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RESUMO

O poli (acido latico-co-glicolico), PLGA, é um polimero
biocompativel, biodegradavel e aprovado pela FDA. Nas Ultimas duas
décadas, o PLGA vem sendo considerado um dos mais promissores
polimeros para a fabricacéo de dispositivos médicos aplicaveis na engenharia
biomédica. Entre os processos de fabricacdo utilizados para producédo destes
dispositivos, destaca-se a moldagem por injecdo de placas e parafusos
bioreabsorviveis. No entanto, os parametros de processamento utilizados na
moldagem por injecdo e a geometria projetada do implante atuam nas
propriedades mecanicas e fisico-quimicas do material. Neste trabalho, o
processo de moldagem por injecéo de placas craniofaciais bioreabsorviveis
utilizando o copolimero PLGA 85:15 foi investigado. Para isso, o trabalho
foi dividido em quatro etapas: a investigacdo do parametro de processamento
mais influente na moldagem por injecdo do material, a fabricacdo do molde
das placas, a investigacdo das propriedades de placas fabricadas e a
viabilidade celular através de testes in vitro. Primeiramente, foi estudado o
efeito de dois parametros de processo (isto é, temperatura do fundido e a
vazdo de injecdo) e ainda o efeito da presenca de um entalhe em corpos de
prova regulares injetados em PLGA. Dada as condi¢fes de processamento, 0
molde foi projetado e foi conduzida a fabricacéo das placas craniofaciais,
baseada em duas diferentes temperaturas do fundido (limite inferior e
superior). Os implantes injetados foram submetidos a degradacéo in vitro em
um banho termostatizado a 37 + 1°C, por 16 semanas. As propriedades
mecénicas e fisico-quimicas das placas moldadas de PLGA, tais como
resisténcia a flexdo, massa molecular, cristalinidade, temperaturas de
transicdo e morfologia, foram avaliadas em fungdo do tempo de degradagéo
e monitoradas por analise DSC, DMA, GPC, FTIR e MEV. Os resultados
mostram que quanto maior a temperatura na moldagem por inje¢do, maior
instabilidade térmica do material e, portanto, a microestrutura do material
moldado apresenta diferentes niveis de distribuicdo de massa molecular.
Assim, a resisténcia mecéanica ao longo do periodo de degradacéo in vitro do
PLGA moldado a alta temperatura ndo se comporta gradativamente como o
de baixa temperatura, devido as diferengas na cristalinidade e presenca de
oligbmeros. Apesar desse comportamento, o tempo de degradacdo para as
placas moldadas em ambas condi¢cBes foram semelhantes, mas com
diferencas na erosdo de superficies devido a difusdo durante a degradacdo. O
presente estudo contribui para a compreensdo dos efeitos dos pardmetros da
moldagem por injecdo e geometria nas propriedades fisico-quimicas e
mecanicas para a fabricacdo de placas craniofaciais em PLGA.

Palavras-chave: placa craniofacial, moldagem por injecdo, PLGA,
biomaterial.



ABSTRACT

Poly (lactic-co-glycolic acid), PLGA, is a biocompatible, biodegradable
and FDA-approved polymer. In the last two decades, PLGA has been
considered one of the most promising polymers for the manufacture of
medical devices, such as plates and screws. Among the manufacturing
processes used for the manufacture of these devices, injection molding
stands out. However, the processing parameters and the mechanical and
physico-chemical properties of the material depends on designed
geometry of the implant. In this work, the injection molding process of
bioreabsorbable craniofacial plaques using poly (lactic-co-glycolic acid)
copolymer 85/15 was investigated. For this, the work was divided into
four stages: investigation of the most influential processing parameter in
the injection molding of the material, the manufacture of the mold of the
plates, the investigation of the properties of the manufactured plates and
the cellular viability through in vitro tests. First, the effect of two process
parameters (ie, melt temperature and injection flow) and the effect of the
presence of a notch on regular test bodies injected into PLGA were
studied. Given the processing conditions, the mold was designed and
craniofacial plates were manufactured, based on two different melt
temperatures (low and high temperatures). The injected implants were
submitted to in vitro degradation in a thermostated bath at 37 £ 1 ° C for
16 weeks. Mechanical and physico-chemical properties of injection
molded PLGA plates, such as flexural strength, molecular mass,
crystallinity, transition temperatures and morphology, were evaluated as
a function of degradation time and monitored by DSC, DMA, GPC, FTIR
and SEM. The results show that as higher as is injection molding
temperature, greater thermal instability of the material and, therefore,
microstructure of the molded material presents different molecular mass
distribution. Thus, mechanical resistance during the in vitro degradation
period of high temperature PLGA molded does not behave gradually as
the low temperature due to differences in the crystallinity and presence of
oligomers. Despite this behavior, the degradation time for the cast plates
under both conditions were similar, but with differences in surface
erosion due to diffusion during degradation. The present study contributes
to the understanding of the effects of injection molding and geometry
parameters on the physico-chemical and mechanical properties for PLGA
plate manufacturing.

Keywords: Injection  molding, Craniofacial plate, PLGA,
Biodegradation, Biomaterial.
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1. INTRODUCAO

Na traumatologia craniofacial, a cirurgia de fixac8o para correcdo de
fraturas ou assimetrias na estrutura 6ssea consiste no implante de placas e
parafusos visando a osteossintese e o restabelecimento da funcionalidade
biomecanica da estrutura. Tradicionalmente, implantes metalicos sao
utilizados para esse fim, porém, podem sofrer corrosdo ou necessidade de
uma segunda intervencdo cirlrgica para sua retirada devido a efeitos de
corrosdo ou stress shielding. Recentemente, o uso de implantes fabricados
com polimeros bioreabsorviveis tem sido proposto.

Estes implantes possuem a caracteristica de resistirem aos esforgos
durante a consolidacdo Gssea e serem gradualmente absorvidos, transferindo
0 carregamento integralmente para a estrutura 6ssea. O copolimero poli (L-
&cido Ilactico-co-acido glicdlico) (PLGA), produzido pela sintese de
hidréxiacidos, apresenta caracteristicas degradaveis e biocompativeis e,
portanto, pode ser aplicado na fabricacdo de implantes para cirurgia
craniofacial. Nestas aplicacBes, a definicdo da geometria do implante
depende da anatomia do local de aplicacdo e da patologia a ser tratada. A
resisténcia mecanica do implante e suas propriedades fisico-quimicas é uma
funcéo da geometria, estrutura e propriedades do material obtido no processo
de manufatura utilizado.

O Brasil se encontra em uma posi¢do inicial de fabricagdo de
dispositivos bioreabsorviveis, como placas e parafusos. Em maioria, esses
produtos e sua tecnologia de fabricacdo sdo importados, tornando o produto
mais caro e menos acessivel. As estimativas do tamanho global do mercado
de dispositivos craniofaciais foram de USD 1,14 bilhGes em 2015, com
expectativa de crescimento da indUstria de 6,8% (CAGR). Para o material
reabsorvivel, incluindo PLGA, é estimado um crescimento de USD 280
milhdes em 2015 a 7,5% (CAGR), de acordo com Global Market Insights.

A fabricacdo por moldagem por injecdo permite a obtencdo de
diferentes estruturas e propriedades do dispositivo a ser fabricado através do
controle de pardmetros tais como temperatura e a velocidade de injecéo,
respeitando as temperaturas de transigdo do polimero a ser moldado. Busca-
se, assim, a uniformidade das propriedades desejadas ao longo da estrutura
do dispositivo, bem como modular a taxa de retencdo das propriedades
mecénicas do implante bioreabsorvivel. Nesse contexto, o objetivo do
trabalho est4 associado a investigar a estrutura e as propriedades do PLGA
em relagdo aos parametros de processamento por moldagem por injecéo, bem
como suas caracteristicas de degradacdo e biocompatibilidade, a fim de obter
um implante tipo placa para cirurgias ortognaticas na especialidade
craniofacial.
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1.1. Objetivo Geral

O objetivo geral deste projeto é investigar a influéncia dos
parametros de processamento da moldagem por injecdo em relacdo as
propriedades do copolimero bioreabsorvivel poli (acido lactico-co-&cido
glicdlico), PLGA, para o estudo biomecénico da degradacéo in vitro de
placas craniofaciais.

1.2. Objetivos especificos

(a) Fabricar corpos de prova pela moldagem por injecdo em PLGA
e relacionar os parametros de processamento com propriedades
mecanicas e fisico-quimicas em duas geometrias de corpos de prova.

(b) Definir os parametros de processo de moldagem por injecéo de
uma placa para sistema implantavel e fabricar o molde das placas
moldadas por injecéo.

(c) Avaliar as propriedades das placas de PLGA moldadas por
injecdo por meio de ensaios biomecanicos e fisico-quimicos ao longo da
degradacdo do material, verificando mecanismos de hidrélise in vitro.

(d) Avaliar qualitativa e quantitativamente as intera¢des das placas
craniofaciais com culturas celulares por meio de testes de
biocompatibilidade in vitro e citotoxicidade.
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2. REVISAO DA LITERATURA
2.1. Biomateriais na medicina e odontologia

O conhecimento sobre a utilizacdo dos dispositivos em medicina e
odontologia envolve conceitos integrados da engenharia, biologia,
psicologia e analises clinicas, que depende de individuos de uma ampla
variedade de especialidades. Na ciéncia e engenharia, a ciéncias dos
materiais estuda a relacéo estrutura-propriedade de materiais sintéticos e
bioldgicos, incluindo metais, materiais ceramicos, polimeros, materiais
compositos, tecidos (sangue e tecidos conjuntivos), dentre outros. Na
biologia e fisiologia, tem-se o estudo da biologia celular e molecular,
anatomia, animal e fisiologia humana, a histopatologia, a cirurgia
experimental e imunologia. Na ciéncia clinica, os biomateriais entram em
todas as especialidades clinicas: odontologia, craniofacial, neurocirurgia,
obstetricia e ginecologia, oftalmologia, ortopedia, otorrinolaringologia,
cirurgia pléstica e reconstrutiva, cirurgia tordcica e cardiovascular,
medicina veterindria, e cirurgia, etc [1].

Tabela 1. Biomateriais nos sistemas do corpo. Fonte: Hench e
Erthridge (1982) [2].

Sistema Exemplos
Esquelético  Placa de 0sso, protese
Muscular Suturas, estimulador muscular

Circulatério  Valvulas cardiacas artificiais, vasos sanguineos

Respiratério  Maquinas de oxigenagao

Tegumentar  Suturas, curativos de queimaduras, pele artificial

Urinério Cateteres, stent, maquina de didlise renal

Nervoso Marcapasso cardiaco, estimulador de nervo, haste
intramedular, lentes de contato

Enddcrino Células das ilhotas pancreaticas micro encapsulados

Reprodutivo Mamoplastia de aumento, outras substituicdes de
cosméticos

Um biomaterial é usado para fabricar dispositivos que tem como
finalidade substituir uma parte de um sistema ou uma funcdo das
estruturas do corpo humano de uma forma fisiologicamente aceitavel.
Esse material tem propriedades inertes para implantacdo no interior do
corpo e interage biologicamente no sistema implantado quando em
contato com o tecido vivo. Uma variedade de dispositivos e materiais séo
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utilizados para as diferentes fungdes e regies do corpo no tratamento de
doencas, lesbes e assimetrias (Tabela 1). Dentre esses materiais, encontra-
se placas e parafusos para fixagao rigida, suturas, obturacdes dentarias e
préteses [2].

Tabela 2. Material de uso no corpo humano. Fonte: Hench e

Erthridge (1982) [2].

Materiais

Caracteristicas

Exemplos

Polimeros (laticos,
nylon, silicone,
borracha,
poliésteres,
polifluoretano, etc)
Metais (Ti e suas
ligas, ligas de Co-
Cr, acos
inoxidaveis, Au,
Ag, Pt, etc.)

Ceramicos (6xido
de aluminio,
fosfato de célcio
incluindo
hidroxiapatita e
carbono)
Compdsitos
(carbono-carbono,
fio ou fibra
reforcada com
cimento 0sseo)

Resiliente, facil

fabricacdo, fragilidade,

deformacéo com o
tempo, degradacéo.

Resistente, ductil,
corrosivo, denso

Dificil fabricacéo,
biocompativel, inerte,
compressivel, ndo
resiliente, frégil

Forte, dificil fabricacéo,

feito sob medida

Suturas, vasos
sanguineos, encaixe
do quadril, ouvido,
nariz

Estrutura dentéria,
cabeca femoral de
substituicdo de
guadril, implantes de
revestimento
dentéario e
ortopédicos
Substituigdo da
cabeca femoral de
quadril, revestimento
dentario e implantes
ortopédicos

Implantes
articulares, valvulas
cardiacas

Em contrapartida, implantes permanentes em tecidos do corpo
humano reagem de maneira cronica a um corpo estranho. Essa reacéo €
caracterizada pela formacdo de uma camada de ma vascularizacéo,
analoga a uma cicatriz, na interface do material com o tecido. A reacéo
do corpo externo é tipicamente benigna para dispositivos ancoras no
tecido receptor, mas suficiente para complicagdes clinicas, tais como
infeccdo e contracdo tecidual, que podem ser consideradas um risco em
varias aplicagdes. As aplicacbes de dispositivos que auxiliem a
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recuperacdo de uma disfuncdo no corpo humano podem ser fabricadas por
diversas matérias-primas, mas a biocompatibilidade fica, muitas vezes,
comprometida. Sendo assim, algumas das caracteristicas e exemplos de
aplicacGes que envolvem materiais dos diversos tipos (Tabela 2) estdo
sendo parcialmente substituidos por materiais mais compativeis com as
condi¢des corporeas.

A utilizagdo de biomateriais incluem a substituicdo de uma parte
do corpo que perdeu funcdo devido a doenca ou trauma para auxiliar na
cura, melhorar a funcéo e corrigir anomalias. Para selecionar um polimero
para uso como biomaterial deve-se relacionar suas propriedades
mecéanicas e 0 tempo de degradacio para suas necessidades da aplicacéo.
O polimero ideal para tal aplicagdo deve conter alguns critérios tais como
ndo ter uma resposta inflamatéria ou toxica desproporcional ao seu efeito
benéficos, ser metabolizado no organismo ap6s o cumprimento de sua
finalidade sem deixar vestigios, ser facilmente processado para a forma
do produto final, ter vida Util aceitavel e ser facilmente esterilizado [3].

A aplicacdo de placas e parafusos bioreabsorviveis em cirurgias
craniofaciais foi, inicialmente, descrita na década de 60. O 4cido
poliglicolico  (Dexon), o copolimero formado pelo é&cido
poliglicolico/polilactico (Vicryl), a poli-pdioxanona (PDS) e o é&cido
polilactico (PLA) foram os principais componentes utilizados para a
confecgdo desses sistemas, sendo totalmente reabsorvidos e substituidos
por um novo tecido 6sseo na regido implantada [4].

O poli (4cido glicolico), PGA é o mais simples de poliéster
alifatico linear. O PGA foi utilizado para desenvolver o primeiro fio de
sutura absorvivel totalmente sintético foi comercializado como
DEXON® desde a década de 1960 por Davis e Geck [5].

Na década de 70, o desenvolvimento histérico do &cido
poliglicélico (PGA), do &cido poli latico (PLA) e seus copolimeros para
uso em cirurgia comecou a ser definido. Os detalhes da sintese de
polimeros de PGA e PLA a partir de os seus diésteres ciclicos foram
descritos, bem como uma série de copolimeros de glicélico / latico,
originalmente usados como fios de sutura Dexon®, Vicryl®, Maxon®,
PDS® [6]

Na década de 1990, o sistema de osteossintese bioreabsorvivel foi
o0 primeiro sistema de fixacdo bioreabsorvivel craniofacial a obter licenca
de comercializagdo do FDA (Food and Drug Administration — EUA), para
emprego em cirurgias de fraturas em terco médio da face e reconstrutivas
do esqueleto craniofacial, em especial para pacientes em fase de
crescimento e aqueles que serdo submetidos a radioterapia. Na década
seguinte, tem-se encontrado no mercado polimeros bioreabsorviveis
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reforcados (copolimeros dos polimeros anteriormente usados), os quais
sdo hoje uma nova alternativa de uso nas cirurgias craniofacial-faciais [7,
8].

2.2. Biomateriais poliméricos bioreabsorviveis

Materiais poliméricos derivados dos poli (hidréxi-acidos) sdo
utilizados na engenharia biomédica como matéria-prima na fabricacdo de
dispositivos para implantes de fixacdo rigida devido sua
biocompatibilidade com as fun¢des do sistema humano. Estes polimeros
sdo considerados bioreabsorviveis pelo fato dos produtos de sua
decomposicdo serem eliminados do corpo por vias metabdlicas. As
caracteristicas presentes nesses materiais permitem que o implante
permaneca no organismo para cumprir suas fun¢des mecanicas de fixagéo
no periodo de tempo necessario para a recuperagdo do trauma envolvido,
sendo absorvido pelo corpo apds esse periodo, sem a necessidade de uma
segunda intervencdo cirdrgica para sua retirada. Implantes metélicos, por
sua vez, podem sofrer corrosdo ou precisar da segunda intervengdo
cirlrgica. Materiais poliméricos podem ser obtidos através da sintese de
diversas fontes renovaveis, como os hidroxi-acidos, sendo que a matriz
de materiais poliméricos baseada no petréleo, bem como a extracdo de
metais na mineracdo (fontes ndo-renovaveis), ndo terd uma longa auto
sustentabilidade devido aos sérios problemas ambientais, ao alto custo e
também ao esgotamento das reservas [3, 9].

Os poli (hidroxi-acidos) pertencem a uma classe de poliésteres
alifaticos sintéticos. Os exemplos desses poliésteres sdo poli (acido
glicolico) (PGA), poli (acido lactico) (PLA), poli (acido lactico-co-acido
glicélico) (PLGA), poli (a-caprolactona) (PCL), seus copolimeros e
outros. Polimeros biodegradaveis respondem em tempos diferentes de
degradagdo, como demonstrado na Tabela 3.
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Tabela 3. Carateristicas de polimeros biodegradaveis. Fonte: Nathan et
al. (1994) [10]; Pietrzak et al. (1997) [11].

Polimero Tm(®C) Tg(°C) Modulo® Alongamento  Tempo de
(GPa) (%) degradagéo P
(meses)
PGA 225-230 35-40 7,0 15-20 6al2
PLLA 173-178 60-65 2,7 -10 >24
PDLLA Amorfo 55-60 1,9 3-10 12a16
PCL 58-63 -65 — - 0,4 300 - 500 > 24
60
PDO N/A -10-0 15 N/A 6al2
PGA-TMC N/A N/A 2,4 N/A 6al2
PDLGA Amorfo 50-55 2,0 3-10 5a6
85/15
PDLGA Amorfo 50-55 2,0 3-10 4a5
75/25
PDLGA Amorfo 45-50 2,0 3-10 3a4
65/35
PDLGA Amorfo 45-50 2,0 3-10 la?2
50/50
Osso 10-20
Aco 210

2 Modulo de flexdo ou tragéo
b Tempo de completar a reabsorgéo

Um polimero é geralmente nomeado com base no mondmero que
é sintetizado. Por exemplo, o etileno é utilizado para a producdo de poli
(etileno). Para tanto o &cido glicélico e acido lactico, um dimero ciclico
intermediario é preparado e purificado, antes da polimerizacdo. Estes
dimeros sdo chamados de glicolico e latico, respectivamente. O poli
(acido latico) existe em duas formas estéreo isdbmeros, significadas por
um D ou L para dextrogiros e levogiros, ou por DL para a mistura
racémica [3 e 12].

2.2.1. Biodegradacao, bioabsorcgéo e bioreabsorcao

No ambiente (solo, compostagem, depositos de residuos urbanos,
etc.) polimeros sdo geralmente degradados por microrganismos. Os testes
de biodegradabilidade para polimeros fazem uso de tais ambientes (teste
de compostagem controlada, teste enterro do solo) para poderem ser
padronizados apropriadamente. No entanto, estes testes ndo dao qualquer
conhecimento sobre as propriedades mecanicas do material e os passos
individuais de degradacdo de polimeros sintéticos  por
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microrganismos. Como pressuposto basico, prevé-se que a degradacgdo de
polimeros sintéticos, tais como poliésteres e poliamidas segue um
esquema semelhante ao de polimeros naturais. A presenca de polimeros
induz ou aumenta a producdo microbiana de enzimas que séo excretados
para 0 meio ambiente e que sdo capazes de clivar limites especificos da
cadeia de polimero que esta disponivel para o sistema enzimatico na
superficie do material polimérico. Assim, a camada de polimero solido é
destruida pela camada superior (erosdo de superficie). Enzimas hidrolitica
sdo secretadas por microrganismos que cortam ligacbes de éster
localizadas na superficie sélida. Os produtos de clivagem (monémeros,
dimeros, etc.) sdo dissolvidos e metabolizado no interior de células dos
microrganismos. Numa situacdo ideal, o polimero é completamente
decomposto e finalmente convertido em biomassa, CO; e H20.

Entre os varios fendmenos bioldgicos, quimicos e fisicos
envolvidos na degradacéo microbiana de polimeros, a reagdo catalitica na
superficie solida do material geralmente hidrofébico é assumida para
desempenhar um papel importante no processo global. Fatores tais como
0 ambiente quimico das ligagbes clivadas, a rigidez da cadeia do
polimero, a massa molar do polimero, a adsorcdo de superficie e a
ativacdo da enzima, a remocdo e a dissolugdo dos produtos de fissdo a
partir da superficie, etc. sdo abordados para controlar o processo de
degradacdo. [13,14].

Polimeros biodegradaveis sofrem quebra das cadeias poliméricas
formando oligémeros solUveis ou mondmeros. A degradacgao procede por
processo biologicamente ativo pela presenga de enzimas ou por clivagem
hidrolitica passiva. O termo biodegradavel normalmente se refere a
materiais em que 0s processos biolégicos ativos estdo envolvidos.
Polimeros bioreabsorviveis se dissolvem gradualmente e sdo eliminados
através dos rins ou outros meios. Uma grande variedade de ambos os
polimeros solidos e do tipo de hidrogel tém sido desenvolvidos e sdo
aplicados tanto na area de fArmacos quanto na engenharia de tecidos. Um
exemplo de dispositivos a serem fabricados com polimeros
bioreabsorviveis sdo as placas e parafusos aplicados na engenharia de
tecido dsseo, onde ocorre a transferéncia de carga para 0 0ss0 em
recuperacao (Figura 1).
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Figura 1: llustragdo do comportamento tipico do material
bioreabsorvivel: diminuicdo de propriedade mecanica e transferéncia de
carga para 0 0sso em recuperacao [13].

Na medicina e biologia, o termo biodegradavel tem definicbes
distintas. No sistema do corpo humano, o material polimérico tem
diferentes respostas ao ser implantados e, por isso, diferem-se entre
biodegradaveis, bioabsorviveis e bioreabsorviveis. Como descrito por
Vert et al. [14], citado em Barbanti et al. [2], “biodegradavel é um termo
utilizado para polimeros e dispositivos sélidos que devido a degradacdo
macromolecular sofrem disperséo in vivo, mas sem a eliminagdo dos
produtos e subprodutos pelo organismo. Polimeros biodegradaveis
podem ser atacados por elementos bioldgicos de forma que a integridade
do sistema seja afetada, formando-se fragmentos ou outros subprodutos
de degradacdo, que podem ser removidos do seu local de acdo, mas ndo
necessariamente do organismo. Bioreabsorviveis sdo materiais
poliméricos e dispositivos sélidos que mostram degradacdo através da
diminuigdo de tamanho e que sdo reabsorvidos in vivo; i.e., materiais que
sdo eliminados por rotas metabdlicas do organismo. Bioreabsorcdo é um
conceito que reflete a eliminagédo total do material e dos subprodutos de
degradacdo (compostos de baixa massa molar) sem efeitos colaterais
residuais. O uso da palavra “bioreabsor¢do” ¢é utilizado quando a
eliminacdo é total. Bioabsorviveis sdo materiais poliméricos e
dispositivos que podem se dissolver em fluidos corpéreos sem qualquer
clivagem da cadeia macromolecular ou diminuicdo de massa molecular
(Figura 2). Por exemplo, este é o caso da lenta dissolucdo de implantes
soltveis em fluidos organicos. Um polimero bioabsorvivel pode ser
bioreabsorvivel se suas macromoléculas sao excretadas” [2, 14].
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Figura 2. Curva genérica de perda de peso molecular, de resisténcia
mecanica e de massa de dispositivos bioreabsorviveis implantados [3].

