacao.

A comparacao entre dados de estudos de degradacdo in vitro publicados na literatura pode
ser dificil, devido a inimeras diferencas entre os estudos. Esses fatores que podem alterar os
resultados incluem, a composi¢cdo do material de estudo, processamento, armazenamento da

amostra e tipos de testes mecanicos (Moser et al., 2005).

De qualquer forma, os resultados do estudo in vitro apresentados t€ém o objetivo de servir
somente como um simples modelo do comportamento do estudo in vivo dos implantes
bioreabsorviveis, tendo em vista que quando implantados esses dispositivos podem estar em

contato com vdrios tecidos que podem afetar as caracteristicas de degradacao dos implantes.

Mouser et al. (2005), exemplifica as situagdes que dificultam a predi¢do exata do estudo in

vitro para a situacdo in vivo, dizendo que no caso do dispositivo polimérico in vitro a exposicao a
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solucdo tampao de PBS € muito grande, enquanto na situagdo in vivo os implantes podem estar
expostos a um volume muito menor de fluidos. Além disso, a carga a que o implante estard
sujeito, durante o periodo de recuperagcao éssea, pode variar, dependendo do local do implante,

tendo essa carga, as vezes, uma magnitude maior do que a suportada pelo dispositivo.

Nesse contexto, as menores variacdes entre um estudo in vitro € um in vivo serio
encontradas quando se sabe previamente que o implante estard numa regido onde a exposicao a
carga € baixa, como no caso de certas aplicagdes craniofaciais, assim como relatado por Mouser

et al. (2005).

Um dos copolimeros estudados por Mainil et al. (1997), quanto a degradacdo in vitro e in
vivo, foi o poli(L-co-DL dacido latico), na relagdo 95:5 , sendo constatado uma boa correlacido
entre esses estudos quando os critérios considerados foram variagdes na resisténcia mecanica e

massa molar.
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4.4.5 Degradacado visual dos dispositivos:

A degradacdo visual do dispositivo coincide com os resultados obtidos das analises. A

Figura 4.36 permite a visualiza¢do do processo de degradacdo do material.

PLDLA-11

Figura 4.36: Acompanhamento visual do processo de degradagdo (em semanas) do dispositivo

PLDLA.

A foto, Figura 4.36, pode ser observado que a placa inicialmente transparente, torna-se,
opaca com o inicio do processo de degradacdo. E nitido o esbranquicamento do dispositivo ji a
partir de 4 semanas de estudo, o que vem a ser um indicio da influéncia do processo de
degradacdo, em func¢do do organizacdo das cadeias durante a degradacdo. No decorrer do
processo pode ser notada a deformacdo do material, sendo que em 16 semanas, além de estar

completamente branco (sinal de sua fragiliza¢ao), tem suas dimensdes diminuidas.
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4.4.6 Microscopia Eletronica de Varredura (MEV)

A morfologia do dispositivo de PLDLA foi acompanhada durante o periodo de imersdao em
tampao fosfato (37 °C) . A Figura 4.37 mostra a micrografia de superficie do PLDLA antes de ser

iniciado o estudo da degradagdo e ao longo do tempo de estudo.

Figura 4.37: Microscopia eletronica de varredura da superficie do dispositivo de PLDLA sendo
A) antes degradacdo B) apds 2 semanas; C) apds 4 semanas; D) apds 8 semanas; E) apds 18

semanas e F) apés 20 semanas.
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Durante o processo de degrada¢do em tampao fosfato, o dispositivo de PLDLA mostrou-se
morfologicamente estdvel até 8 semanas de degradacdo in vitro, mantendo uma morfologia densa.
A morfologia inicialmente densa, apresentada pelo dispositivo, € a requerida em aplicacdes

destinadas a fixagao de fraturas.

Ao longo do processo de degradacdo o aspecto morfolégico do dispositivo muda para
poroso, como pode ser verificado na (Figura 4.37 E), que mostra também a presenca de fendas na

superficie, indicando a intensa acdo do processo de degradacdo sobre o material.