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
atoxicos que sdo, por sua vez, eliminados do organismo via rotas naturais
e, idealmente, ndo deixam tracos de sua presenca ap0s terem sua absorcdo
completa [15].

2.2.2. Poli (4cido lactico-co- glicdlico), PLGA

O tempo de degradacdo do homopolimero que apresenta L-acido
latico, tal como o PLLA, é muito mais lenta do que do polimero PDLLA,
gue apresenta D-L-acido latico, requerendo mais que 2 anos para ser
completamente absorvida. Assim, copolimeros de L-acido latico com
glicélico ou comdl -4cido latico sdo preparados para interromper
a cristalinidade do L-acido latico e acelerar o processo de degradacéo
[16].

O poli (acido latico), PLA, é um dimero ciclico de acido lactico,
que existe como dois isdmeros Opticos, D e L (Figura 3). O isémero L-
acido latico é de ocorréncia natural e o D-L-4cido latico é a mistura
sintética de D e L-4cido latico. O homopolimero de L-latico (LPLA) é um
polimero semicristalino, ja o poli (D, L — acido latico), PDLLA, é um
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polimero amorfo que possui uma distribuicdo aleatéria de ambas as
formas isoméricas de acido lactico e, consequentemente, é incapaz de
providenciar uma estrutura cristalina organizada. Este material tem
menor resisténcia a tracdo e alongamento maior, além de um tempo de
degradacdo mais rapido, tornando-o mais atrativo em determinadas
aplicacdes. Poli (I -acido latico) é de cerca de 37% cristalino com um
ponto de fusdo de 175-178 °C e uma temperatura de transicao vitrea de
60-65 °C [3, 10 e 12].
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Figura 3. Reacéo de copolimerizacao do poli(acido latico-co-glicélico)
[3, 94].

O poli (acido glicolico), PGA, é um dos primeiros polimeros
degradaveis ja investigados para uso biomédico. Com um ponto de fuséo
(Tm) superior a 200 ° C, uma temperatura de transicao vitrea (Ty) de 35-
40 ° C e uma resisténcia a tracdo muito elevada (12,5 GPa) [16], o0 PGA
foi utilizado como sutura degraddvel desde 1970, registrado por
DEXON®.

O dimero glicélico € sintetizado a partir da dimerizagao de acido
glicélico. A polimerizacdo por abertura do anel de glicélico permite a
obtencdo de materiais com elevado peso molecular, com cerca de 1-3%
de monémero residual presente. O poli (&cido glicdlico), PGA, é
altamente cristalino (45-55%). Devido ao seu elevado grau de
cristalizacéo, ndo é soluvel na maioria dos solventes organicos, salvo o0s
quais sdo altamente fluorados, tal como o hexafluoroisopropanol. As
fibras de PGA exibem alta resisténcia e mddulo e sdo demasiadamente
rigidas para ser utilizadas como material de sutura, exceto como
trancada. As suturas de PGA perde cerca de 50% de sua forca depois de
duas semanas e de 100% em quatro semanas e sdo completamente
absorvidos em 4-6 meses. O glicélico é copolimerizado com outros
mondmeros para reduzir a rigidez das fibras resultantes. PGA e PLLA
apresentam elevada resisténcia a tragdo e baixo alongamento e,
consequentemente, tem um alto médulo, o qual os tornam mais aplicaveis
do que os polimeros amorfos para suporte de carga, tais como na fixagéo
ortopédica e suturas [3 e 12].
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Devido a rapida degradacao e insolubilidade do PGA em muitos
solventes comuns, tem sido realizada uma investigacdo limitada com
dispositivos de administragdo de farmacos baseados em PGA. Em vez
disso, pesquisas mais recentes tem se concentrado em scaffolds de
engenharia de tecidos de curto prazo e a utilizacdo de PGA como um
material acoplado com outros polimeros degradaveis. A degradacdo
rapida leva a perda de resisténcia mecénica e a producdo local
significativa de 4&cido glicdlico. Embora o &cido glicolico seja
bioreabsorvivel pelas células através do ciclo do &cido citrico [17], o alto
nivel de &cido glicolico tem sido associado a uma resposta inflamatéria
indesejavel [18 e 19].

A copolimerizacdo aleatéria de PLA (formas L- e D, L-lactida) e
PGA, conhecida como poli (lactide-co-glicélido) (PLGA), é o polimero
degradavel mais investigado para aplicacbes biomédicas e tem sido
utilizado em suturas, farmacos, e scaffolds de engenharia de tecidos. Uma
vantagem particular é que, uma vez que PLA e PGA tém propriedades
significativamente diferentes, a escolha cuidadosa da composicdo de
copolimero permite a otimizagdo do PLGA para as aplicaches
pretendidas. A modulagdo da propriedade é ainda mais significativa para
o0s copolimeros de PLGA, uma vez que com uma composicdo de 25-75%
de acido latico o PLGA forma polimeros amorfos que sdo muito
hidroliticamente instaveis em comparacdo com os homopolimeros de
outras composicdes [20, 21]. Isto é evidente nos tempos de degradacéo de
PLGA 50:50, 75:25 PLGA e 85:15 PLGA sendo 1-2 meses, 4-5 meses e
5-6 meses, respectivamente [10, 22]

O PLGA demonstra grandes propriedades de adesdo e proliferacdo
celular tornando-se um excelente candidato para aplicacdo na engenharia
de tecidos. O PLGA foi fabricado em scaffolds por vérias técnicas
diferentes, incluindo a formagdo de espuma por gaseificacdo [23, 24],
microesferas de sinterizacdo [25, 26] electrospinning [27, 28] e
polimerizacéo [29, 30]. A impressdo de polimeros, em particular, € uma
nova técnica que é muito promissora na concep¢do de scaffolds de
engenharia de tecidos. A capacidade de utilizar esta tecnologia com
outros polimeros degradaveis € promissora ao permitir o design de
estruturas semelhantes a 6rgdos que até agora tém sido complicadas
replicar. Scaffolds de PLGA tém sido utilizados na engenharia de tecido
06sseo [25, 31-33], cartilagem [34-36] e tecido nervoso [37, 38].
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2.3. Traumatologia craniofacial

A cirurgia de fixacdo para correcdo de fraturas ou assimetrias na
estrutura Ossea consiste no implante de dispositivos, como placas e
parafusos, para imobilizar a estrutura a ser corrigida. As placas tém a
funcdo de dar suporte e estabilidade a fratura, mantendo uma reducao
anatdmica dos fragmentos, e 0s parafusos fixam a placa ao 0sso.

A traumatologia facial, que envolve a regido do cranio, centro da
face e maxilar, denominada craniofacial, é causada por fatores como
acidentes, esportes, assimetrias ou estética. O trauma facial ocorre
decorrente de inimeros fatores, podendo comprometer 0s 0ssos faciais,
provocando grandes assimetrias na face. As fraturas faciais ocorrem
normalmente por traumas de baixo impacto. O trauma depende da regido
da face e sua intensidade para, entdo, avaliar a gravidade de fratura. A
forca necessaria para provocar fraturas faciais é definida pela forga da
gravidade e cada regido suporta diferentes intensidades (Figura 4).
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Figura 4. Forca necessaria para causar fratura no osso da face [37, 38].

Os traumas de alto impacto sdo classificados em traumas com forca
acima de 50 vezes a forca da gravidade (> 50G) e os de baixo impacto séo
definidos quando sdo menores de 50 vezes a for¢a da gravidade (< 50G).
As areas menos resistentes a traumas estdo na regido nasal (30G) e a
regido zigomatica (50G). As mais resistentes, como o angulo mandibular
(70G), sinfise mandibular (100G) e margens supra orbitais (200G) [38].

Esse tecido possui um comportamento adaptativo aos esforgos
mecanicos aos quais 0 mesmo estd sendo submetido: dentro de limites
suportados pelo tecido, a solicitagdo mecanica age como estimulo para
crescimento do mesmo. Assim, no caso de implantes muito mais rigidos
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gue 0 0ss0, 0 implante pode diminuir o nivel de solicitacdo mecanica do
0ss0 causando desmineralizacdo e perda dssea local.

O crescimento do tecido, especialmente em paciente jovens e em
aplicacGes craniofacial-faciais, ndo pode ser acompanhado pelo implante
necessitando futuras intervencdes cirdrgicas. Na ocorréncia de problemas
apo6s a insercdo dos implantes, pode ser necessaria uma segunda
intervencao (cirurgia de revisdo). Os implantes metalicos retidos podem
ser problematicos no momento da revisdo, pois a retirada deste
componente pode danificar o tecido subjacente. Além disso, os materiais
metalicos interferem em técnicas de avaliacdo poOs-operatéria por
imagens, como a radiografia e a tomografia [39].

O desenvolvimento de implantes fabricados em polimeros
bioreabsorviveis permitiu a concep¢do de produtos que esses eliminam
ou minimizam a ocorréncia destes problemas. Esses dispositivos séo
degradados pelo organismo, transferindo gradativamente os esforgos
mecanicos aos tecidos adjacentes, desaparecendo por completo apds um
determinado periodo de implantacdo. No caso de uma cirurgia de revisdo
ser necessaria, pelo fato serem substituidos por tecido 6sseo, permite se
gue a revisdo seja feita semelhantemente a um procedimento primario,
com colocacéo de novos implantes [40]. Com rigidez muito mais proxima
do tecido dsseo do que os materiais metélicos, a utilizacdo de implantes
poliméricos pode reduzir a ocorréncia do fenémeno de stress shielding.
Finalmente, os polimeros sdo menos opacos a radiografia e néo-
interferentes em tomografia e outras técnicas de analise por imagens.

2.3.1. Tipos de fraturas e dispositivos relacionados

O tratamento cirlrgico das fraturas necessita de um método de
estabilizacdo, neutralizagdo e muitas vezes, compressdo entre 0s
fragmentos 6sseos. Conforme a localizagdo anatdmica do osso fraturado
e o tipo de fratura, aplicam-se 0s conceitos biomecanicos e os biolégicos
para a escolha do método e do sistema de osteossintese a ser utilizado. Os
primeiros estudos em osteossintese foram elaborados no ano de 1949,
utilizando placas rigidas modificando a maneira de provocar os apertos
nos parafusos [41].

René Le Fort [42] descreve os tracos de fraturas observados em
cadaveres, submetidos a impactos desferidos de varias direcdes como a
linha da fratura que tangencia a margem inferior da abertura piriforme e
dirige-se horizontalmente, através da parede anterior do seio maxilar até
a tuberosidade (bilateralmente), comprometendo o processo pterigdide do
0sso esfendide e causando a fratura ou disjuncdo ptérigo-maxilar. A
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Fraturatipo Le Fort Il caracteriza-se por uma linha de fratura que se inicia
na regido dos ossos nasais, descendo pelo processo frontal do o0sso
maxilar, e estendendo-se lateralmente através dos 0ssos lacrimais ao
assoalho da érbita, rebordo infraorbitério e sutura zigomatico-maxilar. A
linha atinge entdo a parede lateral da maxila e estende-se até o processo
pterigdde do osso esfenoide, no qual causa a fratura ptérigo-maxilar [43].

Fratura tipo Le Fort I11: (Disjuncdo craniofacial) caracteriza-se por
uma linha de fratura que se estende desde a regido da sutura fronto-nasal,
passando pelas paredes mediais e dos assoalhos das 6rbitas, alcangcando
as suturas zigomatico-frontal e zigomatico-temporal. Ha ainda a fratura
tipo Lannelangue que foi descrita inicialmente no ano de 1879.
Geralmente ocorre em associacdo a fratura transversa baixa. Caracteriza-
se por uma disjuncdo ao nivel da regido mediana da maxila, entre os
processos horizontais do osso palatino [44]. Algumas osteotomias de
maxila com fixacdo de placas e parafusos de titdnio (Figura 5) e
bioreabsorviveis (Figura 6).

Figura 5. Vérias osteotomias de maxila com fixacdo de placas e
parafusos de titanio [43].
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Figura 6. Fixacao interdssea rigida com placa absorvivel e parafuso,
incluindo o tipo reto, tipo duplo Y, tipo quadrado 5 x 5 e placas
retangulares de 5 x 10 [45].

As fraturas do osso zigomatico (Figura 7) podem ser consideradas
como a mais delicada fratura dos ossos faciais. Devido a anatomia da
regido, 0 0sso zigomatico articula-se com os 0ssos do cranio e face,
preenchendo 2/3 do assoalho da érbita.
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A fratura pode ocasionar achatamento facial e cada classifica¢do
de fraturas faciais precisa de um método conveniente, especifico,
descritivo e reprodutivel de denotar padrbes de fratura. Para isso, €
necessario avaliar as caracteristicas de graus de severidade das fraturas
faciais criticas para a reducdo e reconstrucéo cirdrgica [46].

Fraturas orbitais podem causar uma ma posicao do globo ocular e
pode causar restricdo no movimento, prejudicando a funcéo da visdo. O
maior diametro da Orbita € encontrado aproximadamente a 1,5 cm da
borda inferior da 6rbita, onde o teto da érbita tem uma concavidade de 5
mm e o assoalho tem uma profundidade de 3 mm em relacdo a borda
orbitaria. O assoalho apresenta convexidade posterior e latero
posteriormente se separa da grande asa do esfenoide pela fissura orbitaria
inferior. O forame do nervo Optico se localiza posteriormente no plano da
parede orbitaria medial, medialmente e superiormente ao apice
verdadeiro da 6rbita [47].

A reconstrucdo das paredes orbitarias com dispositivo de fixacdo
somente pode ser realizada ap0s a reconstrugdo do zigoma e dos sistemas
de suporte vertical e horizontal; isso inclui a reconstrugdo anatémica da
barra frontal até as extremidades onde o complexo orbito zigomatico esta
fixado. As fraturas do teto da orbita sdo entdo reparadas, tendo-se em
mente que se deve reposicionar o fragmento 6sseo do teto ou enxerto
acima do local original, pois a convexidade superior é dificil de ser
reproduzida e um teto reconstruido que parece estar em nivel correto, esta
frequentemente abaixo do ideal, levando a deslocamento inferior do
globo. A parede lateral da orbita deve ser corretamente posicionada em
relacdo a Orbita e asa do esfenoide. Raramente é necessario utilizar-se de
enxerto para corrigir um defeito na parede lateral que cause herniagéo de
tecidos moles para as fossas temporal e infra temporal, entretanto, se um
trauma de alto impacto produzir cominacgdo e deslocamento da parede
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lateral, um enxerto de cranio é a escolha ideal, pois nestas cirurgias deve-
se utilizar uma via lateral que exponha as possiveis lesdes Osseas
retrobulbares. Um segmento de osso chato plano pode reproduzir o
contorno da parede lateral da orbita, sendo fixado ao osso frontal ou
zigoma com fios finos de aco [48].

As fraturas da piramide nasal sdo muito frequentes, e
aproximadamente 39% das fraturas craniofacial-faciais sdo nasais. O
trauma nasal é o terceiro em incidéncia, atras do trauma de clavicula e de
pulso. A pirdmide 6ssea nasal fratura mais frequentemente em zonas
fracas estruturais do 0sso. Para os autores, 80% das fraturas ocorrem nas
regides de jungdo maxilar - 0sso proprio nasal e ramo ascendente do 0sso
maxilar. Os 0ss0s nasais sd0 espessos e rigidos em sua juncdo com o
frontal e mais delgados na sua porcdo inferior, na articulagdo com as
cartilagens laterais superiores. Assim, a maioria das fraturas ocorre na
porcao inferior dos 0ssos nasais. O septo nasal dsseo é frequentemente
fraturado na juncdo condro-6ssea que delimita a porcdo cartilaginosa
movel anterior com a porcao 6ssea e fixa [49].

2.3.2. Anatomia da face e solicitagdes mecanicas

A arquitetura dos ossos faciais estd adaptada as exigéncias
mecanicas de tragdo e pressdo. Regides mais sujeitas a forcas mecanicas
respondem produzindo uma cortical mais espessa. A forca mastigatoria é
a que mais induz forca no esqueleto facial. Sendo assim, a face possui em
sua arquitetura zonas de resisténcia horizontais (pilares horizontais) e
verticais (pilares verticais), assim como zonas de fragilidade. O esqueleto
do terco médio da face consiste de um sistema de suportes horizontais e
verticais (pilares) que se combinam para formar uma estrutura entrelacada
gue mantém as dimensdes horizontais e verticais, protege as orbitas, seios
paranasais, cavidades oral e nasal.

O sistema esquelético é dividido entre cabeca, térax, coluna
vertebral, membro superior e membro inferior, totalizando 206 ossos. O
esqueleto da cabeca é dividido em neurocrénio e esqueletos da face. O
neurocranio fornece o invélucro para o cérebro e as meninges encefalicas,
partes proximais dos nervos cranianos e vasos sanguineos. O créanio
possui um teto semelhante a uma abdbada — a calvaria — e um assoalho
ou base do cranio que é composta do etmoide e partes do occipital e do
temporal (Figura 8). O esqueleto da face consiste em 0ssos que circundam
a boca e o nariz e contribuem para as Orbitas [50].
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Figura 8. Vista frontal do cranio [50].

O sistema de osteossintese consiste na unido das extremidades dos
fragmentos 6sseos fraturados e sua manutencdo em posi¢do anatdmica
correta com auxilio de placas, fios, pregos, parafusos, etc. Material
reabsorvivel, segundo cirurgides e descrito por Bailey (2001) [49], é mais
indicado para fraturas em criancgas, fraturas bem posicionadas, técnica de
manuseio muito sensivel e na regido do ter¢o médio da face.

2.4. Resultado clinico

O desenvolvimento da fixacdo interna rigida representou um
avanco significativo no campo da cirurgia craniofacial, nos seus diversos
segmentos, tais como a traumatologia, a cirurgia ortognatia e a
reconstrucao dos 0ssos maxilares [51].

Um copolimero poli-l-lactico e &cido glicolico (PLLA/PGA)
representa outro avanco da tecnologia no uso de materiais
bioreabsorviveis para fixacdo interna rigida, mostrando ser eficaz em
reconstrucdo de abobada craniana, porém a efetividade de usar este
copolimero em areas que requerem carga aumentada, como a mandibula,
ainda devem ser pesquisadas [52].
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Montag et al. (1997) [9] estudaram 35 pacientes pediatricos que
necessitavam de cirurgias craniofaciais e verificaram clinicamente, com
0 uso de materiais bioreabsorviveis, aspectos como: estabilidade, padréo
cicatricial, contorno e palpabilizada. N&o encontraram nenhuma
complicagdo. Ainda neste estudo, compararam o tempo do procedimento
cirtrgico no qual cinco casos de sinosteose sagital simples foram tratados
por métodos convencionais (fixagdo com titanio) e cinco casos de
sinosteose sagital foram tratados com sistema LactoSorb®
(82%PLLA/18%PGA). Observou-se que a duracdo da cirurgia ndo foi
alongada, mas na realidade, encurtada em média de 40 minutos por caso,
guando se utilizou 0 método reabsorvivel.

Eppley et al. (1997) [53] descreveram o uso de placas
reabsorviveis e parafusos para fixacdo Gssea na cirurgia craniofacial
pediatrica, particularmente da abdbada craniana. Ao longo de um periodo
de 7 anos, mais de 200 cem casos foram realizados pelos autores com o
copolimero especifico PLLA-PGA sem quaisquer complicacdes
relacionadas ao material, como inflamacdo, reagdes estrangeiras ou perda
de estabilidade de fixacdo, necessitando de operagdo. O mesmo autor com
demais colaboradores (1997) [54] trataram 30 pacientes com fratura
facial, utilizando o sistema de fixacdo reabsorvivel. Observaram as
reacOes inflamatdrias do tecido no pos-operatério e a ndo manifestacdo
de do desenvolvimento de reacfes de corpo estranho.

Edwards, Kiely e Epplex (2000) [55] revisaram 29 casos de
osteotomias Le Fort-1 no qual sistemas de PLA/PGA tinham sido usados
com um periodo de observacdo entre duas semanas € um ano e ndo
informaram nenhuma complicagéo.

Em estudos nos quais se operaram 31 pacientes que necessitavam
de cirurgia ortognatia, usando o sistema de fixagdo dssea reabsorvivel
(parafusos bi corticais 2.5 para mandibula/ placas 2.0 e 2.5 para maxila),
ndo foram observadas evidéncias de parafusos ou placas fraturadas
durante a colocacdo, deiscéncia da ferida, exposi¢do da fixacdo ou
infeccdo crbnica. Em um paciente desenvolveu-se uma infec¢do bucal,
localizada duas semanas ap6s a cirurgia, que foi solucionada com o uso
de antibiéticos, entretanto ndo foi encontrada nenhuma evidéncia que a
fixacdo reabsorvivel fosse a causa priméria da infeccdo. Em 6 pacientes
desenvolveu-se mobilidade moderada da maxila no periodo pos-
operatorio inicial com 1-2 mm de mordida aberta em dois casos e quatro
casos de mordida aberta posterior. Estas discrepancias oclusais foram
totalmente corrigidas com o uso de elasticos intermaxilares, num periodo
de duas semanas [56].
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De acordo com o estudo de Haers et. al., 1998 [57], as técnicas
cirlrgicas e os primeiros resultados de um caso de cirurgia craniofacial
fixa com material bioreabsorvivel sem fixacdo craniofacial-mandibular
rigida no pds-operatério podem ser observados na Figura 9. As placas e
parafusos sdo de PLDLA na razdo molar 85:15 e foram fixadas
bilateralmente da regido paranasal e ao longo do 0sso zigomatico.

—— pré-operatério
= == 3 dias pos-operatério
...... 6 semanas pos-operatorio

(B) :
Figura 9. (A) Implante do sistema placa-parafuso no procedimento
cirlrgico. (B) A andlise cefalométrica dos movimentos cirlrgicos e o
padréo de estabilidade, 6 semanas do pds-operatério [57] (adaptado).

Segundo o autor, a recuperagdo foi sem complicagfes. Seis
semanas de pds-operatério, o exame clinico revelou o maxilar e
mandibula estaveis. A oclusdo esteve dentro da posicdo prevista. N&do
houve nenhuma recaida detectavel tanto dental quanto esquelética, no
canto superior e maxilar inferior, exceto para o ponto lateral, onde a
recaida de 0,5 mm foi observada.
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Holmes et al. (2004) [58] obtiveram resultados clinicos avaliando
164 pacientes entre 8 a 48 meses de pos-operatério com implante de
sistema de fixacdo rigida de PLDLA (Figura 10). Posteriormente, um
novo polimero de maior reabsorcao, feito com poli (D, L-acido latico-co-
acido glicolico) 85:15, PLGA, foi colocado e relatados os resultados
preliminares nos 29 primeiros pacientes. O mesmo autor também realizou
0 estudo com 164 pacientes, de 6 semanas a 61 anos de idade, que foram
sujeitos a cirurgia craniofacial com dispositivos bioreabsorviveis de
PLDLA. Os autores acreditam que isso representa uma vasta experiéncia
para estudos com dispositivos bioreabsorviveis. Do grupo de estudo, 131
foram criancas e 33 adultos. Os procedimentos cirdrgicos incluiram
Monobloc, osteotemias LeFortlll e LeFort | (n = 16); cranio-osteotemia
reconstrutiva (n = 44); reconstrucdo traumatica e pos-traumatica (n = 14);
osteotomia exposta (n = 16); distracdo da média face (n = 14); e
procedimentos craniofaciais miscelaneas (n = 60). Os dispositivos
bioreabsorviveis de PLDLA foram mais faceis para manusear na forma
desejada, ndo houve interferéncia nas imagens, ocorreu transferéncia de
carga, houve excelente convergéncia com a regeneracdo modulada de
cédulas na haste, poucas complica¢des (91.5% dos pacientes nao tiveram
complicagdes) e 100% dos pacientes ndo precisaram utilizar metais como
reparo.

Figura 10. Malha de PLA (0.5 mm) utilizada para regeneracao do 0sso
temporal em cirurgia craniofacial pediatrica [58].
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Os resultados sobre as caracteristicas do PLGA utilizado podem
ser descritos relacionando a tensdo inicial aplicada, de tracdo e de
cisalhamento, com o tempo (Figura 11), assim como a massa molecular
com o tempo (Figura 12).

= 100

B

E

[1-]

2 ot

@ = Resisténcia ao
8 o cisalhamento
g e \

=

o

o

g 40 - -

E Resisténcia a tragio N\

=

E 20

@

=]

= \
=2

5 0 - - - - - - - 2
E 0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 100

Semanas do envelhecimento

e = Resisténcia a tra¢do; m = Resisténcia ao cisalhamento.
Figura 11. Mudanga percentual na tensdo e forca de cisalhamento versus
semanas em tempo real do envelhecimento para MacroPore FRP
(PLGA) (adaptado) [58].

Esses resultados demonstram uma controlada e rapida degradacéao
nas propriedades mecéanicas do material, com resisténcia suficiente para
aplicacdes pedidtricas craniofaciais, segundo os autores. O produto
utilizado no estudo foi o PLDLA da marca MacroPore PLDL, que foi
testado em condicdes criticas, com temperatura a 70°C.
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Figura 12. Mudanga percentual na viscosidade inerente versus semanas
em tempo real do envelhecimento para MacroPore FRP (PLGA)

(adaptado) [58].

Um total de 25 pacientes foram avaliados na pesquisa,
acompanhados por seis meses ou mais. Na avaliacdo de 6 meses, todos 0s
pacientes tiveram uma fixagdo estavel e cicatrizagdo 6ssea. Em todos os
casos, a aparéncia estética permaneceu satisfatdria e auséncia de inchago
pos-operatorio. ComplicacBes em pds-operatdrio, ocorreu em cinco
pacientes, dois deles com gueda e hematomas e um com encefalocele e 0
outro com defeito dsseo; todos tratados com intervencdes cirdrgicas. N&o
houve complicagBes referentes ao material implantado. Os resultados
clinicos avaliados no periodo mais que 6 meses indicaram que o material
FRP ¢ seguro e aplicavel a cirurgias craniofaciais [58].

Bakelen et al. (2014) [59] realizou um estudo in vivo com as
seguintes varidveis: (1) demografia: sexo feminino, idade (2) tipo de
procedimento cirdrgico: BSSO (Bi-lateral-Sagittal-Split Osteotomy),
osteotomia Le Fort-I, osteotomia bi maxilar, fratura mandibular, maxila
ou zigoma; (3) Numero de operacdes por cirurgias com bioreabsorviveis.
Em 15 dos 70 pacientes (21.4%) que foram tratados com BSSO, houve
fraturas mandibulares em 55.6% dos casos. Ndo houve interrupgdo em
pacientes tratados com a osteotomia Le Fort-1 ou em pacientes tratados
com fratura no zigomatico. No estudo, foi relatado que fraturas
mandibulares tem um risco maior de complicagdes com biodegradaveis
da Inion CPS do que com as placas e parafusos de titdnio da KLS Martin
em comparagdo com a BSSO. No entanto, pode ser tirado conclustes
definitivas, porque uma em cada 5 complicagGes de fraturas de mandibula
foi devido a problemas de logistica ou razdo desconhecida.
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2.5. Dispositivo bioreabsorviveis para tecido 6sseo

A fabricacdo de dispositivos bioreabsorviveis implantaveis tais
como placas e parafusos nas cirurgias de fixacao rigida na especialidade
craniofacial comecaram em 1960. No Brasil, a fabricacdo desses
dispositivos bioreabsorviveis estd em avaliagdo pelos érgaos responsaveis
e requer estudos que viabilizem a producéo nacional. No entendimento
do estado da arte da fabricagdo de dispositivos craniofaciais
bioreabsorviveis é possivel identificar que as necessidades de estudo na
area englobam os processos de fabricacdo, na defini¢do de propriedades
mecéanicas e como melhora-las de acordo com as condi¢des do material e
seu tempo de degradabilidade.

Um exemplo do sistema placa-parafuso (Figura 13) é demonstrado
no trabalho de Haers et. al., (1998) [57]. Segundo o autor, o auto reforgo
do homopolimero poli (L-acido latico) (PLLA) e do poli (L / D-latico)
com L/D na razdo molar de 85/15 obteve-se for¢a suficiente para superar
a necessidade de suporte adicional para a fixa¢do de fraturas. As placas
podem ser dobradas a temperatura ambiente [57].

Figura 13. (A) Parafusos de 2 milimetros e placas de encaixe. (B) as
placas sdo dobradas planas com férceps, sem a necessidade de um
dispositivo de aquecimento para manter a forma desejada [57].

Um outro exemplo do sistema foi demonstrado por Wittwer et al.
(2007) [60], onde os tipos de rosca do parafuso variam e demonstram
diferentes impactos de tensdes nas placas (Figura 14).
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Fgura 14. Placas e parafusos bioreabsorviveis utilizados em aplicacdes
craniofacial-faciais [60].

As principais fabricantes de dispositivos para cirurgia craniofacial,
focadas em placas e parafusos bioreabsorviveis, estdo listadas a seguir
(Tabela 4).

Tabela 4. Fabricantes e marcas de dispositivos craniofaciais.

Fabricante Linha de bioreabsorviveis Pais de origem
Stryker Delta System Alemanha
DePuy Synthes  PolyMax Suica

Inion Inion CPS Finlandia
BIOMET Lactosorb EUA

kLS Martin ResorbX Alemanha
Medtronic MacroPore EUA
Implantes BionX SmartPins Finlandia
Arthrex TRIM-IT PINS EUA

Conmed BioScrew EUA

Cada marca utiliza um polimero especifico na sua fabricagéo, com
determinado grau de reabsor¢do, contendo caracteristicas de placas e
parafusos especificas. Os resultados das propriedades de rigidez e da
deflexdo em placas do tipo SPS®, nos ensaios mecénicos de flexao e
torcao, por exemplo, apresentam interferéncia das variantes de numeros
de furos nas placas e 0 espaco entre as placas, ou seja, quanto maior o
ntmero de furos nas placas e menor o espaco entre elas maior a rigidez e
menor a deflex@o. Os autores afirmam que a rigidez e a deflex@o variaram
proporcionalmente ao nimero de furos nas placas e ao espaco entre elas
[42].
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Figura 15. Placas bioreabsorviveis de quatro e seis furos compostas de
ésteres polimerizados (poliésteres) com aproximadamente 82% de acido
polilactico e 18% de &cido poliglicélico. As placas de seis furos medem

25 mm de comprimento, 5 mm de largura e 1,5 mm de espessura [61].

Outro exemplo de dispositivos de fixacdo bioresorbiveis
compostos por ésteres polimerizados (poliésteres) com aproximadamente
82% de acido polilactico (PLA) e 18% de acido poliglicélico (PGA) sdo
da marca LactoSorb, Lorenz / Biomet Inc, Vars6via, Ind (Figura 15) [61].

2.6. Moldagem por injecdo de polimeros

bioreabsorviveis

Segundo Birley et al. (1991) [62], independentemente do processo,
as trés etapas bésicas de transformacdo de polimeros séo a plastificagéo,
conformacdo e estabilidade da forma. Plastificacdo para levar o material,
por meio de aquecimento, dissolucdo ou uso de reagentes liquidos, a um
estado em que sua forma possa ser modificada na etapa seguinte. A
conformacdo é para que a forma geométrica da peca desejada seja obtida,
normalmente pela reproducdo da forma de uma ferramenta
(molde/matriz), com auxilio de pressdo externa. E, por fim, a
estabilizacdo da forma, é obtida pelo endurecimento do material, por
resfriamento, cura ou remocao de solventes até a temperatura ambiente.

O processamento do polimero determina a estrutura e o design do
dispositivo e influencia de maneira intensa a massa molar do material. O
efeito do processamento dos poli (acido laticos) resultam, em média, em
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uma queda de 40 % do valor de massa molar anterior ao processo de
moldagem [63].

Placas e parafusos de PLA-PGA utilizados em cirurgia podem ser
fabricados por moldagem por injecdo [64]. As propriedades fisicas e
mecanicas do produto final sdo, em parte, determinadas pelos parametros
de processo da moldagem. Essas propriedades incluem peso molecular,
percentual de cristalinidade e orientacdo da cadeia.

A temperatura de processamento é um fator fundamental no éxito
do processo de obtencdo dos dispositivos, em especial pelo fato dos
polimeros biodegradaveis serem, na maior parte das vezes, sintetizados
por meio de polimerizacdo por abertura de anéis de seus mondmeros.
Leenslag et al. (1987) [65] descreveu o uso de 200°C de temperatura de
injecdo para a fabricacdo de implantes de PLLA. Neste tipo de
polimerizacdo (abertura de anéis ciclicos) existe um equilibrio
termodindmico tanto no sentido da polimerizacdo como também no
sentido da reacdo inversa, ou seja, da formacdo do monémero, sendo que
0 emprego de temperaturas elevadas, durante o processamento do
material, poderia deslocar o equilibrio da rea¢do no sentido de formagéo
do monémero. Esse deslocamento causaria uma queda muito acentuada
de massa molar no dispositivo, 0 que por sua vez comprometeria as suas
propriedades mecénicas [66].

Entretanto, outros parametros afetam a qualidade do produto, tais
como velocidade e pressdo de injecdo, tempo de preenchimento do molde
e geometria do molde [67]. Além disso, uma quantidade excessiva de
mondmero no polimero sintetizado também pode agir como um
plastificante, mudando assim as propriedades mecénicas do dispositivo,
além de catalisar a hidrélise do material [3]. Portanto, esses materiais
devem ser processados na menor temperatura possivel.

A moldagem por injecdo é um processo de transformacdo
composto por Vvarias etapas executadas em uma ordem que se repete a
cada ciclo, produzindo-se uma ou mais pegas por vez, apresentando ciclos
de producéo curtos, inducdo de excelentes superficies dos manufaturados,
além de possibilitar a moldagem das mais variadas formas de produtos
[67]. Esse processo é empregado em mais de 33% de todos os materiais
plasticos processados mundialmente, devido sua maior versatilidade no
que se diz respeito a complexidade geométrica, aplicacdo e produtividade.
E uma técnica de fabricacdo de pecas poliméricas que permite design
complexos e varias condi¢cdes de processamento.

A técnica consiste na injecdo de um material na cavidade do molde,
sob uma dada temperatura e pressdo. A maquina de injegdo (Figura 16)
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funciona através de ciclos, definidos por pardmetros ajustaveis
calculados.

N

Figura 16. Maquina de moldagem por injecdo: (1) Molde; (2)
Parafuso de injecéo; (3) Funil de alimentac&o; (4) Bico de inje¢do. Fonte:
préprio autor.

Um ciclo de injecdo é composto de etapas onde o material plastico
passa por transformacGes e por etapas de cunho operacional (conhecidas
como etapas do “ciclo seco”). Quando o parafuso gira, o material sélido
proveniente do funil é arrastado contra a parede interna do cilindro de
aquecimento ou canho. Assim, a for¢a de atrito criada aquece e empurra
0 material pelo canal, em direcdo a ponta do parafuso. Com o
aquecimento por atrito e o calor proveniente das resisténcias elétricas que
envolvem a parede externa do cilindro, aos poucos o material é
plastificado, até que, proximo a ponta do parafuso, ndo restem mais
particulas sélidas.

Como o hico de injegdo deve estar encostado no molde fechado e
preenchido, o material plastificado ndo consegue sair do cilindro, e
acumula-se a frente do parafuso. A pressdo do material empurra o
parafuso para trés, até que atinja uma posi¢do determinada pelo operador.
Nesse ponto, o parafuso para de girar e termina o processo de
plastificacdo. A massa de material plastificado, que fica dosada entre o
bico de injecdo e aponta do parafuso deve ser suficiente para preencher
totalmente a cavidade e o sistema de alimentagdo do molde.

Uma vez dosado, o material deve ser injetado, ou seja, transportado
para a cavidade do molde fechado. O parafuso avanga, como se fosse 0
émbolo de uma seringa, criando a pressao necessaria para que o material
consiga passar pelo canal do bico de injecdo, canal de alimentacdo do
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molde e ponto de entrada da cavidade e preencher a cavidade. Como as
paredes do molde possuem canais para circulacdo de agua ou Oleo,
gradualmente a peca moldada e o material que fica no canal de injecédo
sdo resfriados. Apds o preenchimento, ocorre o recalque: o parafuso é
mantido avangado até que o ponto de entrada do material na cavidade seja
solidificado. O resfriamento da peca injetada prossegue, e aos poucos a
cavidade e o canal de alimentag&o solidificam-se por completo.

Como durante o resfriamento o parafuso esta ocioso e a prensa esta
fechada, a maquina pode aproveitar esse tempo para plastificar e dosar o
material que serd injetado no ciclo seguinte, por meio da rotagdo do
parafuso simultaneamente ao seu recuo até uma posicdo pré-definida.
Uma vez solidificada e resfriada até uma temperatura em que nado seja
mais deformada, a peca esta pronta para ser extraida. Realiza-se, entdo, o
ciclo seco, que consiste das etapas de abertura do molde, extracdo
(desgrudar a pe¢a do molde) e fechamento. Terminado o ciclo, o material
dosado é injetado, repetindo-se o ciclo até que se atinja a producédo
desejada.

O comportamento reoldgico dos plasticos € a propriedade mais
importante para o processamento, em virtude deste comportamento afetar
todos 0s processos onde ocorre 0 escoamento do material seja dentro do
cilindro plastificador ou no molde. O preenchimento do molde é
especialmente influenciado pelo comportamento reoldégico dos
polimeros, visto que a viscosidade determina certas caracteristicas tais
como, pressdo de injecdo ou forga de fechamento necessérias para a
maquina injetora, estabelecendo também a minima espessura de parede
ou 0 maximo comprimento de fluxo da peca [68].

Ghosh et al. (2007) [69] analisaram a influéncia dos parametros de
processamento na recuperacdo da deformacdo de corpos de prova em
PLLA. Vieira et al.(2013) [70] concluiu em estudos com corpos de prova
de PLDLA que as pecas processadas em menor temperatura, de maneira
geral, apresentaram maior resisténcia mecéanica, devido a orientacdo
molecular na estruturada peca injetada. Assim, para maximizar a
resisténcia mecanica de pecas injetadas em PLDLA e submetidas a
esforcos trativos, 0 autor recomenda o uso de baixa temperatura de
fundido.

Placas e parafusos podem, também, serem moldados em blocos de
material. Nos casos em que o calor e a quantidade de solventes devem ser
restritos, PLA-PGA podem ser moldados por compressdo em alta pressao
sem aplicacdo de calor [71].
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2.6.1. Sistemas de injecao

O material depois de fundido é conduzido até as cavidades do
molde por um sistema que contém o canal de injecdo, os canais de
distribui¢do primario e secundario, a retengdo do canal e as entradas de
injecdo. Para o projeto desse sistema é necessario o conhecimento do
fluxo do material no estado fundido nos canais de distribuigéo, que pode
ser avaliado em softwares de simulacéo de injecdo, verificando, tambhém,
0 ponto de injecdo para o melhor fluxo.

Durante o fluxo de injecdo, o contato da parede do molde com o
material fundido pode resultar na formagéo da camada congelada, “frozen
layer” na Figura 17 [72]. Quanto maior o tempo de inje¢do, maior o tempo
de contato com a parede do molde, portanto maior é a espessura da
camada congelada formada. Aumentar a velocidade de injecdo para
diminuir o tempo de preenchimento obtém-se um fluxo de canal mais
largo e com menor espessura da camada congelada.

Distribuicao da
pressao de fusao

(a)

Camada congelada gerada
pelo efeito do fluxo de injegao

Frente do

Camada congelada Camada congelada Camada congelada com
poros bolhas de filamentos

NSy -

- ..'.uooo.\. (1 } .\

.......

idade depois t Py d Camada congelada sem porosidade
do preenchimento op hi da mold por iniecao

Figura 17. Fluxo de injeco e presenca da camada congelada e a frente
de fluxo na parede da cavidade do molde. Diagrama esquematico dos
processos de formacdo da camada congelada na parte moldada por
injecdo: (a) durante a fase de preenchimento; B) ap0s a fase de
preenchimento (adaptado) [72].
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A frente do fluxo (Flow Front) durante o preenchimento também
apresenta uma camada resistente ao fluxo devido ao atrito com a parede
do molde. Para evitar que esse material afete a cavidade de preenchimento
do produto, séo projetadas as retencdes do canal.

O ponto de injecdo também influencia no fluxo e na formagédo da
camada congelada. A localizagdo do ponto de injecdo nas paredes mais
espessas da geometria do produto, gera um preenchimento melhor da
cavidade menos espessas, ou seja, o fluxo se torna mais fluido na direcéo
de camadas mais espessas para as menos espessas. A estabilidade da pega
e sua homogeneidade esta associada as linhas de solda (ou ementa fria)
gue sdo formadas no percorrer do fluxo e quanto menor for a distancia
entre as linhas de solda formadas, melhor é a estabilidade do produto [72].

2.6.2. Parametros da moldagem por injecéo

Pode-se ter um controle da moldagem por meio dos parametros de
injecdo, os quais sdo programados no equipamento que age sobre o
processo. No processamento de um termoplastico por moldagem por
injecdo, o parametro de injecdo tem influéncia direta e indireta no produto
formado. As consequéncias de cada parametro sdo apresentadas na Tabela
5 [73-76].

Tabela 5. Pardmetros da moldagem por injecéo [73-76].

Parametro de Definicéo
injecdo
Temperatura de é a temperatura local do material injetado em um
massa determinado tempo durante o ciclo de injecao;

pode-se assumir a temperatura de injecdo
(temperatura do material dosado no canhao)
como referéncia inicial, mas ao longo do
processo seu valor é alterado por efeito das
demais variaveis

Taxa de é a velocidade com a qual o material perde calor;

resfriamento isso modifica, por exemplo, o grau de
cristalinidade e/ou o tamanho dos cristais do
material, tendo efeitos importantes nas
propriedades dimensionais, mecanicas e Oticas
do moldado.
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Parametro de Definicéo
injecio

Pressdo na é a pressdo do material no interior da cavidade;

cavidade costuma-se assumir como referéncia a pressao
méaxima atingida durante a moldagem; essa
variavel controla a quantidade de material
injetado no molde e, por consequéncia, a massa
e a precisdo dimensional das pegas, além de
influir em tensdes residuais e empenamento.

Velocidade de é a velocidade com a qual o material flui pela

escoamento cavidade durante o preenchimento; esta
fortemente associada a taxa de cisalhamento e,
por isso, tem efeitos sobre temperatura de massa,
orientacdo molecular, degradacdo e tensGes
residuais

Velocidade de quanto maior for seu valor, maior serd a

avanco do fuso ou
perfil de injegéo

Pressdo de injecéo

Presséo de
recalque ou perfil
de recalque
Tempo, posicao ou
pressao de
comutacdo

Tempo de recalque

Temperatura do
cilindro de
aquecimento

velocidade de escoamento do material pela
cavidade, consequentemente, maior a taxa de
cisalhamento, favorecendo a dissipa¢do viscosa,
0 que modifica a temperatura da massa;
controla a forca e a velocidade do movimento
axial do parafuso durante a injecao;

regula a pressdo no interior da cavidade apds a
injecdo, 0 que promove maior ou menor
compactagdo das macromoléculas poliméricas;
momento em que o avango do parafuso deixa de
ser controlado pela velocidade programada e
passa a respeitar a pressdo de recalque
preestabelecida, marcando a transicdo entre
injecdo e recalque. Assim como o pardmetro
anterior, este também tem influéncia na presséo
na cavidade;

define o periodo que a pressdo de recalque ficara
atuando sobre o material no interior da cavidade.
Este fator, associado a pressdo de recalque,
garante que ndo exista contra fluxo de material
da cavidade para o fuso;

regula a temperatura da massa
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Parametro de
injecio

Definicéo

Tempo de
residéncia

Velocidade de
rotagdo do
parafuso
Temperatura do
fluido de
resfriamento do
molde

Vazéo do fluido de
refrigeracéo
Tempo de molde
fechado

Contrapressdo

Curso de dosagem
Forca de
fechamento
Numero de Pontos

de Injecédo

Temperatura do
molde

influencia a temperatura da massa. E o tempo
maximo que o material pode permanecer no
“canhdo” sem que ocorra sua degradacao;
influencia a temperatura da massa;

ajusta a temperatura das paredes da cavidade do
molde, influenciando a taxa de resfriamento do
termoplastico no interior da cavidade;

assim como a variavel anterior, controla a taxa
de resfriamento;

altera a taxa de resfriamento do material, pois
apos a abertura do molde, 0 componente passa a
resfriar néo uniformemente, tendo
primeiramente apenas um dos lados resfriado ao
ar, fato este que so é balanceado ap6s a extracao;
é a pressao do atuador do parafuso contraria ao
seu retorno durante a etapa de dosagem,
modifica a temperatura e a homogeneidade da
massa;

modifica a quantidade de material dosado, assim
pode alterar a pressdo no interior da cavidade
durante a injecdo e o recalque;

caso esse parametro seja inferior ao correto, 0
material sai da cavidade para a superficie de
fechamento do molde, por consequéncia
diminuindo a pressdo na cavidade. Isso resulta
em alteracdo da massa, erro dimensional e
surgimento de rebarbas.

tém influéncia sobre o gradiente de pressdo e
temperatura da massa no interior da cavidade, os
quais estdo relacionados com a estabilidade
dimensional da peca e também linhas de molde.
tém influéncia na cristalinidade e na formagéo da
camada congelada. Quanto maior a troca
térmica, maior a formacdo de esferulitos
menores na estrutura do material moldado.
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Durante o processo de injecdo os termoplasticos passam por um
ciclo termomecéanico bastante complexo, o qual promove uma grande
variacdo nas propriedades reoldgicas, mecanicas e fluidicas do material,
devido aos altos gradientes de temperatura, pressdo e da taxa de
cisalhamento tanto ao longo da espessura da pega injetada, quanto ao
longo do fluxo do material [77]. Como consequéncias do historico
termomecanico sofrido pelo material durante seu processamento podem
resultar: empenamentos, retracdes localizadas, variagdes nas
propriedades mecanicas e tensdes residuais, fatores estes que influenciam
diretamente a qualidade final, o desempenho mecanico e a vida Util da
peca.

Ghosh et al (2007) [69] avaliaram propriedades mecénicas tais
como modulo e tensbes maxima e de ruptura em consequéncia da
variagdo dos parametros de injecdo, em um delineamento fatorial
envolvendo temperatura de fusdo (Tm) do PLLA, pressdo de injecao,
temperatura do molde e pressao de recalque. Foram estudadas as variaveis
da injetora, a morfologia e as propriedades finais (moédulo, tensdo de
ruptura, tensdo maxima). Um outro fato decorrente do processo de
moldagem por injecdo em termoplastico é a presenca de tensées residuais
no produto moldado devido a pressdo exercida na injecdo, a pressao de
recalque ou o volume a ser injetado.