A Figura 4.37 F, referente a 20 semanas de degradacdo, permite a visualizacdo desse

aspecto poroso, interligado por fendas, que a superficie apresenta.

A estabilidade morfoldgica apresentada pelo dispositivo, nas primeiras semanas, estd de
acordo com os resultados verificados por outras técnicas, como as que avaliaram as propriedades
térmicas do dispositivo durante o periodo de degradacdo em tampao fosfato. As técnicas de DSC
e TGA mostraram, respectivamente, que a Tg do copolimero e a temperatura de inicio de

degradacdo (T onset) mantiveram-se inalteradas durante as primeiras semanas de estudo in vitro.

Os resultados de MEV para as placas, durante o tempo de degradag¢do, podem ser
relacionados também com as propriedades mecanicas desses dispositivos, podendo ser verificado
que durante as primeiras semanas de estudo a morfologia dos dispositivos continua densa ao

mesmo tempo em que a % de perda de propriedade mecanica € baixa.
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4.5 Estudo In Vivo e in Vitro do sistema placa parafuso de PLDLA

4.5.1 b) Estudo in vitro sistema placa-parafuso PLDLA

Estudo da resisténcia dos parafusos de PLDLA apds a insercdo dos mesmos na mandibula

sintética a base de poliuretano, utilizando como controle parafusos a base de liga de titanio:

Para os testes mecanicos foi realizada uma comparagdo do parafuso bioreabsorvivel de
PLDLA com parafuso constituido de titanio. Essa comparacao é importante, pois fornece uma
no¢ao da forca que o material sintetizado, no trabalho em questdo, tem frente aos materiais

metélicos, cuja utilizagdo ainda se da em grande escala.

Os valores das médias e desvio padrio da carga (Kgf) em deslocamento de 3mm dos
parafusos de titanio e reabsorviveis, nos testes de aplicacdo de for¢a em incisivo e molar, estao

apresentados na Tabela 4.11, e ilustrados nos graficos das Figuras 4.38 e 4.39.

Tabela 4.11: Médias e desvio padrdo da carga (Kgf) em deslocamento de 3mm, em fungdo do tipo

de parafusos e dos locais de aplicacdo de forca dos testes de carregamento.

Tipo de parafuso Locais de aplicacdo de Forga

Incisivo Molar
Titanio 2,05 (0,50) 6,63 (2,30)
Polimero PLDL 1,68 (0,40) 6,01 (1,08)

p incisivo = 0,084; p molar = 0,456
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Figura 4.38: Gréfico contendo valores das médias de carga em deslocamento de 3mm para os

parafusos de titanio e reabsorviveis em aplicacdo de for¢a em regido de incisivo.
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Figura 4.39.: Grafico contendo valores das médias de carga em deslocamento de 3mm para os

parafusos de titanio e reabsorviveis em aplicacdo de for¢a em regido de molar.
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Os valores das médias e desvio padrdo da carga (Kgf) de pico maximo dos parafusos de
titnio e reabsorviveis, nos mesmos testes de aplicacdo de forca, estdo apresentados na Tabela

4.12, e ilustrados nos gréficos das Figuras 4.40 e 4.41.

Médias e desvio padrdao da carga (Kgf) de pico maximo, em funcdo do tipo de parafusos e

dos locais de aplicag@o de for¢a dos testes de carregamento.

Tabela 4.12: Médias e desvio padrdo da carga (Kgf) de pico mdximo, em fun¢do do tipo de

parafusos e dos locais de aplicagao de for¢a dos testes de carregamento.

Tipo de parafuso Locais de aplicag¢do de Forca

Incisivo Molar
Titanio 4,70 (1,09) 10,52 (2,60)
Polimero PLDL 3,80 (0,57) 8,501 (2,0)

p incisivo = 0.663425; p molar = 0.074678.
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Figura 4.40: Valores das médias de carga do pico médximo para os parafusos de titdnio e

reabsorviveis em aplicacao de forca em regido de incisivo.