De acordo com Almen e Black (1963) [78], de uma forma simples
e geral, entende-se por residuais as tensdes existentes em um corpo sem
gue nele estejam agindo quaisquer forgas externas. As tens@es residuais
sdo elasticas e se superpbe as cargas de servicos, podendo ser benéficas
ou deletérias as estruturas e ou equipamentos, dependendo de sua
magnitude, sinal e distribui¢do. Este estado de tensdes € auto equilibrante
e, portanto, a resultante das forgas e de momentos que as tensdes residuais
produzem é zero. Qualquer perturbacdo como remoc¢do de material,
aplicacdo de carregamentos térmicos e mecanicos alteram o seu estado e
causam a sua redistribuicdo de modo que as tensdes se equilibrem
novamente. VAarios casos apontam as tensfes residuais como principal
causa de falha de equipamentos, tendo como agravante o fato de a maioria
das vezes permanecerem incognitas, desde a fabricacéo até a falha.
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2.7. Parametros e propriedades do material

bioreabsorvivel que influenciam na degradacéo

Muitos fatores determinam a resposta inflamatéria e a taxa de
degradacdo dos polimeros bioreabsorviveis, entre eles: local de implante,
solicitagdo mecénica, massa molar, distribuicdo da massa molar,
composicdo quimica/esterioisométrica, cristalinidade, sua morfologia,
envolvendo o tamanho e geometria do suporte desenvolvido, porosidade,
rugosidade da superficie, energia livre de superficie, carga da superficie,
pH, presenca de aditivos e outros [3, 77, 78].

2.7.1. Localiza¢io do Implante

Na localizacdo do implante deve-se levar em conta a
vascularizacdo local e a solicitagho mecénica. Se um polimero
bioreabsorvivel é implantado num local de alta vascularizacdo (grande
atividade vital), sua velocidade de degradacdo serd mais rapida em
relacdo a uma regido menos vascularizada, de funcbes passivas. Locais
de grande solicitagdo mecéanica também tém sido descritos como
aceleradores da degradacao [79].

2.7.2. Composi¢do Quimica

No caso do poli (acido lactico), a quiralidade do carbono permite
a sintese de compostos enantibmeros, levo (L) e destro (D) rotatdrios,
dando origem & uma familia de polimeros: poli(L-4cido lactico) (PLLA),
poli(D, L-acido lactico) (PDLLA) e copolimeros em diferentes
proporcdes. Segundo Bendix (1998) [80], devido a distribuicdo aleatdria
das unidades L e D na cadeia polimérica, o polimero racémico ndo possui
dominios cristalinos, sendo um material amorfo e com propriedades
mecanicas significativamente menores quando comparado ao
semicristalino PLLA. A cinética de hidrélise do PDLLA tem sido
verificada e demonstra ser mais rapida do que o PLLA. O grupo metila
presente nas cadeias de PLA é responsavel pelo impedimento estérico na
reacdo de hidrolise. Dessa forma, a presenga de unidades de &cido
glicolico favorece a penetracdo da agua e consequentemente a taxa de
degradacdo. Para copolimeros PLGA, a composi¢do quimica das
unidades de &cido lactico e &cido glicélico é avaliada como fator
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determinante na degradacéo por hidrdlise. Miller et al. [21] avaliaram a
degradacdo in vivo, durante 11 meses, para amostras de PLA(100),
PLGA(25/75), PLGA(50/50), PLGA(75/25) e PGA(100), através da
inclusdo de isétopos 14C e 3H na cadeia polimérica. Medindo-se a perda
de radioatividade dos implantes em ratos, os autores concluem que a
meia-vida € menor para as estruturas de PLGA (50/50) e esta
fundamentalmente relacionada com a cristalinidade dos materiais.

2.7.3. Peso Molecular

Alto peso molecular dos PLAs e PGAs e seus copolimeros séo
obtidos pela polimerizacdo de seus diésteres ciclicos, dos quais sdo 0s
acidos laticos e os glicolicos. No caso dos polimeros que contém maiores
quantidades de LA em sua composicdo apresenta maiores valores de
degradagdo, assim como maiores valores de propriedades fisicas e
mecanicas (Figura 18). A degradabilidade vai depender da distribuicdo da
massa molar dos mondmeros presentes. Qutra caracteristica que
influencia na degradacéo é a conformagao polimérica, pois polimeros em
conformagdo aleatoria degrada mais rapido que a distribuicdo em bloco
[81].
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Figura 18. Influéncia da massa molar e do tipo de copolimero na
temperatura de transicao vitrea do PLA [81].
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2.7.4. Cristalinidade

A influéncia da cristalinidade na velocidade de degradacdo dos
polimeros bioreabsorviveis foi relatada por Fischer et al. (1989) [82]
através de distribui¢des tri modais de M,y utilizando dados de degradacéo
in vitro para copolimeros de PDLLA. A degradacdo de polimeros
parcialmente cristalinos ocorre, fundamentalmente, em duas etapas:
Devido a disposicdo espacial das cadeias poliméricas, o efeito da
cristalinidade influi na taxa de absorcdo de &gua pelo polimero. O
primeiro estagio de degradacdo consiste na penetracdo e difusdo das
moléculas de agua nas regides amorfas do material, e subsequente cisdo
hidrolitica das ligacdes ésteres das cadeias poliméricas. O segundo
estagio se da quando parte consideravel da regido amorfa esta degradada,
e prossegue no centro dos dominios cristalinos. Dessa forma, para
polimeros parcialmente cristalinos, a literatura descreve um aumento
porcentual da porcao cristalina devido a absorcdo dos fragmentos pela
rede cristalina e pela formacdo de novos cristais, através do rearranjo das
cadeias de menor massa molar originadas no processo de degradacao.

2.7.5. Porosidade e geometria do implante

A influéncia da porosidade e geometria do suporte polimérico é
também relatada como um dos fatores determinantes na velocidade de
degradacdo e inducéo ao crescimento celular. No inicio da década de 90,
diversos trabalhos e patentes relacionadas a metodologia de preparo de
suportes bioreabsorviveis e suas aplicacdes [83] propuseram que a taxa
de penetracdo e crescimento celular em suportes porosos esta diretamente
relacionada com o tamanho e distribuicdo do tamanho dos poros no
material. Através de implantes subcutaneos, a invaséo celular foi avaliada
em 25 dias de experimento. A conclusao foi que a perda de massa, a
adesdo e o crescimento celular estdo diretamente relacionados com o
tamanho dos poros e a cristalinidade do material. Na faixa de 50-150pum,
qguanto maior o tamanho do poro do material maior foi a taxa de
crescimento celular, devido a facilidade de difusdo dos nutrientes dos
fluidos orgéanicos locais.

Lu et al. (2000) [84] descrevem o estudo da degradacdo in vitro,
em tampao fosfato (pH=7,4), de estruturas porosas de PLLA preparadas
pela adicdo de sal em diferentes granulometrias e concentragfes. Os
autores concluem que a influéncia do tamanho do poro (e distribui¢éo do
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tamanho de poros) nao tem influéncia na morfologia porosa durante 46
semanas de degradagdo, entretanto, o efeito auto catalitico é observado e
descrito como sendo uma fungédo da espessura da parede do poro.

Quanto maior a espessura, menor a difusdo dos produtos acidos de
degradacdo e consequentemente maior a velocidade de perda de massa.
Estudos da degradacdo de membranas densas e porosas de PLLA em
tampao fosfato (pH=7,4) e em meio de cultura HAM F10 mostram que o
efeito auto catalitico é observado nas estruturas densas quando
comparadas as porosas, entretanto, 0 tamanho do poro ndo mostrou ter
influéncia na morfologia das amostras durante o periodo de degradacéo,
nem em funcdo da adesdo celular. Comumente, os fatores que influenciam
a degradacio sdo estudados conjuntamente [84]. A variacdo da
concentracdo e tamanho dos poros também ndo tem influéncia na
degradacdo dos materiais e que estruturas de PLGA(50/50) degradam
mais rapidamente que as estruturas de PLGA(85/15), devido a maior
porcentagem de unidades de acido glicolico.

2.8. Reabsorcdo do implante polimérico

Polimeros bioreabsorviveis sdo normalmente projetados para
degradar no corpo humano pela acdo da &gua, fendbmeno chamado
hidrélise. O mecanismo de reabsor¢do é por desencadeamento de
moderada reacdo inflamatéria que promovera hidrélise dos componentes
e micro fragmentacdo da placa que serd fagocitada por macréfagos que
converterdo os fragmentos em dioxido de carbono e &gua. Para
dispositivos médicos, tais como placas e parafusos craniofaciais
fabricados com PLA, em 12 meses ocorre reabsorcao total da placa com
permanéncia de residuos da membrana fibrosa que a envolve e, em 15
meses, no sitio do parafuso, hd preenchimento com tecido fibroso ou
neoformacdo 6ssea [85, 86].

O processo bioreabsorcdo dos poli (a-hidréxi acidos) é descrito na
literatura como sendo uma sucessdo de eventos. Exposto aos fluidos
aquosos do corpo, inicialmente o material sofre hidratacdo. Com a
presencga das moléculas de agua, o processo de degradacdo da-se através
da hidrélise das ligages ésteres, originando produtos na forma de
oligdbmeros (ou mondmeros) solUveis e ndo tdxicos. A degradacdo
prossegue por um processo biologicamente ativo (por enzimas) ou pela
clivagem hidrolitica passiva, sendo caracterizada pela perda de massa,
diminuicdo de massa molar ponderal média (Mw) e pela perda das suas
propriedades mecanicas, como a resisténcia a tracdo e a compressado [79]
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A autocatalise foi avaliada inicialmente por Li et al. (1990) [87]
estudando copolimeros de PDLLA. Segundo os autores, apos 12 semanas
de degradag&o in vitro em tampdo fosfato, o interior do material sofre
significativa diminuicdo de massa. Resultados semelhantes sdo obtidos
nos estudos in vivo. A degradacdo de maneira heterogénea foi avaliada e
confirmada pelos estudos subsequentes.

A bioreabsorcdo pelo organismo ocorre quando a biodegradacéo
gera produtos e subprodutos com as caracteristicas dos metabdlitos
organicos, especificamente os acidos do Ciclo de Krebs. Terminada a
hidrélise do material a degradacéo segue o processo de oxidacdo a acido
lactico (para o PLA) e conversdo das unidades de PGA em glicina, que
por sua vez sdo convertidos em &cido pirdvico. Na presenca da acetil
coenzima A, ocorre a liberacdo de CO. e, consequentemente, a
decomposicdo em citrato. O citrato serd entdo incorporado no Ciclo de
Krebs, resultando em CO; e H,O, podendo sua eliminagdo ser feita
através da urina e da respiragdo. O material foi reabsorvido e
metabolizado [88].

2.9. Degradacdo in vitro

A avaliacéo de implantes envolve testes in vitro, in vivo e estudos
clinicos, para caracterizacdo da interacdo dos materiais com o ambiente
bioldgico e os riscos relacionados a sua aplicacdo. A biocompatibilidade
de um implante estd relacionada aos efeitos que este pode causar no
organismo e as acbes do ambiente fisiolégico sobre o implante,
permitindo identificar as caracteristicas adequadas a utilizacdo em
estudos clinicos.

Testes in vitro permitem detectar a toxicidade dos biomateriais
para aplicacdo clinica que ndo devem causar reacdes adversas e nem lesar
0 organismo do paciente. A norma ISO 10993-5 apresenta trés categorias
de testes de citotoxicidade in vitro: teste de extrato, teste de contato direto
e teste de contato indireto. Os testes de extrato e de contato direto
possibilitam a avaliacdo qualitativa e quantitativa da citotoxicidade dos
materiais ou da viabilidade das células quando em contato com os
materiais. Por outro lado, o teste de contato indireto permite apenas a
avaliacdo qualitativa da citotoxicidade.

Conforme a norma, o ensaio de citotoxicidade in vitro é o primeiro
teste para avaliar a biocompatibilidade de qualquer material para uso em
dispositivos biomédicos. Comprovada a sua ndo toxicidade, o estudo da
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biocompatibilidade do produto pode ter continuidade realizando-se os
ensaios in vivo. O pardmetro mais utilizado para avaliar a toxicidade é a
viabilidade celular. Testes de citotoxicidade utilizando culturas celulares
consistem em colocar o material direta ou indiretamente em contato com
uma cultura de células de mamiferos, verificando as alteragdes celulares
por diferentes mecanismos, entre 0s quais a incorporacdo de corantes
vitais ou a inibicdo da formacéao de coldnias celulares [89].

A viabilidade celular pode ser evidenciada com auxilio de corantes
vitais como o vermelho neutro, soltvel em agua e que passa através da
membrana celular, concentrando-se nos lisossomos, fixando-se por
ligagBes eletrostéticas hidrofébicas em sitios anibnicos na matriz
lisossomal. Muitas substancias danificam as membranas resultando no
decréscimo de captura e ligacdo do vermelho neutro. Desse modo,
distingue-se entre células vivas e danificadas ou mortas, pela medida de
intensidade de cor da cultura celular [90].

O mecanismo da degradacdo in vitro dos polimeros
bioreabsorviveis tem sido avaliado nos Gltimos anos e demonstra ser um
processo heterogéneo na extensdo do material (Figura 19). Dentre os
produtos da hidrélise das ligacOes ésteres, a presenca de terminais acidos
catalisa a reacdo de degradagdo. E o chamado efeito auto catalitico dos
poli (a-hidroxi 4cidos). O processo é homogéneo inicialmente, gerando
oligbmeros sollveis em agua em toda a extensdo do material.

Figura 19. Degradag8o de uma placa para fratura no 0sso nasal nos
periodos de 0, 6 e 12 meses [81].

Os produtos presentes na superficie da matriz sdo difundidos para
0 meio, entretanto, a baixa taxa de difusdo dos produtos da reacdo no
interior do material gera um acumulo de acidos, fazendo com que
estruturas densas tenham uma erosdo inicial na superficie, mas
apresentando uma degradagdo mais acentuada no centro [81].
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Figura 20. Modelos de degradacdo para polimeros biodegradaveis:
Erosdo da superficie (a), degradacdo volumétrica (b) e degradacéo
volumétrica com autocatalise (c) [91] (Adaptado).

De modo mais especifico tem-se a degradagio dos poli (o-hidroxi)
ésteres, classe que contempla os PLGAs como constituintes. Neste caso €
importante destacar dois caminhos principais de degradacdo: a
degradacdo por erosao da superficie e a degradacéo volumétrica. A Figura
20 apresenta uma representacdo esquematica destes fendmenos de
reducdo de massa.

No primeiro caso (letra a) pode ser observado o fendbmeno de
erosao da superficie onde a perda de massa é exclusivamente de fora para
dentro, sempre que a difusdo das moléculas de &gua, por exemplo, seja
mais lenta que o desprendimento de fragmentos da superficie. A
vantagem deste mecanismo é a maior facilidade em prever o sentido de
degradagéo.

No segundo caso (letra b) a degradagdo volumétrica ocorre
guando a agua penetra na matriz polimérica de forma homogénea,
causando hidrolise em toda ela. Neste evento verifica-se um equilibrio
entre a hidrolise das cadeias, sua difuséo e a erosdo. Se ocorrer algum
disturbio, este equilibrio pode ser desfeito e pode ocorrer uma variacéo
do mecanismo conhecido como autocatalise via grupos carboxilicos e
hidroxilicos (letra c). Esta autocatalise na degradacdo volumétrica
provoca um gradiente &cido na parte interna do corpo, fazendo com que
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ocorra uma degradagdo acelerada neste local em comparagdo com a
superficie. Os oligdbmeros gerados nas regides centrais podem facilmente
difundir para superficie. Este efeito, acompanhado da presenca de
produtos acidos pode resultar em reacdes inflamatérias. Vale ressaltar que
a degradacdo de dispositivos implantados no corpo humano, objeto de
interesse deste trabalho, tende a apresentar um aumento na taxa de difuséo
e consequente degradacdo do mesmo devido a temperatura corporal
situada em torno de 37 ° C, variagdes no pH e ainda eventuais esforgcos
gue podem aumentar a probabilidade de quebra das ligac6es [91].

2.10. Degradag&o in vitro versus in vivo

Os métodos in vitro limitam o nimero de varidveis experimentais,
obtendo dados significativos mais facilmente além do periodo de teste ser,
em muitos casos, mais curto. Tais caracteristicas apresentam vantagens
em relacdo aos in vivo. Além disso, é possivel selecionar os produtos mais
adequados para a aplicagcdo in vivo, minimizando a quantidade de
aplicacbes em estudo com animais experimentais. Testes com culturas
celulares sdo reprodutiveis, rapidos, sensiveis e financeiramente
acessiveis para a execucdo do estudo de biocompatibilidade in vitro.

Em estudos in vivo, o processo de biodegradagdo e bioreabsorcao
€ um mecanismo complexo de eventos celulares e bioquimicos. Com o
implante do material sintético o organismo promove uma tipica resposta
a uma reacdo inflamatéria de corpo estranho. A influéncia na degradacéo
pela presenca de perdxidos, enzimas e células fagocitarias, representa
ainda hoje um importante enfoque nas pesquisas dos polimeros
bioreabsorviveis. A degradacdo in vitro mostra-se como uma boa
alternativa quando comparados aos estudos in vivo, sendo fundamentais
e necessarios. Os custos sdo0 menores, 0 processo pode ser acelerado e as
condicdes do ensaio, como temperatura, pH, produtos e subprodutos de
degradacgdo, podem ser quantificados e monitorados [29, 79, 92].

Um trabalho realizado por LANDES et. al. (2006) [93] avalia e
compara as taxas de degradacdo do poli (acido latico-co-acido glicélico)
(PLGA), com razdo molar 85:15, em pacientes com o copolimero
implantado na regido craniofacial in vitro. Foram avaliados cinco
pacientes com osteossintese do PLGA 85:15 (mulheres e homens, 26-55
anos, com média de 33 anos) apds 3, 6, 9, 12, 18 e 24 meses da cirurgia
para o implante. O peso molecular médio de PLGA diminuiu de 44.600
a 22.000 ap6s 3 meses em pacientes e in vitro, e para 11000 e 1300 em
pacientes in vitro aos 6 meses. No meio hospitalar e em temperaturas de
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transicdo de vidro-vitro diminuiu de 60° C a 50° C ao longo de 18 meses.
A cristalinidade, em implantes foi 16% e 30% em PLGA a0s 6 e 12 meses,
respectivamente. O copolimero foi decomposto de forma confiavel em
pacientes no prazo de 12 meses (p <0,005). In vitro, as taxas eram
significativamente mais rapida (p <0,005). A cristalinidade associada a
reacGes de corpo estranho foi menor e ndo inibiu a decomposicéo.
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I. CAPITULO: INFLUENCIA DAS CONDICOES DE
PROCESSO NO COMPORTAMENTO MECANICO E
MORFOLOGIA DO PLGA MOLDADO POR INJECAO

1.1. OBJETIVO

O presente capitulo tem como objetivo investigar a influéncia da
temperatura do fundido e da vazdo de moldagem por injecdo em relacéo
as propriedades mecénicas e morfoldgicas do copolimero bioreabsorvivel
poli (&cido lactico-co-acido-glicolico), através de ensaios de resisténcia a
tracdo e ensaios dindmicos-mecanicos. O capitulo visa concluir o
pardmetro mais influente de moldagem por injecdo e as possiveis
consequéncias da geometria do molde, a fim de definir os pardmetros a
serem utilizados na fabricagdo de uma placa craniofacial, cuja a descricao
encontra nos Capitulos Il e 111

1.2. INTRODUCAO

Implantes para aplicagdes médicas utilizando polimeros
reabsorviveis derivados de poliésteres alifaticos, poli (hidroxiacidos), sdo
amplamente utilizados para a fixa¢do de fratura interna, fechamento de
feridas, suturas, stents de pequenos vasos e liberacdo controlada de
farmacos [1,2]. Durante o processo de moldagem por inje¢do, os materiais
poliméricos passam por um histérico termodindmico complexo e
mudancas significativas em suas propriedades reoldgicas, mecanicas e
termoquimicas devido as grandes variacfes de pressdo, tempos de
resfriamento, geometria do molde e processo de fabricacdo [3-7]. As
propriedades mecanicas do polimero (médulo de elasticidade aparente,
resisténcia maxima), morfologia, cristalinidade e espessura da camada
congelada também sdo influenciadas por pardametros de moldagem por
injecdo, tais como temperatura do fundido e vazao de injecéo [2, 8-11]. O
poli (glicolico) e o poli (L-latico-co-glicélico), que sdo os copolimeros
sintéticos de acido lactico (ou acido a-hidroxi-propanoico) e &cido
glicélico (ou acido hidroxiacético), tém boas propriedades de formacéo
de fibras; o histérico termomecanico pode influenciar a ductilidade e a
degradabilidade dos dispositivos fabricados. [12, 13].

A cristalinidade e a espessura da camada congelada séo
controladas pelo efeito combinado da taxa de aquecimento e 0s campos
de tensdo impostos durante o processo de fusdo [14, 15]. Ghosh e
colaboradores [3] concluiram que a espessura da camada congelada de
PLLA aumenta com o nivel de tensdo e diminui com a temperatura,
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enquanto seu grau de cristalinidade aumenta com os esforgos de
cisalhamento e com a temperatura. Por outro lado, Pantani et al (2005)
[17] indicaram que a espessura da camada congelada de poli (acido
lactido) aumenta quando o fluxo ou a temperatura do molde sdo mais
baixas e que existe uma correlacdo entre os dois pardmetros. As tensdes
residuais e as orienta¢des moleculares ao longo de um produto fornecem
informagGes importantes sobre como esse produto funcionara. As tensdes
residuais sdo introduzidas por quase todas as técnicas usadas para a
fabricacdo de polimeros e também podem ser introduzidas por fluxo ndo
uniforme ou resfriamento. Portanto, uma avaliagdo do comportamento
mecanico e das caracteristicas estruturais do PLGA resultante de
pardmetros de moldagem por inje¢do distintos de polimeros absorviveis
pode proporcionar informacdes valiosas.

Neste estudo, a influéncia de diferentes condigbes de
processamento sobre as propriedades mecanicas do PLGA ¢é investigada.
Dois grupos de amostras com geometrias diferentes (entalhadas e néo
entalhadas) foram moldados por inje¢éo utilizando duas temperaturas de
fusdo e taxas de fluxo (baixa e alta). Essas escolhas geraram quatro
condicdes de processamento diferentes para ambos os grupos. Para cada
condicdo de processamento, foram avaliadas as propriedades mecénicas
(mddulo de elasticidade aparente, resisténcia final, alongamento a falha,
maodulo de armazenamento e tangente de perda), morfologia na superficie
da fratura e tensdo residual.

1.3. METODOS
1.3.1. Material

Os granulos de poli (L-acido l4ctico-co-glicélico) 85/15
(Purasorb PLG 8531) foram adquiridos pela empresa PURAC BU
Biomaterial (Holanda). O PLGA 85/15 possui um peso molecular médio
de Mn = 224,27 g / mol, um indice de polidispersdo de 1,87
(Cromatografia de Permeacdo em Gel, Viscotek VE 2001, detector
Viscotek TDA 302, EUA, 2008) e 3,04 dl / g de viscosidade intrinseca
(cloroférmio, 25 ° C, ¢ = 0,1 g / dl). As temperaturas de transi¢do
declaradas pelo fabricante sdo Tq=57+1°Ce Ty =140 ° C (PURAC,
2012).