-98 -



14,0
12,0
-;; 10,0 - (
5 8,0 - J O Titanio
‘Eu 6,0 O Reabsorvivel
2
[
S 40
2,0
0,0

Figura 4.41: Valores das médias de carga do pico médximo para os parafusos de titdnio e

reabsorviveis em aplicacao de forca em regido de molar.

As médias e desvio padrdo da carga em deslocamento de 3mm e em pico maximo
indicaram que, nos testes de carregamento com ponto de aplicacdo de forca no incisivo e no
molar, a fixacdo interna rigida com parafusos de titdnio apresentou valores absolutos maiores
quando comparada com a fixacdo interna rigida utilizando parafusos reabsorviveis, porém nao
havendo diferenca estatisticamente significante, o que aponta para a qualidade do material

reabsorvivel obtido no trabalho em questao.

4.5.2 Estudo in vivo do sistema placa parafuso
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A avaliagdo do copolimero sintetizado, por meio do seu estudo in vivo na forma de placas e
parafusos, é fundamental na consolida¢ao da qualidade do material. As Figuras 4.38, 4.39 e 4.40
mostram a resposta apresentada pelo copolimero PLDLA e pelo controle (sistema placa e

parafuso metdlico) nos trés tempos analisados: 2 semanas, 2 meses € 3 meses.

A andlise morfolégica do tecido circunjacente ao sistema placa e parafuso PLDLA,
referente a 2 semanas do implante, mostra a presenca de osteoblastos, indicando uma pré

formacao 6ssea, Figura 4.38 (A).

Apds 2 meses verifica-se neoformacao dssea na regido em contato com o polimero. Esse
crescimento Osseo ocorre simultaneamente ao processo de degradacdo do PLDLA, invadindo a

regido onde havia o polimero, Figura 4.39 (A).

Apés 3 meses verifica-se uma intensa degradacdo do copolimero  PLDLA e
conseqiientemente uma maior invasdo tecidual comparado a 2 meses, sendo caracterizado uma

formacgdo éssea na regido em que o polimero degradou, Figura 4.40 (A).

A anélise do sistema controle (placa -parafuso metdlico), mostra que em 2 semanas nao ha
indicios de reacdo inflamatdria na regido em contato com o titanio, Figura 4.38 ( B). Apds 2
meses percebe-se a presenca de células gigantes de corpo estranho na regido préxima ao metal,
caracterizando certa reacdo infamatoria, sem ser verificado neoformacdo dssea, Figura 4.39 ( B).
Com 3 meses observa-se a presenca de muitas células gigantes e de neoformacgdo Ossea, Figura

4.40 (B).
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(B)

Figura 4.42: 2 semanas — A) Polimero — Regido em contato com o polimero, presencga
de grande quantidade de osteoblastos ; B) Regido em contato com o titanio. Nao se

observa reacdo inflamatéria em nenhum dos casos.
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(A) B)

Figura 4.43: 2 meses — A) Polimero — Regido em contato com o polimero, presenga

de grande quantidade de osteoblastos e neoformacgdo dssea ; B) Regido em contato
com o titanio, apresentando célula gigante de corpo estranho, caracterizando certa

reacdo inflamatdria.
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(A) (B)

Figura 4.44: 3 meses — A) Polimero — Regido em contato com o polimero,

apresentando neoformacao 6ssea no local onde o polimero se degradou; B) Regidao em

contato com o titanio, apresentando célula

Macroscopicamente foi verificado que, no momento do implante, o copolimero PLDLA se
mostrou bastante resistente ao stress cirtrgico, ja que ndo houve nenhum relato de quebra ou

perda do passo da rosca.
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Capitulo 5

Conclusoes

A otimizacdo da relacdo monoémero/catalisador foi fundamental para o sucesso da sintese
do copolimero poli (L-co-DL dcido ldtico), sendo constatada maior massa molar quando esta
relacdo era proxima a 5200 vezes. A temperatura da sintese foi mantida em 130 °C e o tempo de
sintese em 72 horas. Nestas condicdes de sintese foi possivel obter o copolimero de alta massa
molar (10 ° g/mol), assim como o requerido em aplicacdes voltadas ao campo das proteses

tempordrias destinadas a fixacdo de fraturas.