1.3.2. Fabricacgéo dos corpos de provas

As amostras foram investigadas em dois grupos de geometrias de
corpo de prova, entalhados e ndo entalhados, adaptados de ASTM D1822
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tipo S [18] e ASTM D638 tipo V [19]. Ambos os grupos tem um formato
retangular de 62 por 16 mm e uma seccéo transversal de 10 por 2 mm. As
amostras entalhadas possuem um raio de 1,5 mm (fator de concentracéo
de tenséo de 2,4), enquanto que as amostras ndo entalhadas, uma sec¢éo
mais estreita com um raio de 60 mm (Figura 21).
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Figura 21. Amostras com entalhe (A) e ndo entalhadas (B), ambas de
espessura 2mm. Um tipo caracteriza um entalhe que representa um
concentrador de tensdo agudo e outro tipo ndo tem entalhe, mas possui
uma presenca suave do concentrador de tensdo.

1 el 4 5 W
! il

R | | il
Figura 22. Regido reduzida dos corpos de prova utilizados para testes de
tragdo.
A regido reduzida dos corpos de provas (posicdo do
indicador no ensaio de tracao realizado) tem 37 mm de comprimento € a
regido com a menor area transversal tem 16 mm de largura e 2 mm de
espessura, em ambos os tipos de geometria (Figura 22).
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1.3.2.1. Planejamento fatorial da moldagem por injecao

Os parametros de processo da moldagem por injegdo em baixo e
alto valor de temperatura do material fundido (T =210°Ce240°C) e
de vazéo de injecdo (Q =10 cm® s e 25 cm? s1) foram investigados em
cada geometria de corpo de prova apresentada (N = presenca de entalhe),
como mostrado na Tabela 6.

Tabela 6. Planejamento fatorial da moldagem por inje¢do do PLGA

Nivel

Variaveis de entrada
T Q N

Alto (+)

240°C 25 cmss? Entalhe

Baixo (-) 210°C 10cm®s! Sem entalhe

O experimento fatorial completo para as condi¢Ges de injegdo, com
ordem de corridas aleatorias, foi realizado para a investigacdo sobre
rigidez, tensdo e deformacéo plastica maxima (Tabela 7).

Tabela 7. Planejamento de experimento fatorial completo para o estudo

do material PLGA 85:15.

Variavel Resposta
Fatores e niveis

Numero de
tratamentos
Numero de
réplicas
Numero de
corridas

Y: Rigidez (GPa)

Fator T: Temperatura de injecdo (Niveis: T-1:
210°C e T+1: 240°C)

Fator V: Vazéo de injecdo (Niveis: V.1: 10cm?/s
e V.1: 25cm3/s)

Fator E: Presenca de entalhe (Niveis: E.1: sem
entalhe e E+1: com entalhe)

23=8

3

8x3=24

Foram investigadas duas temperaturas de injecao de fusdo (baixa e
alta) e duas taxas de injecdo (baixa e alta), gerando quatro condigdes de
injecdo mostradas na Tabela 8.
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Tabela 8. CondicGes do delineamento fatorial com dois fatores e dois
niveis dos parametros da moldagem por injecéo.

Parametros da moldagem por injecéo

Condicdo I Ts1: 240°C e Q+1: 25cmd/s
Condicdo Il Ts1: 240°C e Q.1: 10cm?/s
Condic&o 1 T.1: 210°C e Q+1: 25cm?/s
Condigdo IV T.:210°C e V.1: 10cmd/s

Os outros parametros de processamento foram mantidos os
seguintes valores fixos: temperatura do molde 25 ° C, presséo de inje¢do
1500 MPa, pressdo de retencdo 25 MPa, tempo de inje¢do 2 s, tempo de
resfriamento 90 s e velocidade do parafuso 100 rpm.

1.3.3. Caracterizacdo mecanica
1.3.3.1. Testes de tracdo

Os dois tipos de corpos de prova foram testados numa maquina de
ensaio EMIC, modelo DL-3000, no modo de tragdo de acordo com a ISO
527-1. O alongamento dos corpos de prova foi medido utilizando um
extensémetro Instron / EMIC 2630-107. Os ensaios foram realizados
utilizando uma velocidade de agarramento mdvel de 1 mm min-1 a uma
temperatura ambiente controlada de 23 ° C. A célula de carga utilizada
tem uma capacidade méxima de 5 kN e a pré-carga aplicada foi de 3 N.
A resolucdo da aquisicdo de dados foi de 0,001. Foram testados seis
corpos de prova (n = 3) para cada condicdo para cada grupo. As
propriedades mecanicas investigadas foram o mdédulo de elasticidade
aparente (tomado como o declive inicial da curva de tenséo / tensdo de
engenharia) E; resisténcia maxima (valor de tensdo maximo da curva de
tensdo / tensdo de engenharia) oy; e deformaco na ruptura , er. Os valores
de deformac&o na ruptura foram obtidos aplicando a Equacéo (1).

Ldl
&= OE ECI(].)

Ap0s a aquisicdo dos dados, a tensdo é calculada pela relagéo entre
a tensdo usada para causar tensdo nas amostras na area da secdo
transversal inicial (20 mm?) e o deslocamento linear calculado de acordo
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com a Equagéo (1), resultando em curvas tensdo-deformacdo do PLGA
estudado.

1.3.3.2. Analise dindmico-mecanica (DMA)

Utilizou-se um analisador DMA-Q800 (TA instruments) em modo
single-cantilever pelo método strain-multifrequency para os testes
viscoelasticos. A andlise mecénica dinamica (DMA) proporcionou 0s
valores de modulo de armazenamento E 'e Tan & a uma frequéncia de 1
Hz dentro da faixa de temperatura de 30 ° C a 120 ° C com uma taxa de
aquecimento de 3 ° C / min e uma amplitude de deslocamento transversal
de 0,3 % do comprimento efetivo da amostra

1.3.4. Microscopia eletronica de varredura

A anélise por microscopia eletrdnica de varredura (MEV) foi
utilizada para avaliar a superficie fraturada dos corpos de prova PLGA
(85/15) submetidos ao ensaio de tracdo e observar a espessura da camada
congelada e outras caracteristicas morfoldgicas como a orientacdo
molecular da forca de cisalhamento causada pela moldagem por injecéo.
A andlise foi realizada em todas as condigdes para 0s dois grupos de
corpos de prova.

A fim de obter imagens de PLGA de boa qualidade, os corpos de
prova foram fixados a um suporte com uma fita de carbono de dupla face.
Para a condutividade eletronica, os corpos de prova foram cobertos com
uma fina camada de ouro em um modelo de pulverizagdo D2 diodo
Sputtering System, fabricado pela ISl (International Scientific
Instruments). As superficies fraturadas e as espessuras foram observadas
utilizando um microscopio eletronico de varredura JEOL JSM-6390LV
(FEI Company, Japdo) com uma tensdo de aceleragdo de 5 kV JEOL,
localizado no Laboratério Central de Microscopia Eletrnica da
Universidade Federal de Santa Catarina (LCME).

1.3.5. Analise em calorimetro diferencial de

varredura

Utilizou-se calorimetria de varrimento diferencial (DSC) para
determinar as transicGes térmicas e a entalpia de tensdo residual dos
corpos de prova de PLGA moldados por injecdo num Shimadzu DSC-
6000 com uma atmosfera de nitrogénio (19 cm® m-1), utilizando como
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padrdo o 6xido de aluminio. A taxa de aquecimento foi de 10 ° C a 250 °
C a 10 ° C min?, utilizando um peso médio de amostra de 7 mg retirado
da regido central dos corpos de prova moldados.

1.3.6. Tensao residual por fotoelasticidade

Como material fotoelastico, a tenséo residual dos corpos de prova
moldados foi avaliada pela técnica de luz polarizada com polariscépio
compreendendo lentes polarizantes e quartos de onda com 250 mm de
diametro, seguindo a norma ASTM D 4093 [20].

N

»
»>

Franjan'3
-

Franjan'2
[ I

Franjan'l
—

Aumento da Intensidade da Tensdo

Franjan'0
-

Figura 23. Ordem das franjas devido a intensidade da tenséo no ensaio
fotoelastico e Quadro de Michel-Levy [20].
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As tensdes internas do produto moldado sdo relacionadas aos
niveis de franjas correspondente as cores de interferéncia (Figura 23). O
Laboratério de Metrologia e Automatizacdo/UFSC possui  um
polariscopio composto por lentes polarizadoras e quarto-de-onda com
didmetro de 250 mm, e pértico de reacdo para aplicacdo dos
carregamentos.

As franjas sdo divididas em duas classes: isoclinicas e
isocromaticas. As isoclinicas representam a regido em que todas as
tensdes principais tém a mesma dire¢do. Os isocromaticos representam a
regido na qual é possivel obter o angulo entre as tensdes principais ().
As tensdes residuais do processo de moldagem por injecdo foram
avaliadas, ndo adicionando carga para visualizar a interferéncia do fluxo
de preenchimento do material no molde durante o processamento.

1.3.7. Tratamento estatistico dos dados

Andlise de varidncia (ANOVA) foi realizada relacionando as
propriedades mecénicas e parametros da moldagem por injecéo,
considerando um limite significativo de confianca de 95%. O valor-P foi
investigado quanto a significancia dos fatores.

I.4. RESULTADOS E DISCUSSAO

1.4.1. Ensaio de tracédo e fractografia

A Figura 24 mostra as curvas de tensdo versus deformacao para as
amostras moldadas entalhadas e néo entalhadas utilizando valores baixos
e elevados de temperaturas de inje¢do e as duas taxas de fluxo de injecéo.
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Figura 24. Curvas de tensdo-deformacédo (médias) dos corpos de prova
de PLGA moldado por injecéo (a) e ndo entalhadas (b).

A Tabela 9 contém os valores médios de E, oy € & em cada
condicdo de injecdo para ambos os grupos entalhados e ndo entalhados.
O modulo eléstico aparente E a resisténcia oy final mostram baixa
sensibilidade as condicdes de injecdo para os grupos de corpos de prova
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entalhados e ndo entalhados. No entanto, houve um desvio padréo elevado
encontrado para oy N0 grupo entalhado injetado sob a Condig&o I11.

Tabela 9. Propriedades mecanicas das amostras PLGA entalhadas e ndo
entalhadas injetadas sob diferentes condi¢des de moldagem: mddulo
elastico aparente E; resisténcia oy; deformacdo na ruptura . ("p < 0.05)

. Qinj
Condicdode ooy (cm3  E(GPA) oy (MPR) & (%)
injecéo &)

I 240 25 56+04" 631+12 27+03

E I 200 10 48402 655+14 33+05
£ I 210 25 48+04 540+110 1.9+10

v 210 10 48+03 67.6+07 45403
s | 200 25 35+01 634+11 43+19
“Eé‘ I 200 10 34+01 623+23 7.1+43
% I 210 25 37+02 623+30 34420
(9p]

v 210 10 40+03 649+11 49=+11

Esta baixa sensibilidade revela um certo nivel de resisténcia ao
material. A fim de obter praticamente o mesmo valor de o, para ambas as
geometrias, o material localizado préximo ao entalhe parece permitir que
a deformacdo pléastica durante o carregamento alcance uma distribuicdo
de tensdo quase constante antes da ocorréncia de uma falha total da seccéo
transversal (pléstica). Por outro lado, é importante notar que corpos de
prova, mesmo aqueles injetados nas mesmas condicGes, apresentaram
comportamento macroscopico diferente na falha. Enquanto alguns
mostraram uma formagao clara de necking, outros fraturaram sem esta
formac8o. Esta observacdo é consistente com o grande desvio padrdo
encontrado para .

A sensibilidade as condic¢Ges de inje¢cdo mostrou que as condicoes
com falha apresentaram valores médios ligeiramente maiores para as
condicdes Il e IV (baixas taxas de fluxo de injecdo) do que para as
condicdes | e Il (altas taxas de fluxo de inje¢éo), tanto para 0s grupos
entalhados quanto para os ndo entalhados.

Estatisticamente, foi avaliado efeito dos fatores (isto &,
temperatura, fluxo de injecdo e a presenca do entalhe) em relagdo ao
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moédulo (E). Através do gréfico de interagbes (Figura 25), pode-se
observar que ha diferenca entre os fatores.

Figura 25. Grafico de interacdes: temperatura (T), vazao de injecéo (Q)
e presenca do entalhe (N) em relagdo ao modulo elastico aparente (E).

O grafico de efeitos principais (Tabela 10 e Figura 26) auxilia na
identificacdo do efeito de cada fator individualmente, isto &, verifica em
gual nivel do fator o efeito é mais evidente.

Tabela 10. Efeito das variaveis temperatura (T), vazdo de injecdo (Q) e
presenca do entalhe (N) em relacdo ao mddulo elastico aparente (E).

Variavel Limite Inferior Efeito Limite Superior
N.1 3.407479139 3.641666667 3.875854195
N+1 4.732479139 4.966666667 5.200854195
Ta 4.065812472 4.3 4534187528
Ta 4.074145805 4.308333333 4.542520861
Q4 3.990812472 4.225 4.459187528
Q+1 4.149145805 4.383333333 4.617520861
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Figura 26. Grafico de efeitos das variaveis temperatura (T), vazéo de
injecdo (Q) e presenca do entalhe (N) em relagdo ao médulo eléstico
aparente (E).

Pela tabela acima, é possivel observar que a mudanga do nivel N
para o nivel N+1 produz um acréscimo de (4.97 — 3.64) = 1.33 unidades
na resposta. Ou seja, o nivel N.; da varidvel Entalhe (N), quando
utilizado, oferece maiores valores de mddulo aparente (E) do que quando
¢ usado o nivel N.1. Isso também ocorre para T-+1 e Q+1, embora em menor
escala, uma vez que para T, o acréscimo é de 0.01 unidades e, para Q, de
0.16 unidades.

Na andlise, houve interagdo entre a temperatura e entalhe e também
entre ambos separadamente, em relacdo ao médulo. O parametro vazédo
de injecdo ndo mostrou relagdo significativa com o médulo. A presenca
de entalhe foi o pardmetro mais influente. A presenca do entalhe resultou
em maior modulo entre os corpos de prova nao entalhados, na mesma
condicdo de injecéo.

Os detalhes sobre os calculos dos efeitos dos demais fatores de
resposta encontram-se no ANEXO . Variar os fatores temperatura, vazdo
e entalhe influencia na rigidez e na tensdo maxima, mas nao influencia na
tensdo e deformacg&o de ruptura.

A Figura 27 apresenta uma sequéncia de imagens que ilustram a
localizagdo progressiva (estiramento) antes da falha total de um dos
corpos de prova entalhados injetados sob a Condicdo I. Nestas imagens,
a capacidade do material para suportar deformagdo plastica € visivel
macroscopicamente, tal como foi mencionado ao discutir a tenséo oy.



Figura 27. Sequéncia de imagens do teste de tracdo para corpos de prova
entalhados (acima) e ndo entalhados (abaixo) injetados sob a Condicdo |

Vale ressaltar mais uma vez que 0 comportamento macroscopico
diferente na falha foi observado mesmo em corpos de prova injetados sob
a mesma condicéo.

As imagens SEM de superficies fraturadas sdo mostradas na Figura
28. Estas imagens sdo representativas das amostras que ndo apresentaram
uma formacdo de nucleacdo clara. Nestas figuras é possivel observar
superficies planas fraturadas com algumas evidéncias de plasticidade,
principalmente nos corpos de prova entalhados. As fraturas plasticas ao
longo das bordas dos corpos de prova entalhados sdo claras. Isso pode
estar relacionado a um comportamento diferente entre o nucleo e as
bordas, possivelmente devido a existéncia da camada congelada. A
existéncia de uma camada congelada mais espessa neste grupo de corpos
de prova parece ser consistente com o fato de que camadas congeladas
mais espessas estdo relacionadas com taxas de fluxo menos elevadas, tal
como visto na regido entalhada deste grupo.

Sem entalhe Com entalhe

X20 ~ mm LCME-UFSC

LCME-UFSC
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Figura 28. MEV de superficie de fratura sem entalhe (esquerda) e
entalhada (direita) dos corpos de prova de PLGA moldados usando
diferentes condicdes de processamento.

1.4.2. Analise viscoelastica

A Figura 29 mostra curvas representativas do moédulo de
armazenamento E' e tan & (sendo tan & = E" / E) como funcbes de
temperatura para corpos de prova entalhados e ndo entalhados. A
sensibilidade do médulo de armazenamento as condigdes de inje¢do ndo
mostrou uma clara tendéncia nos corpos de prova entalhados e nédo
entalhados. Lembrando que devido as diferencas na geometria os
moédulos de armazenamento dos corpos de prova entalhados e nédo
entalhados ndo sdo compardveis. A Unica resposta visivel é o valor mais
baixo da tangente de perda (tan 3) atingido pela condigdo IV (temperatura
e taxa de fluxo mais baixas) tanto para geometrias entalhadas como nédo
entalhadas, caracterizando uma menor dissipacdo devido a micro
mecanismos Viscosos.



84

Sem entalhe

3500 2
——Condigdo I 18
3000, ——Condigdo IT 1.6
2500 Condigdo III 14
—Condigio IV | 12
£ 2000 %
> 1 g
v =
m 1500 08
1000 06
0.4
500
0.2
0 0
0 20 40 60 80 100 120 140
Temperatura (°C) (a)
Entalhe
3500 2
Condigdo I 18
2000 —~Condig¢do IT L 16
2500 ~——Condigdo III 14
—Condition IV 12
E 2000 T e
> 1 5
= £
1000 0.6
04
500
0.2
0 0
0 20 40 60 80 100 120 140
Temperatura (°C)
(b)

Figura 29. DMA do PLGA 85:15 em todas as condigdes de moldagem
por injecdo, comparando os corpos de prova sem entalhe (a) e com
entalhe (b).
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1.4.3. Tensao residual por fotoelasticidade

A moldagem por injecdo de polimeros transparentes pode induzir
um campo de tensdo peculiar que é claramente detectado pela analise de
tensdo fotoelastica [20, 21]. Na Figura 30 sdo mostrados 0s mapas
isocromaticos para corpos de prova entalhados e ndo entalhados.
Notavelmente, as franjas isocromaticas tém uma distribui¢do de padrdes
assimétrica. Isto significa que a moldagem por injecdo imp6s um
ambiente termomecanico assimétrico ao polimero injetado que esta
relacionado com a concentracdo de tensfes residuais perto do ponto de
injecdo. A concentragdo de tensdo diminui uniformemente no lado oposto
da amostra a uma taxa diferente para cada condicdo de moldagem. As
tensBes residuais surgem durante o preenchimento e os processos de
compressdo. A ampla distribuicdo de tensGes residuais presentes nos
corpos de prova moldados com a temperatura mais baixa é provavelmente
devido a tensdo de cisalhamento ndo uniforme durante o preenchimento
da cavidade e & rpida solidificacdo. Por outro lado, as tensdes residuais
concentradas perto do ponto de injecdo presentes nos corpos de prova
moldados com a temperatura mais elevada sdo devidas a forca de
compressao causada pela presséo de retencdo durante a solidificacdo mais
lenta.

Figura 30. Franjas fotoel&sticas de corpos de prova entalhados e ndo
entalhados para as condigdes I, 11, 111, V.

1.4.4. Calorimetria exploratdria diferencial

As curvas DSC (Figura 31) mostram as transicdes para o pellet de
PLGA e para as amostras moldadas de PLGA sob diferentes condigdes.
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As curvas de amostras moldadas apresentam um pico endotérmico claro
juntamente com a transicdo vitrea relacionada a entalpia de relaxamento
de tensdo de PLGA [23]. A tensdo residual foi determinada medindo esta
area do pico de entalpia de relaxamento na transicéo vitrea e é apresentada
na Tabela 10. Os valores de entalpia de relaxamento foram maiores para
0s corpos de prova entalhados moldados usando as Condicdes 11 e IV, ou
seja, tensdes no centro dos corpos de prova na regido de entalhe.

20.5

24.0
21.0

23.5

24.5

Fluxo de calor — Endo para baixo (mW)

235

20.5

215]

205

(V)
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60 100 140
Temperatura (°C)

180

Figura 31. Curvas de calorimetria para granulos de PLGA e corpos de
prova moldados sob diferentes condi¢6es de processo (I, 11, 111, V).
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Tabela 11. Valores de entalpia de relaxamento para os espectros PLGA
determinados por DSC.
Corpos de prova PLGA  Condicdo (1)  Condicdo (I1)  Condicéo (I11)  Condicéo (V)
Sem entalhe 2,8(x0,3)J/g  4,2(x0,6)Jlg 3,7 (x0,3)Jig 3,8 (x0,5) J/g
Com entalhe 3,6 (#0,2)Jlg 3,7 (x0,5) J/g 5,2 (+0,3) J/g 4,5 (+0,4) J/g

Além disso, esta aplicacdo requer propriedades de flexdo mais
elevadas, temperatura de distor¢do de calor e resisténcia ao impacto, onde
a cristalinidade é um parametro chave, porque aumenta a rigidez, mas
reduz as propriedades de impacto [12]. A maior entalpia de relaxamento
da cristalizacdo a frio (AHc) dos corpos de prova moldados usando a baixa
temperatura de injecdo, como mostrado na Tabela 11, sugere que a
Condicéo Il e IV apresentaram maiores tensdes residuais na regido
central de concentragéo de tensdo.

1.5. CONCLUSAO

Foram encontradas propriedades mecénicas semelhantes para os
corpos de prova PLGA injetados que foram moldados sob diferentes
pardmetros de processamento. A morfologia das superficies fraturadas
dos corpos de prova entalhados e ndo entalhados mostrou fraturas planas
e lisas para a maioria dos corpos de prova. O comportamento mecéanico
macroscopico das amostras injetadas apresentou baixa sensibilidade ao
entalhe, sugerindo a existéncia de um certo nivel de resisténcia ao
material. As deformacdes apresentaram valores médios ligeiramente
superiores para as Condicdes Il e IV (baixa vazdo de inje¢do) do que para
as Condicdes I e 111 (alta vazdo de injecdo), tanto para os corpos de prova
entalhados quanto para os ndo entalhados. Houve deformagdes
localizadas perto da superficie da amostra diferente da regido do nucleo.
Isto pode estar relacionado com a orientacdo da camada congelada,
especialmente nos corpos de prova entalhados. As técnicas de luz
polarizada indicaram birrefringéncia em todas as amostras, especialmente
nas moldadas sob a temperatura mais baixa, 0 que sugere estresse residual
devido a rapida solidificacdo. A analise DSC confirmou a existéncia de
estresse residual em todos os corpos de prova PLGA. Os corpos de prova
moldados usando a temperatura de injecdo mais baixa e menor vazdo de
injecdo (condicdo IV) apresentaram menores valores de tangente de perda
de acordo com DMA, maior tensdo residual como mostrado por DSC e
andlise fotoelastica demonstraram birrefringéncia extensiva ao longo da
amostra.
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Il. CAPITULO: MOLDE PARA A FABRICAGAO DO
IMPLANTE POLIMERI~CO CRANIOFACIAL POR
MOLDAGEM POR INJECAO

11.1. OBJETIVO

O presente Capitulo tem como objetivo a fabricacdo do molde de
uma placa de um sistema implantavel de placa-parafuso craniofacial com
o material polimérico bioreabsorvivel. Este Capitulo descreve o projeto e
a fabricacdo do molde para a moldagem por injecéo do implante.

I1.2. INTRODUCAO

Na traumatologia craniofacial, a cirurgia de fixacdo para
correcdo de fraturas ou assimetrias na estrutura 6ssea consiste no implante
de placas e parafusos visando a osteossintese e o restabelecimento da
funcionalidade biomecénica da estrutura [1]. As placas tém a fun¢do de
dar suporte e estabilidade a fratura, mantendo uma reducéo anatémica dos
fragmentos, e os parafusos fixam a placa ao 0sso. Materiais poliméricos
derivados dos poli (hidroxi-acidos) sdo utilizados na engenharia
biomédica como matéria-prima na fabricacdo desses dispositivos devido
a sua biocompatibilidade e inimeras vantagens que apresentam frente aos
tradicionais implantes metalicos, além da grande sofisticacdo associada
aos implantes bioreabsorviveis atuais [2, 3]. O Brasil se encontra em uma
posic¢do inicial de fabricacdo desses dispositivos poliméricos, sendo que,
em maioria, esses produtos e sua tecnologia de fabricacdo sdo importados,
tornando o produto mais caro e menos acessivel.

Implantes reabsorviveis possuem a caracteristica de resistirem
aos esforcos durante a consolidacdo dssea e serem gradualmente
absorvidos, transferindo a carga exercida integralmente para estrutura
6ssea. O copolimero poli (L-acido l4ctico-co-4cido glicélico) (PLGA),
produzido pela sintese de hidroxidcidos, apresenta caracteristicas
degradaveis e biocompativeis, podendo ser aplicado na fabricacdo de
implantes craniofaciais [4]. Por possuirem geometrias complexas, placas
e parafusos de PLA-PGA podem ser fabricados por moldagem por injecéo
[5]. Em aplicagdes de traumatologia facial, que envolve a regido do
cranio, centro da face e maxilar, a definicdo da geometria do implante
depende da anatomia do local de aplicacdo e da patologia a ser tratada,
além da compatibilidade com a devida funcdo biomecanica. A Figura 32
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apresenta alguns exemplos de geometrias especificas de placas para cada
regido da face.
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Figura 32. Modelos para o sistema placa-parafuso buco-maxilo-facial
Fonte: LEBmM/UFSC.

Muitas vezes, os dispositivos médicos craniofaciais apresentam
geometrias complexas que precisam ser avaliadas quanto a sua fabricacéo
antes de obter uma producdo em larga escala [6-8]. Além disso, 0s pontos
de injecdo devem ser localizados a fim de fornecer as melhores condicGes
de fluxo em que a marca por eles deixada nédo afete a eficiéncia e a estética
do produto ou que possa ser facilmente eliminada com operagéo posterior.
O canal de entrada é a ligacdo entre o canal de distribuicdo e o
componente injetado. Os canais de distribuicdo transferem o material
fundido do bico até as entradas das cavidades. Estes devem ser projetados
para distribuir simultaneamente a todas as cavidades para evitar o0 mau
preenchimento de algumas cavidades [9].

Esse capitulo teve como objetivo desenvolver o molde de
dispositivos médicos para um sistema placa-parafuso de reconstrucéo
0Ossea, fabricado pelo processo de moldagem por injecdo com material
polimérico bioreabsorvivel. Para isso, foi projetado 0 modelo geométrico
de uma placa craniofacial que satisfaca a necessidade biomecénica
funcional bem como requisitos e parametros de fabricacdo. O molde
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protétipo foi, entdo, desenvolvido e fabricado por usinagem, projetado
com os devidos canais de alimentag&o.

11.3.MATERIAIS E METODOS

Primeiramente, foi definido o conceito geométrico da placa e
canais de alimentagdo e selecionado o polimero a ser utilizado. Uma vez
que a placa foi projetada em software CAD, adequou-se 0 projeto para
fabricacdo do molde a ser utilizado na moldagem por injecdo. O molde,
entdo, foi projetado para a fabricacdo de quatro placas por moldagem, ou
seja, foram projetados canais de inje¢do para distribuicdo em dois moldes.
Finalmente, foi realizada a fabricacdo das placas via moldagem por
injecdo.

11.3.1. Projeto das placas craniofaciais

O projeto do implante tipo placa craniofacial foi projetado pelo
software 3D CAD SolidWorks 2015 (Concord, MA). Com oito furos de
2.8 mm de didmetro maior e 1.8 mm de didmetro menor (para parafuso
de rosca semicircular), espessura de 1 mm, largura de 5.8 mm e
comprimento de 38.7mm (Figura 33).
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Figura 33. Dimensdes do desenho em CAD da placa craniofacial.
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11.3.2. Projeto do molde e canais de injecéo

O projeto da geometria do implante e o inserto do negativo desta
geometria, seguindo as dimensGes da cavidade utilizada na injetora,
foram projetados pelo software 3D CAD SolidWorks 2015 (Concord,
MA). O molde da injetora segue 0 modelo descrito na Figura 34.

Inserto macho pega
— injetada
5 J 3 cavidade

Inserto Carf:isa para inserto Placa porta-cavidade
cavidade

Placa porta-cavidade Camisa para inserto

macho Entrada e saida dos
| canais de refrigeracdo

Figura 34. Cavidades e insertos do molde da méaquina de moldagem por
injecéo [6].

11.3.2.1. Molde protdtipo em composto

Para a fabricacdo do molde protétipo, foi utilizada a resina epoxi
RENCAST CW 436 BR. O molde de resina é moldado na camisa
utilizada na injetora, que tem duas partes, a fixa (sem mobilidade na
injecdo) e a mével (com mobilidade). A resina é vasada na parte mével e
fixa da camisa, para estruturar o molde. Apds o vazamento é feita a pos
cura e o faceamento das superficies. As dimensdes da parte mével e fixa
da camisa sdo de 70x70x35mm cada, com uma rebarba de 5mm de
espessura. Seu volume total é de 203cm?, e a massa da resina (1,6g/cm?)
é de 325¢.

No vazamento da resina epoxi, para a homogeneizagao da resina,
foi utilizado um misturador simples. A haste com hélice centrifuga do
agitador (mandril de baixa rotacdo) é mergulhada no pote de resina,
inclinada e vagarosamente, sem encostar no fundo do pote, a fim de evitar
0 aprisionamento de ar na sua parte inferior. Esse procedimento é feito
lento para evitar a formagéo de bolhas. A velocidade do agitador foi de
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60 rpm. Em seguida, com movimentos suaves e circulares, realizou-se
uma homogeneizacdo das resinas 426 e 436 leva por cerca de 30 min.

Para a eliminacdo do ar que porventura foi incorporado durante a
homogeneizacdo, pode-se colocar o pote dentro do dessecador em
ambiente de vacuo por 20 minutos a uma pressao inferior a 30 mmHg
(absoluta). Para a mistura da resina com o endurecedor, calcula-se o
volume requerido conforme proporcdo indicada pelo fabricante com o
auxilio da balanga de precisdo. Para a resina epoxi 436, essa proporgao é
de 6%. Assim, para 325 g de resina, foi necessario 19,5 g de ligante. Os
componentes foram colocados em um agitador fechado, conectado com a
mangueira da bomba de vicuo. A bomba de vacuo deve ser ligada e a
valvula deve ser aberta aos poucos. Apos estabelecido o valor maximo de
vacuo, o agitador deve ser ligado, ndo excedendo 60 rpm.

O tempo de mistura foi de 6 minutos. Terminada a mistura, foi
equalizada a pressdo no interior do misturador com a pressdo ambiente.
O molde onde a resina € vasada deve estar limpo e com desmoldante
aplicado. Foi pincelada a resina na superficie do molde para melhor
aderéncia. O vazamento é feito lentamente a fim de evitar bolhas. O
tempo de secagem é de 48 horas em temperatura ambiente.

Ap0s a mistura, as partes sujas do misturados devem ser limpas
com papel embebido com acetona. Os materiais utilizados na limpeza
devem ser descartados em recipientes apropriados. Para a pds cura do
molde e faceamento, apds o desprendimento do molde, os moldes sdo
levados a forno em diferentes ciclos de pds cura, como mostra a Tabela
12.

Tabela 12. Ciclos de pés cura para molde de resina.

Etapa Temperatura (° C) Tempo (horas)

1 70 2
2 90 2
3 120 2

4 150 8al6
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Esse procedimento é feito para aumentar o grau de interligacdo das
moléculas da resina. O resfriamento foi feito a temperatura ambiente. Em
seguida é feito o faceamento. Na parte inferior, onde é encaixado na
injetora, o faceamento foi de 1mm. Na parte superior, 2,5mm. Pelo fato
do molde ter rebarbas, foi necessario o fresamento da rebarba em 2,5 mm,
para o real ajuste na camisa, obtendo, assim, o molde de resina.

11.3.3. Usinagem do molde

A cavidade do molde foi usinada no bloco de resina e em um bloco
de aluminio Al 5083 por subtracdo, utilizando uma fresadora da marca
CNC Roland MDX 540, com rotagdo maxima de 15000 RPM e avango
de corte de 0,01m/s, utilizando ferramenta de topo esférico de metal duro
de 0,5 mm de didmetro. Para a usinagem das cavidades do molde tanto
em resina quanto em aluminio sdo utilizadas trés fresas (Tabela 13) [10].

Tabela 13. Fresas de dois cortes helicoidais de uso geral

Caddigo Diam. Comp. Diam. Comp.
Ponta Corte Haste Total
(mm) (mm) (mm) (mm)
205153 Reta 0,5 15 3 38
2133-E | Redonda 1 3 3 38
23123-E | Redonda 3 12 3 38

A nomenclatura usada segue 0 modelo das ferramentas da maquina
ROLAND: o R significa que a ferramenta é de tipo reto e 0 E que é de
tipo esférico. O primeiro nimero é o nimero de gumes da ferramenta, o
segundo é o didmetro da ferramenta, o terceiro é o comprimento de corte
e 0 quarto o é comprimento total. O molde em resina e aluminio foi
fabricado com tipo de corte discordante (upcut). Os parametros de corte
para resina estdo apresentados na Tabela 14 e para o aluminio na Tabela
15.
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Desbaste Primeiro Usinagem

acabamento  perfil
Velocidade de corte 500 300 120
[mm/min]
R.P.M. do cabecote (Spindle) 12000 12000 12000
[R.P.M]
Profundidade de corte axial 0,5 0,1 0,05
(ap- cutting-in amount) [pum]
Profundidade de corte radial 1,2 0,1 0,06
(ae- path rate) [ um]
Sobremetal [um] 0 0
Ferramenta E2-3-12-38  R2-1-3-38 R2-0,3-0,9-38

Tabela 15. Parametros de corte para aluminio

Desbaste Primeiro Usinagem

acabamento  perfil
Velocidade de corte 720 120 80
[mm/min]
R.P.M. do cabegote (Spindle) 12000 12000 12000
[R.P.M]
Profundidade de corte axial 40 30 30
(ap- cutting-in amount) [um]
Profundidade de corte radial 250 30 50
(ae- path rate) [ um]
Sobremetal [um] - 0 0
Ferramenta E2-3-12-38 R2-1-3-38 R2-0,5-1,5-38

11.4.RESULTADOS

11.4.1. Usinagem do perfil dos modelos

A concepcao do design do dispositivo é caracterizada por 2 mm de
espessura, 5,8 mm de largura e 38,7 mm de comprimento e por 8 furos
alinhados de rosca semicircular de 2 mm, como mostra a Figura 35a.
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O sistema de alimentacdo para cavidades maltiplas é composto por
trés subsistemas: canal de injecéo (resultado da bucha de injecdo), canais
de alimentacdo (ou distribuicdo principal e secundarios), entrada de
injecdo ou pontos de injecdo (passagem do canal de alimentacdo para o
interior da cavidade) [11]. O canal de injecdo foi projetado com 5mm de
diametro, ligando o bico da injetora aos canais de alimentacgéo pela bucha
de injecdo, em formato meia lua para a adaptagdo em um lado do molde.
Os canais de alimentacdo ligam o canal de injecdo a entrada das cavidades
[12]. Para manter a proporcdo e o controle da velocidade de
preenchimento, o canal de distribuicdo foi projetado em formato
cilindrico (meia lua) com 3mm de didmetro e a entrada de injecdo
projetada em formato conico, reduzindo de 3mm de didmetro para
1,6mm. No final da bucha e canais secundarios, foi projetado um poco
frio com didmetro e profundidade iguais ao maior didmetro do conduto.
A entrada de injecdo tem o posicionamento na lateral do dispositivo,
como mostra a Figura 35a.
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70,600 mm

Figura 35. Dimensdes da geometria do implante craniofacial (a) e 0
inserto para moldagem (b).

A cavidade do molde, mostrada na Figura 35b, foi projetada de
acordo com o negativo do design das placas e canais, adaptando-o0 na
posicdo central do bloco de aluminio de 70,6 x 70,2 mm de comprimento
e largura, respectivamente.

A altura do bloco foi adaptada para o encaixe na cavidade de molde
da maquina de moldagem por injecdo. Para isso, foi feita a fresagem
precisa na superficie do bloco a uma altura de 30,5 mm, como mostra a
Figura 36.
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Figura 36. Fresagem do bloco de aluminio para adaptacéo na cavidade
da maquina de moldagem por injecéo.

No processo de moldagem por inje¢éo, a Ultima etapa do processo
é a extracdo da peca do molde. Nesta etapa, 0 molde é aberto e a peca é
extraida por acdo de extratores mecénicos. Na mesma maquina de fresa,
foi realizada a usinagem precisa do furo extrator, para a retirada da peca
do molde, quando a injecdo for cumprida. Para ndo danificar os
dispositivos na hora da extracdo, o furo extrator foi projetado para a
extracdo pelo canal secundério de injeco.

Uma vez que a dimensao do bloco de aluminio foi usinada, iniciou-
se a usinagem do negativo do projeto. A Figura 37 apresenta a usinagem
sendo realizada. Foi realizado o mesmo processo em dois blocos de
aluminio a fim de se obter quatro dispositivos por ciclo de injecao.
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Figura 37. Usinagem da cavidade do molde das placas craniofaciais com
canais de injecéo.

Na moldagem por inje¢do, o material plastificado é pressionado
para o interior do molde onde, entdo, sofre resfriamento e solidificagdo
[12]. Com o molde usinado (Figura 38a), iniciou-se a moldagem por
injecdo dos dispositivos projetados. A fabricagdo de duas placas por
cavidade, no total de quatro placas por ciclo de injecdo, evitou o
desperdicio com o material, uma vez que a bucha de injecdo e 0s canais
correspondem a maior parte em massa do sistema injetavel. A massa total
do injetado (pegas mais canais) foi de 14,5g, sendo que cada placa
apresentou uma massa de 0,25g. Isto é, a bucha e os canais de injecdo
apresentaram 13,59 de massa e 1g para as quatro placas.
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(b)

Figura 38. Molde usinado (a) e dispositivo injetado com duas placas
craniofaciais ligadas aos canais de injecéo (b).

11.5. CONCLUSAO

A geometria do molde apresentada permitiu a moldagem por
injecdo do material polimérico bioreabsorvivel. O desenvolvimento de
canais de injecdo para igual distribuicdo do material no preenchimento do
molde evitou desperdicio de material, uma vez que permitem a fabricacéo
de quatro placas por ciclo de inje¢do. Os ensaios de avaliacdo do processo
indicaram o sucesso no controle dos parametros de processo utilizados.
Dessa maneira, o desenho e fabricacdo do molde protdtipo de aluminio
permitiram o rapido desenvolvimento de placas craniofaciais para
reparacdo 6ssea.
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I1l. CAPITULO: PROPRIEDADES E MECANISMOS DE
DEGRADACAO DE UMA PLACA CRANIOFACIAL DE
PLGA MOLDADA NOS LIMITES DE TEMPERAURAS DE
INJECAO

111.1. OBJETIVO

O Capitulo Il mostra a avaliagdo do efeito da temperatura como
pardmetro de injecdo na estrutura e propriedades das placas craniofaciais
de PLGA, moldadas em funcdo, da taxa de degradacéo, por meio de
ensaios mecanicos e fisico-quimicos, verificando mecanismos de
hidrélise in vitro.

I11.2. INTRODUCAO

Placas e parafusos craniofaciais sdo os principais dispositivos
médicos necessarios para a reparacdo das fraturas 6sseas, que exigem
propriedades mecanicas e fisioquimicas especificas para dar suporte a
regeneracdo 6ssea. Usualmente, utilizam-se implantes metalicos (por
exemplo, titdnio) para estas aplicagcbes, mas um problema critico
relacionado com a sua utilizac&o é o risco de corrosao, devido a libertacdo
de uma quantidade elevada de ions metalicos que podem levar a necrose
do tecido envolvendo o implante. Para evitar este problema, polimeros e
copolimeros sintéticos biodegradaveis foram propostos [1-6]. Como
suporte para a osteossintese, o0s implantes bioreabsorviveis,
principalmente baseados em ésteres em poli-a-hidroxi, por exemplo, poli
(&cido lactico), PLA e poli (acido glicolico), PGA, evitam a cirurgia
subsequente para remogdo do implante e promovem o crescimento sseo
simultaneamente com a diminuicdo gradual da resisténcia mecanica. Isso
permite um menor risco de osteoporose seguido pelo stress shielding
devido a excessiva resisténcia [7-10].

Muitos dos problemas associados aos poli (a-hidroxidcidos)
alifaticos para dispositivos médicos, isto é, composicdo de copolimero,
proporcdo das formas isoméricas L e DL e porosidade, jA foram
resolvidos devido a um grande nimero de investigac@es conduzidas sobre
estes poliésteres, especialmente relativo a sintese de polimeros [3-5, 8, 9].
No entanto, a estabilidade de propriedades mecénicas e propriedades
fisico-quimicas também podem ser fortemente influenciadas pelo
processo de fabricacdo e a geometria do dispositivo [10 - 14]. Uma das
técnicas utilizadas na fabricagéo de dispositivos médicos é moldagem por
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injecdo, que permite a concepgdo e desenvolvimento de geometrias
complexas como placas e parafusos.

As placas e parafusos PLGA devem possuir resisténcia e
ductilidade adequadas para a fungdo biomecanica, biocompatibilidade e
degradacdo. Em particular, as temperaturas de processamento de fuséo
durante a moldagem por injecdo poderiam desenvolver diferentes
microestruturas do dispositivo fabricado, incluindo outros parédmetros
operacionais, como temperatura do molde, vazéo de injecdo da injecdo e
pressdo de inje¢do [15]. Como materiais semicristalinos, os dispositivos
de PLGA sdo sistemas heterogéneos compostos por cristais altamente
anisotropicos, uma fase em que as cadeias apresentam uma ordem 3D de
longo alcance. O tamanho e a distribuicdo desses cristais e a
viscoelasticidade sdo extremamente dependentes da distribuicdo do peso
molecular e das condicdes em que o material é processado [16]. Na
fabricacdo, os pardmetros podem afetar a viscosidade e a orientagdo da
cadeia durante o processo de dispositivos moldados, onde a cristalinidade
é um parametro importante porque pode aumentar a rigidez de flexdo e
diminui as propriedades de impacto do produto final [17, 18].

Uma vez que as propriedades dos dispositivos de polimeros
reabsorviveis sdo estabelecidas, a taxa de degradacdo deve ser avaliada.
Muitos fatores podem influenciar a taxa de degradacéo, tais como o local
do implante, estresse mecénico, distribuicdo de massa molar, composi¢do
guimica / estereoisomatica, cristalinidade, morfologia, tamanho e
geometria do transportador, rugosidade superficial e outros [19-26]. O
processo de biodegradacao e reabsorcdo de poli (a-hidroxiacidos) é uma
sucessdo de eventos. O material € inicialmente hidratado exposto aos
fluidos aquosos do corpo. Com a presenca de moléculas de agua, o
processo de degradagdo ocorre através da hidrélise das ligacOes éster,
resultando em produtos sob a forma de oligémeros solUveis e ndo toxicos
(ou mondémeros). A degradacdo prossegue a clivagem hidrolitica passiva,
caracterizada por mudancas no peso molecular, temperatura de transicdo
vitrea (Tg), teor de umidade e propriedades mecanicas, como resisténcia
a tracdo e compressdo [20, 26, 27]. Portanto, o tempo de osteossintese
deve ser inferior ao tempo da retengdo de propriedades mecanicas.

O mecanismo da degradacdo in vitro dos polimeros
bioreabsorviveis tem sido avaliado nos Gltimos anos e demonstra ser um
processo heterogéneo na extensdo do material. Dentre os produtos da
hidrélise das ligacdes ésteres, a presenca de terminais acidos catalisa a
reagdo de degradacdo. E o chamado efeito auto catalitico dos poli (o-
hidréxi &cidos). O processo é homogéneo inicialmente, gerando
oligbmeros sollveis em 4gua em toda a extensao do material. Os produtos



106

presentes na superficie da matriz sdo difundidos para 0 meio, entretanto,
a baixa taxa de difusdo dos produtos da reacdo no interior do material gera
um actmulo de &cidos, fazendo com que estruturas densas tenham uma
erosao inicial na superficie, mas apresentando uma degradacdo mais
acentuada no centro. A bioreabsorvidade do material esta, portanto,
relacionada com os mecanismos de hidrélise, catalise acida geral e
especifica [28].

Neste estudo, as placas de PLGA foram concebidas e fabricadas
por moldagem por injecdo como dispositivos medicos absorviveis
craniofaciais. Foram testadas duas temperaturas de fusdo diferentes na
Gltima zona de aquecimento no processo de moldagem por inje¢do (isto
€, 240 e 280 ° C). A condigdo de temperatura de fusdo elevada foi definida
como a temperatura limite de trabalho superior da fabricagcdo por
moldagem por inje¢do, enquanto que a temperatura mais baixa foi
definida pela temperatura minima de processabilidade. Para ambas as
condicdes, as placas craniofaciais de PLGA foram avaliadas em termos
de propriedades mecanicas (rigidez a flexdo, resisténcia maxima a flexao,
maodulo de armazenamento), cristalinidade e mecanismos de degradacéo.

111.3. METODOS
111.3.1. Material

Os granulos de poli (L-acido lactico-co-glicélico) 85/15
(Purasorb PLG 8531) foram adquiridos pela empresa PURAC BU
Biomaterial (Holanda). O PLGA 85/15 possui um peso molecular médio
de Mn = 22427 g / mol, um indice de polidispersdo de 1,87
(Cromatografia de Permeacdo em Gel, Viscotek VE 2001, detector
Viscotek TDA 302, EUA, 2008) e 3,04 dl / g de viscosidade intrinseca
(cloroférmio, 25 ° C, ¢ = 0,1 g / dl). As temperaturas de transi¢do
declaradas pelo fabricante sdo Tq=57+1°Ce Ty =140 ° C (PURAC,
2012).

111.3.2. Fabricacdo das placas craniofaciais

Os granulos de PLGA foram processados utilizando uma
maquina de moldagem por injecdo (ARBURG 270S, modelo 250-70). O
molde das placas craniofaciais foi projetado conforme descrito no
Capitulo 1l deste trabalho e montado na maquina injetora. Para investigar
a influéncia do processamento sobre as propriedades das placas PLGA,
foram consideradas duas temperaturas de injecdo de fusdo diferentes:
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temperatura baixa (T = 240 ° C, PLGA_baixaT) e alta temperatura (T =
280 ° C, PLGA altaT). Os outros parametros de processamento foram
mantidos constantes, conforme resumido na Tabela 16.

Tabela 16. Parametros de moldagem por injecdo usados para a producdo
das placas de PLGA. Todos os parametros foram mantidos constantes,
variando a temperatura de injecdo de fuséo (240 ° C para PLGA baixaT
e 280 ° C para PLGA _altaT).