A caracterizacdo quimica do copolimero, através da técnica de RMN "He5Cedelv
também se mostrou de acordo com a literatura. Por meio da técnica de DSC foi verificado que o
PLDLA sintetizado apresenta somente uma T, por volta de 58°C, demonstrando ser
completamente amorfo, situacdo verificada em todas as amostras cuja massa molar do

copolimero era ordem de 10° g/mol.

A estabilidade térmica, avaliada pela técnica de TGA, demonstrou que para as amostras
correspondentes ao copolimero PLDLA o comportamento termogravimétrico foi o mesmo, no

que se refere a temperatura de inicio de degradacdo (préxima 300 °C).

O processamento do copolimero, para sua obtencao na forma de placas e parafusos, causa
uma queda no valor de sua massa molar da ordem de 35% , condizente com os relatos da

literatura.
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Pode-se verificar que o processo de degradagao afetou a massa molar do material logo a
partir da 2° semana de estudo in vitro. As anélises das curvas de DSC demonstram que o material,
se manteve completamente amorfo até 2 semanas, com 4 semanas de estudo in vitro foi
verificado a presenca de vestigios de cristalinidade, o que esta de acordo com o processo de
degradacdo do dispositivo. Com 8 semanas a presenga desses cristais torna-se ainda mais infima,
deixando de serem notados com 16 semanas de estudo in vitro. Ap6s 30 semanas o material se

encontra completamente degradado, voltando a apresentar cristalinidade.

O ensaio mecanico de flexdo mostrou que o copolimero estudado, PLDLA-11, que
representa um material de elevada massa molar, conseguiu reter mais de 80 % de sua resisténcia

num periodo de 4 meses, bastante compativel com o requerido para a consolidacao dssea.

A andlise por meio de MEV mostrou que o dispositivo passa de denso para poroso ao longo
do processo de degradacdo, o que ocorre por volta de 18 semanas de estudo in vitro. A andlise
visual do dispositivo estd de acordo com os resultados verificados por outras técnicas estudadas
como, por exemplo, DSC, podendo ser atribuido o esbranquicamento do material, ao longo do
processo de degradagdo, a presenca de pequenos cristais que se formam em fungdo da

organizacao das cadeias do copolimero.

Através das avaliacdes histolégicas durante o periodo de consolidacdo da fratura pdde-se
verificar que o sistema placa e parafuso do PLDLA se mostrou muito eficiente, sendo possivel
verificar formacao de tecido 6sseo no local do implante, sem a presenca de reacdo inflamatoria,

como ocorreu no caso do metalico.
Dessa forma, pode-se dizer que esta linha de pesquisa envolvendo sintese de polimeros
bioreabsorviveis se mostra promissora, e sua continuidade significard uma acessibilidade do

produto pelo mercado.

5.1 Trabalhos em andamento nos quais o copolimero PLDLA, deste estudo, estd sendo

empregado.
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¢ Miscibilidade e caracterizagdo de blendas de PLDLA com PCL-triol. Estudo in vivo e in
vitro das membranas e dos pinos das blendas. (projeto de doutorado desenvolvido pela aluna

Marcia).

e Obtencdo de pino, para aplicacdo 6ssea de PLDLA com PCL. (projeto de mestrado

desenvolvido pelo aluno Marcelo).

e Obtencdo e caracterizacdo de membranas de PLDLA utilizadas como prétese para

regeneracao nervosa periférica. (projeto de mestrado desenvolvido pela aluna Grazielle).
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