. . PLGA_baixaT PLGA_altaT
Temperaturas de fusdo de injecao - -

240 °C 280 °C
Vazdo de injecéo 10 cm?¥/s
Temperatura do molde 25°C
Forca méxima de fechamento do molde 250 kN
Pressdo de injecdo 1500 MPa
Pressdo de recalque 25 MPa
Tempo de injecdo 25s
Tempo de resfriamento 90s
Velocidade do parafuso 100 rpm
Temperatura ambiente 25°C
Volume dosificagdo 4,6 cm3
Volume de comutagéo 1cmd
Volume de descompressdo 0,5cmd
Vazdo de purga 20 mm/s

111.3.3. Degradacao hidrolitica in vitro das placas

Os implantes foram esterilizados com alcool 70% e,
cuidadosamente, pesados (mo) e embebidos em 30ml de solucdo tampéo
fosfato salino (PBS) de pH=7,4 em um banho termostatizado a 37 £ 1 °
C, por 16 semanas com tempo de retirada das amostras nos pontos de 15,
30, 60 e 120 dias, conforme mostrado na Tabela 17.
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Tabela 17. Pontos de avaliagdo da degradacéo.

Periodo  Tempo de retirada

Ponto 0 Sem degradacdo
Ponto 1 15 dias
Ponto 2 30 dias
Ponto 3 60 dias
Ponto 4 120 dias

A cada ponto, o pH da solucdo de degradacdo foi registrado,
utilizando um medidor de pH MS Tecnopon portatil, e as amostras foram
removidas da solucdo tampé&o, lavadas e mantidas em agua destilada por
1 hora para remover a maior quantidade possivel de solucdo tampéo.
Foram pesadas na condicdo Umida e, depois de secas em estufa a vacuo a
23° C por 8 h e, entdo, pesadas a seco. Foram realizadas mais trés
medicBes de massa para verificar a homogeneidade dos dados. As
amostras foram mantidas a vacuo previamente aos testes de
caracterizag&o.

111.3.4. Caracterizacdo mecéanica

As placas das condicBes PLGA baixaT e PLGA altaT foram
submetidos a caracterizacdo mecéanica, realizada por um Analisador
Mecénico Dindmico (DMA Q800, TA Instruments), nos diferentes
pontos de degradagéo (isto é, 0, 15, 30, 60 e 120 dias).

Single Cantilever

As amostras (n = 4, comprimento de calibre = 16 mm) foram
testadas ajustando a frequéncia a 1 Hz e 0,1% de area da tensdo relativa.
Os ensaios de DMA foram realizados na rampa de temperatura de 30 - 80
° C, a uma taxa de 3 °C min. A partir de cada teste, foram obtidas as
tendéncias do moédulo de armazenamento (E '), mddulo de perda (E ") e
Tand (E" / E') em fungdo da temperatura e as temperaturas de transi¢ao
foram determinadas como pico nas tendéncias de Tand.
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Flexao trés pontos

As amostras (n = 3, comprimento de calibre = 20 mm) foram
submetidas ao teste de flexdo 3 pontos (ASTM D790) [29], a uma
velocidade de 2N/min, com capacidade maxima de 18N, mantendo
temperatura constante de 37°C. A partir de cada teste, foram obtidas as
tendéncias do modulo elastico (E) e tensdo maxima de ruptura (o).

Os parametros mecéanicos considerados eram rigidez a flexao
(E); Deformagéo de flexdo maxima (&r) e esforgo de flexdo (os), calculado
de acordo com Eq (1):

o1 = 3PL / 2bd? Eq (1)

onde: of = tensdo nas fibras externas no ponto medio (MPa); P = cargaem
um ponto determinado na curva de carga-deflexdo (N); L = extensdo de
suporte (mm); b = largura do calibre testado (mm); e d = profundidade da
viga testada (mm).

111.3.5. Calorimetria exploratéria diferencial (DSC)

Foram realizados testes de calorimetria exploratéria diferencial
(DSC) para determinar a cristalinidade das placas de PLGA moldadas por
injecdo em todas as condicBes de processamento testadas. As
propriedades térmicas (ponto de fusdo, Tm, temperatura de transi¢do
vitrea, Ty, entalpia de cristalizacdo, AH. ¢ entalpia de fusdo AHn foram
obtidas utilizando uma maquina DSC (Shimadzu DSC-6000) numa
atmosfera de nitrogénio de 19 cm?® min-i, utilizando-se padrdo de 6xido
de aluminio. A tensdo residual foi associada a primeira entalpia
endotérmica AHy. A taxa de aquecimento aplicada foi de 10 ° C min-1,
de 10 a 250 ° C, usando um tamanho médio de amostra de 7 mg, retirado
da regido central de amostras moldadas (n = 3). O grau de cristalinidade
(Xc) foi determinado utilizando a Equacéo (2).

AHp—AHee 1
X = 100x ( e ) x — @)

onde AHn ¢ a entalpia de fusdo, AHcc € a entalpia de cristalizagdo fria,
AH®y € o calor de fusdo do PLA puramente cristalino, considerado 93 J/g
[17, 27] e (1-my) é a fracdo em peso do polimero na amostra.
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111.3.6. Tensao residual

Como material fotoelastico, avaliou-se a tensao residual de corpos
de prova fabricados (n = 10) pela técnica de luz polarizada com
polariscopio (Photolastic Inc, Malvern, Pa, EUA) compreendendo lentes
polarizantes e quartos de onda com 250 mm de didmetro, seguindo o
procedimento segundo ASTM D 4093. Este método permite observar
anisotropia dptica ou birrefringéncia ao longo da geometria da placa que
pode ocorrer no processo de moldagem por injecdo.

111.3.7. Espectroscopia no infravermelho por transformada

de Fourier

Espectroscopia no infravermelho por transformada de Fourier
(FT-IR) foi realizada utilizando-se 0 modo de reflexdo total atenuada
(ATR) em um espectrometro Shimadzu, modelo TENSOR 27. Os
espectros foram obtidos em ndmero de onda de 4000 a 600 cm -1, com
uma resolucdo de 4 cm 1. As placas foram submetidas diretamente ao
teste; as amostras do ponto 4 tiveram aspecto esfarelado e foram
previamente prensadas e analisadas em forma de pastilhas. Com a técnica
FTIR, foram identificados os grupos funcionais caracteristicos presentes
no copolimero bioreabsorvievel e foi verificado as possiveis alteracdes
decorrentes da degradacao.

111.3.8. Cromatografia de permeacdo em gel (GPC)

Para verificar a distribuicdo de massas molares do copolimero
(isto é, M, Mw, M. e Mp) PLGA, foi utilizado uma cromatografia liquido
de alta eficiéncia em um cromatografo da marca Viscotek VE 2001
acoplado ao detector Viscotek TDA 302, Houston, Texas — USA (2008).
O solvente utilizado foi o THF como fase mével e os pardmetros incluem:
taxa de vazdo a 1000 ml/min, volume de injecdo de 100 ul, volume do
incremento de 0,00333 ml, detector e temperatura da coluna de 45 ° C.
O volume injetado foi sempre 100 pL e velocidade de fluxo de 1 cm?® min
1. Como ndo havia padrdes de PLGA, foi utilizado como padrdo amostras
de PLA. As andlises foram conduzidas na Universidade Feral do Rio
Grande do Sul, 1Q, Quimica Analitica Central.
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111.3.9. Microscopia eletrénica de varredura

Utilizou-se a microscopia eletrdnica de varredura (MEV) para
observar a morfologia superficial das placas de PLGA da degradacdo in
vitro das placas. Em cada ponto de degradacao (isto é, 0, 15, 30, 60 e 120
dias), o PBS foi removido e as amostras foram imersas em agua destilada
durante 2 h. Depois disso, as amostras foram mantidas a vacuo para a
observacdo no MEV. As amostras foram cobertas com uma fina camada
de ouro / paladio em um sistema de pulverizacdo catédico D2 Diod
Sputtering System (International Scientific Instruments) e observadas a
diferentes aumentos (original x 13) com uma tensdo de aceleragdo de 10
KV num microscopio eletronico de varredura (MEV) de marca Jeol,
modelo JSM-6390LV, localizado no Laboratério Central de Microscopia
Eletronica, da Universidade Federal de Santa Catarina.

111.3.10.Analise estatistica dos dados

Analise de variancia (ANOVA) foi realizada em propriedades
mecanicas e parametros de moldagem por injecdo, considerando um
limite significativo de 95% de confianca. O valor de P foi investigado
guanto a significancia dos fatores.

111.4. RESULTADOS
111.4.1. Caracterizacdo Mecénica

As curvas representativas de engenharia ‘“tensdo versus
deformacdo” obtidas pelo teste de flexdo realizado em PLGA _baixaT e
PLGA altaT sdo mostradas na Figura 39.
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Figura 39. Curvas de tensdo-deformacéo representativas (média) de
PLGA_baixaT e PLGA_altaT obtidas por testes de flex&o.

A rigidez estrutural de flexdo, tensdo maxima de ruptura e
deformacdo maxima de flexdo de PLGA_baixaT e PLGA altaT estdo

resumidas na Tabela 18.

Tabela 18. Propriedades mecanicas das placas PLGA 85/15 moldadas
por injecdo (média * desvio padrédo, n = 3): rigidez de flexdo E,
resisténcia a flexdo or e deformacdo maxima de flexdo e (* p <0,05).

E(GPa)* o (MPa)* & (%)

_ Ponto0 22+01 414%118 26+08
-c_% Pontol 21+02 54639 35205
§| Ponto2 15+01 12577 13207
“ Ponto3 12£01 19.05£0.8 2.8+0.4
_ Pono0 1901 30131 23:02
%l Pontol 214007 423%+72 29106
§ Ponto2 1.9+03 2453153 1.8%07
* Pom03 05501 41508 1001
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Os valores de rigidez a flexdo E foram2.2+0.1e 1.9+ 0.1 GPa
para PontoO_baixaT e PontoO_altaT, respectivamente, e a resisténcia a
flexdo, or, foi de 41.4 £ 11.8 e 30.1 + 3.1 MPa, respectivamente. No teste
de flex&o, as placas PLGA apresentaram fratura em todas as condicdes.
Isto é provavelmente devido a presenca de cristalinidade e organizacdo
da cadeia enquanto o tempo de resfriamento decorrente no processo.
Placas de PLGA_baixaT suportam carga adicional, exibindo maior
resisténcia a flexdo no PontoO.

As curvas de flexdo para PLGA baixaT e PLGA altaT durante
a degradacdo podem ser observadas na Figura 40.

PLGA baixaT

Tensio (MPa)

Deformagdo (%)

——Ponto0_baixal — —Pontol baixaT
— - Ponto2_baixaT - - -Ponto3_baixaT (a)

PLGA_altaT

Tensdo (MPa)
— = o R W
D D S S

0 0.5 1 1.5 2 25 3
Deformagido (%)

Ponto0 altaT Pontol altaT
- Ponto2 altaT Ponto3 altaT . (b) .
Figura 40. Curvas de tensdo-deformacao representativas (média) de
PLGA_baixaT (a) e PLGA_altaT (b) obtidas nos diferentes pontos de

degradacdo por testes de flexao.
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Nota-se a queda das propriedades mecanicas, principalmente
depois do Ponto 2 estudado.

As curvas representativas de DMA de PLGA baixaT e
PLGA _altaT sdo mostradas na Figura 41.

1800.0 1.6
—PLGA_lowT
1600.0 PLGA highT = 14
1400.0 -
£ 12000
z 1.0
2 1000.0 2
= )
3 08 Q
< 800.0 S
) 0.6
£ 600.0
& 0.4
400.0 :
200.0 0.2
0.0 = — 0.0
30.0 40.0 50.0 60.0 70.0 80.0

Temperature (°C)

Figura 41. Curvas representativas de modulo de armazenamento (E’) e
Tand (E "/ E') em fungdo da temperatura obtida por DMA para
PLGA baixaT e PLGA altaT

O modulo de armazenamento (E ") mostrou tendéncias e valores
comparaveis para as duas temperaturas de moldagem por injecdo. O
médulo de armazenamento E’ (Ty a 37 ° C) foi de 1,2 + 0,2 GPa para
ambas as condic¢bes. O comportamento de Tand foi diferente para as duas
condicdes processadas. Em particular, os valores mais altos alcangados
referentes ao PLGA _altaT estdo relacionados com um médulo de perda
mais elevado. Este comportamento sugere uma maior contribuicdo do
componente viscoso do PLGA altaT do que PLGA_baixaT no
comportamento termomecénico. A T4 detectada como pico na tendéncia
de Tans foi de 57,4 £ 1,8 ° C para ambas as condicoes.

As curvas representativas de DMA de PLGA_baixaT e
PLGA altaT durante o estudo de degradacdo sdo mostradas na Figura 42
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(b)

Figura 42. Curvas representativas de médulo de armazenamento (E’) e
Tand (E "/ E') em fungdo da temperatura obtida por DMA dos diferentes
pontos de degradacdo (isto é, 0, 1, 2, 3) para 0s PLGA_baixaT (a) e

PLGA altaT (b).

Sabe-se que E’ é a componente que esté relacionada a energia
elastica armazenada; assim como E’’ esta relacionada a energia viscosa
dissipada. Ambas propriedades diminuiram significativamente no ponto

3 (60 dias).
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111.4.2. Calorimetria exploratdria diferencial (DSC)

Os valores calculados da cristalinidade (X¢), as temperaturas de
transicao (Tg, Tmi1, Tmaz, Tc) € as entalpias detectadas (AHcc, AHm, AHg) estdo
apresentados na Tabela 19. Os valores correspondem ao PLGA_baixaT e
PLGA altaT, nos diferentes periodos da degradacéo (isto é, Pellet = sem
processamento; PontoO = processado sem degradacdo; Pontol = 15 dias;
Ponto2 = 30 dias; Ponto3 = 60 dias; Ponto4 = 120 dias) e para
PLGA_pellet, como controle.

Tabela 19. Grau de cristalinidade (X.), tensdo residual (AHg) e
propriedades térmicas medida por DSC: temperatura de transico vitrea
(Tg), temperatura de fusdo (Tm), entalpia de cristalizagdo (AH.) e entalpia
de fusdo (AHm) (" p > 0.05).

AHCCX[J/g] AHmX[J/g] AHy Xe L%]

Tg[°Cl"™  Tm[°C] Tmz [°C] T.[°C]” /gl

Pellet 60.4+18 - 146.1+0.1 - - 33424 1.7+04

Ponto0  56.0+0.5 153.1+03 156.6+0.2 130.7+24 -23+0.6 43+15 5105

Pontol 53.0#3.2 1538+22 1575+18 131.0+01 -89+22 50+2.6 59+13 148

Ponto2 51.8+1.2 153.6+09 1564+10 999+77 -175+31 145%69 9.6+4.0 34.1

PLGA_baixaT

Ponto3  483+03 138.7+42 1473+54 874+41 -353+78 286+68 7.1+120 68.2

Ponto4  41.7+6.6 120.4+02 1335+10 955+01 -30.2+09 197+87 141+38 53.3

Ponto0 52.7+09 151.0+22 157.9+10 1245+42 -240+81 179+51 3103

Pontol 525#31 154101 157.2+20 127.1+145 -9.9+43 7.9+3.0 9.1+04 19.0

Ponto2 52.6+0.8 152.0+0.1 156.6+0.4 102.1+83 - 19.1+£71 10505

PLGA_altaT

Ponto3  520+1.1 153.7+0.7 157.7+17 89.0+3.9 - 7970 11.8+6.5 59.6

Ponto4  416+08 1444+28 1524+32 966+13 -289+69 232+41 04+0.1 55.7

A temperatura de transicdo vitrea ocorre a 56,0 £ 0,5 ° C para o
PLGA baixaT e a 52,7 £ 0,9 ° C para PLGA altaT. A temperatura de
transicdo vitrea das amostras de PLGA antes de processado (pellet) foi
detectada a 60,4 + 1,8 ° C. A Figura 43 apresenta as curvas do DSC para
as placas moldadas antes do inicio da degradacéo e para o pellet de PLGA,
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como controle. As mudangas nas temperaturas de transicdo para
PLGA baixaT e PLGA altaT, em comparacdo com a PLGA pellet,
podem ser referidas a alteracGes relacionadas com a cadeia molecular
durante o processamento por moldagem por injecdo. O pico endotérmico
de fusdo de PLGA_baixaT apareceu a 156.6 + 0.2 ° C; considerando o
PLGA_altaT, este pico ocorre duas vezes em umombroa 151.0+2.2°C
e 1579 £ 1.1 ° C, devido a diferencas na cristalinidade. A cristalinidade
percentual foi medida pelo célculo da Equacéo 2.

20.5
pellet
=
E 240
g I
‘Z 205
= \
=% ~
3 \ - PLGA_baixaT
=] | —————
- L N T
) I \J
S)
= \
Q Il
2 240 !
)
E 20.0
[T
PLGA altaT
25.5
0 50 100 150 200

Temperatura ("C)

Figura 43. As temperaturas de transicdo no PontoO da degradacédo do
PLGA_baixaT e PLGA_altaT moldados por injegdo e do PLGA_pellet,
testado como controle.
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Figura 44. Temperaturas de transicdo vitrea (Tg) medidas pelo DSC dos
pontos de degradacdo em meio PBS da condi¢cdo PLGA_baixaT e
PLGA altaT: X = Pellet; A = Ponto0; B = Pontol; C = Ponto2; D =
Ponto3; E = Ponto4.
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As curvas DSC evidenciam a diferenca nos picos endotérmicos e
a presenca de elevada cristalinidade apenas para o PLGA _altaT. Além
disso, para o Ultimo material, existe uma presenca do ombro indicando
duas temperaturas de fusdo (146 e 157 ° C), relacionadas com as fragdes
PGA (15%) e PLA (85%), respectivamente. Para PLGA_baixaT, ocorre
um pico endotérmico de fusdo muito suave a 153.1 + 0.3 ° C, 0 que
poderia indicar uma segunda Tm, mesmo que este valor esteja muito
préximo da Trm detectada.

A Figura 44 apresenta a curva representativa da Ty detectada pelo
método DSC de todos os pontos ao longo da degradacéo, além do pellet,
como controle, em relacdo ao PLGA_baixaT e PLGA _altaT.

PLGA baixaT
65.0
60.0
55.0
50.0
45.0

Temperatura ("C)

40.0

35.0
Pellet Ponto0 Pontol Ponto2 Ponto3 Pontod

(@)
PLGA altaT
65.0

600 —}

HA
HH
-

50.0 l

Temperatura ("C)

450

-
40.0 =
Pellet Ponto0 Pontol Ponto2 Ponto3 Ponto4

(b)

Figura 45. Temperaturas de transicdo vitrea (Tq) medidas pelo DSC para
PLGA_baixaT (a) e PLGA _altaT (b).
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A queda apresentada pela Tgdo copolimero (Figura 45), em
funcédo do tempo de degradacéo, no periodo de 0 a 120 dias de estudo (de
56.0 £ 0.5° C com 0 semanas para 41.7 + 6.6 ° C para PLGA_baixaT em
16 semanas e de 52.7 + 0.9 para 41.6 £ 0.8 ° C para PLGA _altaT) ¢ alta,
indicando rapida degradacéo hidrolitica das placas quando presentes no
meio PBS. Tal fato é caracteristico de copolimeros de PLGA. No inicio
do processo de degradagdo a atribuicdo da queda da Ty pode estar
associada ao efeito plastificante da absorcdo de H»O pelas placas [27], e
posteriormente pode ser atribuido ao avangado grau de degradacéo das
placas a partir de 60 dias.

111.4.3. Tensao residual

Todas as amostras foram investigadas por analise fotoelastica para
verificar o estresse residual possivelmente causado pelo processo de
moldagem por injecéo [6, 28, 29]. O estresse residual foi medido pela area
do pico na transicdo vitrea e entalpia (Tabela 19), que foi maior para
PLGA baixaT (5,1 £ 0,5 J/ g) em relacdo ao pellet (1,7 £+ 0,4J/g) e
PLGA altaT (3,1 + 0,3 J/ G). A fotoelasticidade de PLGA usando luz
monocromatica ndo mostrou qualquer anisotropia 6ptica ou
birrefringéncia ao longo da geometria da placa (isto €, 0 <N <0,45) em
ambas as temperaturas moldadas por injecdo de PLGA. A presenga de
linhas de tenséo pode indicar o excesso de material injetado, 0 excesso de
esforco de corte do material em contato com o molde ou o preenchimento
de polimero inadequado da cavidade do molde. A auséncia de linhas de
tensdo indica condicdes satisfatorias de moldagem por injecdo. Todas as
placas testadas mostraram 0 mesmo comportamento, conforme relatado
na imagem representativa de PLGA_baixaT e PLGA_altaT (Figura 46).
Este resultado indica o sucesso no controle dos pardmetros de processo
utilizados, especialmente sobre a pressdo e o0s parametros de projeto do
canal do molde no preenchimento do material. No ponto de moldagem
por injecdo, quando o material comega a preencher o molde de placa, ha
uma ordem de franja de baixa magnitude (isto é, 0,6 <N <1,0) indicando
tensdo residual devido & pressdo causada na ultima regido do molde
preenchido com o material.
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Figura 46. Fotoelasticidade da placa PLGA baixaT (a) e PLGA altaT
(b) usando luz monocromatica

111.4.4. Espectroscopia no infravermelho por transformada

de Fourier

No espectro das placas de PLGA baixaT e PLGA_altaT nos
diferentes periodos de degradacdo, foram identificadas as seguintes
bandas de absorcdo: uma banda intensa entre 1760 e 1750 cm,
caracteristica de carbonila (C = O), presente nos dois monémeros; uma
banda de ligacdo (C-O), entre 1300 cm-1 e 1150 cm™, caracteristica dos
grupos éster. As bandas de absor¢do que sdo caracteristicas dos grupos
funcionais presentes no copolimero de PLGA podem ser observadas nos
espectros (Figura 47) e sdo apresentadas na Tabela 20.

Tabela 20. Bandas de absorcao identificadas no ensaio FT-IR
caracteristicas dos grupos funcionais presentes no copolimero PLGA.

Bandas de absorcéo (cm™) Grupos
3000 - 2850 CH, CHz e CH:
1760 - 1745 C=0
1600 - 1500 0-C=0 (Oligbmeros)
1450 - 1370 CHse CH;
1350 - 1150 CH;e CH
1300 - 1150 c-0

800 - 750 CH
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Figura 47. Espectro referente aos pontos de degradacdo 0 a 4 das placas
de PLGA referentes ao periodo de 0, 15, 30, 60 e 120 dias,
respectivamente. Grupos ésteres = Vermelho: 1760-1745 cm™ e 1300—
1150 cm%; Grupos alcanos = azul: 3000-2800 cm™ e 1450-1370 cm™?;
Grupos de oligdmeros = amarelo: 1600-1500 cm-!



123

Nas andlises do FTIR pode-se observar a presenca do grupo C=C
proximo a banda de absorg¢do 1600 - 1500 cm?, indicando sinais da
degradacdo. Nota-se que a presenca dessa banda ocorre no ponto 3 e
ponto 4.

A Figura 48 apresenta as curvas de todos os pontos em relacdo
ao PLGA_baixaT e a Figura 49, mostra-se todas as curvas da condicao
PLGA altaT.

PLGA baixaT

E

Transmitancia (%)

T T T T T T
4000 3500 3000 2500 2000 1500 1000 500

Numero de onda (cm™)

Figura 48. Nimero de onda (cm™) versus Transmitancia (%) dos pontos
de degradacdo em meio PBS da condi¢do PLGA baixaT: A = Ponto0; B
= Pontol; C = Ponto2; D = Ponto3; E = Ponto4.
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Figura 49. Nimero de onda (cm) versus Transmitancia (%) dos pontos
de degradacdo em meio PBS da condi¢do PLGA altaT: A = Ponto0; B =
Pontol; C = Ponto2; D = Ponto3; E = Ponto4.

As reacbes quimicas que ocorrem na degradacdo podem ser

observada na Figura 50, onde € possivel identificar a formagéo dos grupos
funcionais e oligbmeros.
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Figura 50. Reacdo quimica da degradagdo hidrolitica do PLGA em PBS
e formacdo de oligdmeros [45]. (Adaptado).

111.4.5. Cromatografia de permeacdo em gel

A Figura 51 apresenta a distribui¢cdo de massas molares (isto é,
Mn, Mw, M; e Mp) do PLGA estudado referente ao pellet e para os demais
periodos de degradagéo.

Pelos resultados apresentados, as placas de PLGA possuem uma
distribuicdo de massa molar estreita (baixa polidispersidade) e
monomodal (somente um pico). O pellet representa 0 PLGA nédo
processado e puro, do qual foi identificada uma alta massa molecular (isto
¢, 183407 + 28895. A partir dos valores apresentados do Ponto 0, é
possivel observar uma queda da massa molar; tal falto pode ser explicado
pelo resultado do processamento do material durante a moldagem por
injecdo, uma vez que o Ponto O representa as placas processadas nas
condi¢des PLGA _baixaT e PLGA _altaT.



126

PLGA baixaT
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Figura 51. Massas molares médias do copolimero das placas de
PLGA baixaT (a) e PLGA _altaT (b), com desvio padrdo médio de 15%.

A Figura 52 mostra as massas moleculares médias (M,) das
placas de PLGA moldadas nas duas condi¢des estudadas durante o
periodo de degradacéo.
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Figura 52. Massa molar média do PLGA _baixaT e PLGA _altaT durante
0 periodo da degradag&o.

Houve perda de massa das placas de PLGA ao longo do tempo
de contato com a solucdo tampdo fosfato, porém a velocidade entre os
pontos estudados foi diferente, principalmente em relacdo ao
PLGA altaT para o PLGA_baixaT. Este comportamento ocorreu
provavelmente devido a reducdo da fase amorfa dos polimeros, uma vez
gue a interagcdo molecular da solugcdo com o copolimero é mais propicia
na fase amorfa. Segundo Barbanti et al (2006) [20], no primeiro estagio
de degradacdo, hé& penetragdo e difusdo da agua nas regides amorfas do
polimero e cisdo hidrolitica das ligacGes ésteres das cadeias poliméricas.
Apos grande parte da fase amorfa sofrer degradacdo comeca o segundo
estagio na fase cristalina, portanto, ha um aumento percentual do grau de
cristalinidade.

111.4.6. Microscopia eletronica de varredura

A degradacéo das placas PLGA durante o periodo de imersdo em
tampdo fosfato (PBS, 37 °C) € confirmada qualitativamente pelas imagens
de MEV (aumento x 13) mostradas na Figura 53.
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Ponto 3

Ponto 4

X13

Figura 53. As imagens de MEV das placas PLGA baixaT e
PLGA altaT nos diferentes periodos de degradagdo (0, 15, 30, 60 e 120
dias) (escala bar =1 mm)

A degradacdo visual do dispositivo coincide com os resultados
obtidos das analises. A Figura 54 permite a visualizacdo do processo de
degradacdo do material para 0o PLGA baixaT e PLGA altaT.
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Figura 54. Imagens mostrando o aspecto visual da degradacdo das
placas de PLGA baixaT (a) e PLGA _altaT (b) nos diferentes pontos de
degradacéo: 0, 15, 30, 60 e 120 dias da esquerda para direita.

Na Figura 54, é possivel observar que a placa, inicialmente
transparente, torna-se opaca com o inicio do processo de degradacéo. E
nitido o aspecto esbranquicado do dispositivo logo nos primeiros 15 dias
em solucdo tamp&o fosfato, o que vem a ser um indicio da influéncia do
processo de degradacao, em funcdo da organizacgdo das cadeias durante a
degradacdo. No decorrer do processo, pode ser notada a deformacéo e
caracteristica fragil do material. No Ponto4, o Ultimo a ser avaliado, além
da forma esbranquicada, foi possivel notar o esfarelamento do material e
a auséncia de propriedades mecanicas.

A forma esbranquigcada pode ser notada logo no Pontol para
PLGA altaT, o que ocorre em menor evidéncia no PLGA_ baixaT. Isso
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pode ser indicio que o PLGA altaT é mais sensivel a degradacdo
hidrolitica em menos tempo.

111.5. DISCUSSAO

O copolimero PLGA é um material promissor para aplicagcdes em
dispositivos médicos como placas craniofaciais. Os dispositivos médicos
fabricados a partir de poliésteres alifaticos degradam-se através da
hidrélise, caracterizada pela queda do peso molecular e reducdo das
propriedades mecénicas. A degradacdo hidrolitica pode ser avaliada
através de massa molar (GPC), presenca de grupos polares ou oligbmeros
e monomeros (FTIR), alteracbes nas propriedades mecanicas (DMA),
mudangas de temperatura de transi¢cdo (DSC) e morfologia da superficie
(SEM) [30-32]. Este estudo relatou a degradacdo in vitro de placas
craniofaciais PLGA testadas em duas temperaturas de fuséo diferentes do
processo de moldagem por injecéo (isto &, 240 e 280 ° C), correspondendo
aos limites processaveis de PLGA, em diferentes pontos de tempo. As
propriedades fisico-quimicas, tais como o peso molecular e as
propriedades mecanicas, foram monitoradas por analise FTIR, DSC e
DMA. Os resultados sugeriram que as alteragdes de propriedade diferem
de acordo com a temperatura de moldagem por injeg&o.

As resisténcias a flexdo para as placas PLGA estudadas neste
trabalho variaram de 1,9 + 0,1 a 2,2 £ 0,1 GPa, que comparando com a
rigidez (E) do 0ss0 (Eosso ~ 6-20 GPa), metal (Emetal = 100-200 GPa) e poli
(4cido lactico) (11 - 72 MPa) [33] indica uma possivel utilizacdo destas
placas sob investigagdo em locais ndo portadores de carga, como por
exemplo para fraturas dsseas craniofaciais. Além disso, as placas a base
de PGA possuem maior taxa de degradacdo do que outros polimeros
bioresorviveis, o que limita o tempo util dos dispositivos [34, 35]. Ambas
as condigdes das placas PLGA (por exemplo, PLGA baixaT e
PLGA altaT) apresentaram degradacdo rapida (isto é, cerca de trés meses
para a perda de propriedades mecanicas), independentemente de
diferentes caracteristicas da microestrutura durante a degradagéo.

As propriedades mecénicas avaliadas de PLGA_baixaT e
PLGA altaT mostraram valores adequados no inicio da degradacdo [36-
39], com carga suficiente para o suporte de fraturas. No entanto, as placas
PLGA altaT atingiram o pico de forca de flexdo e a tensdo maxima de
flexdo apds 15 dias, como observado na Figura 40. Uma possivel razdo
para este resultado esta relacionada a ordem de efeito de difusdo da
solucdo de PBS as placas em PLGA: primeiro, a difusdo ocorre para
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cadeias de pesos moleculares mais baixos, em seguida, cadeias
moleculares superiores. Além disso, como caracteristica de polimeros
degradaveis, o tempo de degradacéo faz cadeias de peso molecular mais
elevadas quebrarem em cadeias de menor peso molecular ao longo do
tempo na solucdo de PBS. As cadeias de polimero menores podem se
espalhar e relaxar ao longo do tempo antes que as cadeias maiores se
degradem. Assim, pode ocorrer a difusdo da solucdo para cadeias de baixo
peso molecular de PLGA antes da degradacdo das fracdes de peso
molecular mais elevado, tornando o material mais rigido apds 15 dias,
mas continua a diminuir apés o passar do tempo da degradacdo do
material. A Tabela 18 confirma tal efeito, onde mostra a cristalinidade e
propriedades térmicas na degradacdo das placas que poderiam ser
associadas a hidrolise, difuséo e erosdo das cadeias.

No inicio da degradacéo, o fenémeno da erosdo superficial pode
ser observado onde a perda de peso molar é exclusivamente de fora para
dentro do material, onde a difusdo das moléculas de agua, por exemplo, é
mais lenta do que a liberacdo de fragmentos da superficie. Em outro caso,
a degradacdo volumétrica ocorre quando a &gua penetra homogeneamente
na matriz polimérica, causando hidrolise ao longo do tempo. Neste caso,
existe uma relacdo entre hidrélise das correntes, sua difusdo e eroséo. Se
ocorrer algum distlrbio, esse equilibrio pode ser desfeito e pode ocorrer
uma variagdo do mecanismo conhecido como autocatélise por meio de
grupos carboxilicos e hidroxila. Esta autocatdlise na degradacédo
volumétrica provoca um gradiente acido na parte interna do corpo,
causando uma degradacdo mais acelerada neste local em comparacdo com
a superficie. Os oligdbmeros gerados nas regides centrais podem se
difundir facilmente para a superficie. Este efeito, acompanhado da
presenca de produtos 4cidos, pode resultar em reacfes inflamatdrias em
casos in vivo. Vale ressaltar que a degradacao de dispositivos implantados
no corpo humano, um objeto de interesse neste trabalho, tende a
apresentar um aumento na taxa de difusdo e consequente degradacéo
devido a temperatura corporal em torno de 37 ° C, variacBes de pH e
eventuais esforcos que podem aumentar a probabilidade de quebra das
cadeias poliméricas [20, 26, 27, 40]. Um aumento no peso molecular
resultard em ligagdes mais covalentes e, portanto, em um aumento do
nimero de emaranhados, aumentando assim o tempo de reabsorcdo /
degradacédo [41].

A diminuicdo das propriedades (Figura 55) foi evidente em cada
ponto de tempo da degradacdo para PLGA baixaT; no entanto, as
propriedades viscoelasticas influenciaram a disperséo para PLGA altaT
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nos primeiros 60 dias de degradagdo, que mostraram valores estaveis das
propriedades encontradas, com queda nos ultimos dois pontos.

3000.0 —e—PLGA baixal
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Figura 55. Resisténcia a flexdo das placas ao longo da degradacéo
hidrolitica das condi¢des PLGA_baixaT e PLGA_altaT.

Nas curvas DSC, foi evidente que as placas PLGA altaT teriam
uma maior propensdo para cristalizar do que as placas PLGA baixaT
devido a sua maior regularidade histérica ao longo da cadeia de polimero
durante a processabilidade [35]. O PLGA _altaT moldado por injecdo e 0
arrefecimento rapido tiveram o efeito de reduzir a Tq em cerca de 4 ° C.
Além disso, o tempo de arrefecimento (ou seja, 90 s) de moldagem por
injecdo foi 0 mesmo para ambas as condi¢des das placas. Isso significa
gue a taxa de resfriamento para atingir a temperatura do molde (25 ° C)
foi mais rapida para as placas PLGA altaT. Devido a esta diferenca,
foram formadas diferentes fases cristalinas, que podem resultar na
formacéo de diferentes tamanhos de esferulitos e cristais irregulares na
estrutura polimérica [35, 43, 44].

Além disso, vérias propriedades de polimeros que sédo
importantes em termos de sua processabilidade e aplicacbes estdo
diretamente relacionadas com a massa molar especifica. 1sso poderia ser
relacionado que as propriedades mecanicas, quimicas e fisicas sdo
drasticamente afetadas pela cristalinidade e especialmente pelas frac6es
de massa molar baixa e alta. Os dispositivos para esta aplicagdo precisam
ser mais profundamente investigados para superar as complicagdes na
fabricacdo e nos projetos que possam influenciar a taxa de degradacdo
apo6s a implantacdo, como a estabilidade das propriedades.
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111.6. CONCLUSAO

Foi proposto um limite de trabalho de temperaturas (baixa e alta)
em dispositivos médicos como placas craniofaciais de PLGA fabricadas
por moldagem por injecdo e testado funcdo biomecanica das duas
condicdes de temperatura do processo de fusdo. Ambas as temperaturas
de trabalho permitiram produzir dispositivos de placas craniofaciais. Em
condicbes de baixa e alta temperatura (isto é, 240 e 280 ° C,
respectivamente), as placas em PLGA foram avaliadas por propriedades
mecanicas (mddulo elastico aparente, tensdo maxima, maédulo de
armazenamento), cristalinidade e resposta celular in vitro. As
propriedades mecénicas (isto €, 2.2 £ 0.1 e 1.9 = 0.1 GPa de rigidez a
flexdo) constituiram a adequacédo da placa para a osteossintese em locais
sem carga (por exemplo, aplicacBes craniofaciais). As diferencas na
cristalinidade demonstraram que pode ser escolhida a placa com uma
cinética de degradacdo mais adequada para a aplicacdo. Com base em
todos esses resultados, pode-se concluir que as temperaturas de processo
propostas sdo adequadas para a fabricagéo de placas craniofaciais PLGA,
embora o estudo ndo tenha demonstrado as necessidades clinicas /
cirlrgicas em termos de exigéncias mecanicas relativas a fixacdo das
placas. A condi¢cdo mais adequada para se trabalhar na moldagem por
injecdo, no entanto, € aquela que envolve temperaturas mais baixas
durante o processamento. Essas dadas temperaturas promovem
estabilidade térmica microestrutural do material moldado, ocasionando
perdas gradativas de propriedades, ou seja, sem muitas oscilagbes como
ocorre quando o material € injetado a temperaturas mais altas. Além disso,
0 conhecimento apresentado é Util para entender melhor os limites de
trabalho dos implantes bioreabsorviveis e o desenvolvimento de
geometrias de implantes com controle de propriedades.
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IV. CAPITULO: RESPOSTA CELULAR IN VITRO EM PLACAS
CRANIOFACIAIS DE PLGA

IvV.1. OBJETIVO

O presente capitulo visa avaliar qualitativa e quantitativamente
as interacGes de culturas celulares com as placas craniofaciais por meio
de testes de biocompatibilidade e citotoxicidade in vitro.

IV.2. INTRODUCAO

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, ndo deixam tracos de sua presenca apos terem sua absor¢do
completa [1]. Verificar a toxidade no processo de fabricagdo, portanto,
torna-se imprescindivel para a aplicagdo in vivo dos implantes fabricados.

O PLGA apresenta propriedade de osteoconducéo, demonstrada
pela proliferacdo de células osteoblasticas humana. Sua estrutura
possibilita um facil processamento, sendo possivel o design de varios
dispositivos de acordo com a utilidade desejada em engenharia tecidual
[2-4]. Os materiais biodegradaveis e compativeis na engenharia de
tecidos, tém sido de grande interesse na pesquisa internacional na dltima
década. O PLGA tem sido amplamente utilizado para estudos de
regeneracdo 0Ossea in vitro e in vivo devido as suas propriedades
mecanicas desejaveis, biocompatibilidade e tempo de biodegradabilidade
modificavel. E um polimero relativamente hidrofobico, instavel em
condicbes de umidade e biodegradavel, sofrendo hidrolise para produzir
mondmeros de 4acido latico e glicolico, que sdo degradados nas
mitocdndrias pelo ciclo de Krebs [5]. Embora seus subprodutos, acido
lactico e &cido glicolico, possam causar inflamag&o local moderada, sua
compatibilidade e biosseguranga na cicatrizacdo éssea tém sido
demonstradas em estudos experimentais e clinicos [6].

Neste estudo, as placas de PLGA foram concebidos e fabricados
por moldagem por injegdo como dispositivos médicos absorviveis. Foram
testadas duas temperaturas de fusdo diferentes para o processo de
moldagem por injecdo (isto €, 240 e 280 ° C). Para ambas as condi¢oes,
as placas craniofaciais de PLGA foram avaliadas em relagdo a resposta
celular in vitro das interagdes entre as placas de PLGA e células sarcoma
osteogénicas (SAOS-2).
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IV.3. METODOS
1VV.3.1. Material

Os granulos de poli (L-&cido lactico-co-glicolico) 85/15
(Purasorb PLG 8531) foram adquiridos pela empresa PURAC BU
Biomaterial (Holanda). O PLGA 85/15 possui um peso molecular médio
de Mn = 22427 g / mol, um indice de polidispersdo de 1,87
(Cromatografia de Permeacdo em Gel, Viscotek VE 2001, detector
Viscotek TDA 302, EUA, 2008) e 3,04 dl / g de viscosidade intrinseca
(cloroférmio, 25 ° C, ¢ = 0,1 g / dl). As temperaturas de transi¢do
declaradas pelo fabricante sdo Tq=57+1°Ce Tm= 140 ° C (PURAC,
2012).

1VV.3.2. Concepcao das placas craniofaciais

Os grénulos de PLGA foram processados utilizando uma
maquina de moldagem por injecdo (ARBURG 270S, modelo 250-70). O
molde das placas craniofaciais foi projetado conforme descrito no
Capitulo Il deste trabalho e montado na maquina injetora. Para investigar
a influéncia do processamento sobre as propriedades das placas PLGA,
foram consideradas duas temperaturas de inje¢do de fusdo diferentes:
temperatura baixa (T = 240 ° C, PLGA baixaT) e alta temperatura (T =
280 ° C, PLGA _altaT). Os outros parametros de processamento foram
mantidos constantes, conforme resumido na Tabela 21.

Tabela 21. Pardmetros de moldagem por inje¢do usados para a producéo
das placas de PLGA. Todos os parametros foram mantidos constantes,
variando a temperatura de injecdo de fusdo (240 ° C para PLGA_baixaT
e 280 ° C para PLGA altaT).

PLGA baixaT | PLGA_altaT

Temperaturas de fusdo de injecdo

240 °C 280 °C
temperatura do molde 25°C
pressao de injecdo 1500 MPa
pressao de recalque 25 MPa
tempo de injecdo 25s
tempo de resfriamento 90s

velocidade do parafuso 100 rpm
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1VV.3.3. Resposta da interaco celular in vitro

Foram realizados testes indiretos de citotoxicidade e testes
diretos de citocompatibilidade para avaliar a resposta bioldgica in vitro
das placas moldadas por injecdo. A linha celular de sarcoma osteogénico
primario humano SAOS-2 (ECACC 89050205) foi selecionada como
modelo celular, devido . O meio de cultura foi preparado utilizando meio
de cultura 5a de McCoy, adicionado com 15% de soro bovino fetal, L-
glutamina 2 mM (1% v / v), piruvato de sddio 1 mM (1% v / v) e solucéo
de penicilina estreptomicina 1% v V.

1VvV.3.3.1. Teste de citotoxidade

O teste de citotoxicidade indireta in vitro foi realizado de acordo
comanorma UNI EN 1SO10993-5 [7]. As amostras moldadas por injecéo
a baixa e alta temperatura foram preparadas em forma de cilindro (0,50 £
0,01 g por amostra), reaproveitadas da bucha de injecéo, desinfetadas por
imersdo em solugdo de etanol a 70% v / v durante 4 h e deixadas secar em
condicdes estéreis. Os eluatos foram extraidos por imersdo de amostras
(n = 3 por cada condicdo, por periodo de tempo) no meio de cultura
completo (0,4 g mlt) e armazenados na incubadora (37 ° C, 5% CO>)
durante 1, 3, 7 e 14 dias. Para cada periodo, trés pogos foram incubados
apos adicionar o meio de cultura sem amostras como meio de controle.
As células SAOS-2 foram entdo semeadas (densidade celular = 1 104
células / poco) em poliestireno para cultura de tecido de 96 pogos
maltiplos (TCPS, Corning) e cultivadas com 150 uL de meio fresco até
70% de confluéncia. Em seguida, o meio foi substituido com o0 mesmo
volume de eluatos e as células foram cultivadas durante 24 h em contato
com eluatos. Apo6s 24 h, a viabilidade celular foi medida pelo ensaio
Alamar BlueTM (Serotec). Resumidamente, foram substituidos 150 pL
de meio de cultura com solugdo Alamar Blue (10% v / v em meio de
cultura fresco) e incubados durante 4 h; trés pocos sem células foram
incubados com solucdo Alamar Blue para eliminar a fluorescéncia
residual. Apos 4 h, 100 uL foram removidos de cada pogo e transferidos
para um novo 96-multi pocos de poliestireno de cultura de tecidos
(TCPS); a fluorescéncia (excitacdo A = 540 nm, emissdo A = 595 nm) foi
medida por um espectrofotdmetro (Tecan, leitor de placas Genius Plus) e
a percentagem de viabilidade celular foi calculada como (3):
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Vlablllty (%) — f()—falamar blue x100 (3)

f(©controt—falamar blue

onde f (t) corresponde a fluorescéncia da solugdo em contato com
células cultivadas em eluatos (extraido ap6s contato com o material nos
momentos t = 1, 3, 7, 14 dias), 0 faamar bie € a fluorescéncia média da
solugdo com Alamar blue, e f(t)contror € @ fluorescéncia de soluges
incubadas em contato com células cultivadas com o meio de controle
(meio de cultura incubado nos diferentes tempos avaliados sem as
amostras).

1V.3.4. Compatibilidade in vitro

Foram obtidas amostras de placas de PLGA (n = 3 para cada
temperatura de inje¢do, comprimento = 12,5 mm) cortando as placas de
PLGA em trés partes, desinfetadas por imersdo em solugdo de etanol a
70% v / v durante 4 h e secas sob condigBes estéreis. As amostras
desinfetadas foram colocadas em TCPS de 12 multi-pocos e as células
SAQOS-2 foram semeadas gota a gota (densidade de células = 1,2x10*
células / amostra, volume de gota = 8 ul) no centro da amostra, entre os
dois furos da placa PLGA (Figura 56).

FRATURA DO MIGRACAO =

0S50 COM A DE CELULAS P?:i:::o MIGRAGAO

PLACA DA FRATURA SEMERIDRE - DAS CELULAS
OSSEA e PELA PLACA

~—T

(@) (b)

Figura 56. Representacdo esquematica (a) do implante tipo placa PLGA

na fratura 6ssea e colonizagéo celular in vivo e (b) da semeadura celular

in vitro adotada como modelo para replicar a colonizagéo de implante in
vivo.

A mesma densidade celular foi semeada em pogos TCPS como
controle. As células foram cultivadas na incubadora (isto ¢, 37 ° C, 5%
COy) até 21 dias, mudando o meio a cada trés dias. Em cada periodo (t =
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1, 3,7, 14 e 21 dias), a viabilidade celular foi medida por ensaio Alamar
Blue, como descrito acima. Resumidamente, em cada periodo, o meio de
cultura foi substituido com 0 mesmo volume de solucdo de Alamar Blue
a 10% v /v em meio fresco e incubado durante 4 h; amostras sem células
foram utilizadas como referéncia e também foram incubadas com solucéo
Alamar Blue para eliminar a fluorescéncia residual. Apés 4 h, 100 uL de
solucdo foram transferidos para um TCPS de 96 pocos multiplos e a
fluorescéncia foi lida. As amostras foram lavadas duas vezes com PBS,
adicionou-se meio fresco e as células foram mantidas em cultura até o
periodo de tempo seguinte.

1V.3.5. Analises de MEV/EDX

Utilizou-se microscopia eletronica de varredura (MEV) para
observar a morfologia superficial das placas de PLGA durante as culturas
in vitro e analisar a morfologia e disposicdo das células de SAQS-2
semeadas na placa. Em cada periodo (isto ¢, 1, 3, 7, 14 e 21 dias), 0 meio
de cultura foi removido e as amostras foram imersas numa solucdo de
glutaraldeido a 1,5% v / v em PBS durante 2 h; depois disso, as amostras
foram lavadas durante 2 h em PBS e desidratadas seguindo uma escala de
grau de etanol (10 minutos em etanol a 20, 30, 40, 50, 60, 70, 80, 90 e
100% v / v em &gua destilada). As amostras desidratadas foram revestidas
por pulverizacdo com ouro / paladio (Edwards Sputter Coater 5150B) e
observadas a aumentos de 7 e 50X, com tensdo de aceleracdo de 10 kV
por MEV (Cambridge Instrument Stereoscan 360 SEM). Utilizou-se a
espectroscopia de raios X de dispersdo de energia (EDX, SEM Zeiss EVO
50 EP Plus EDS Oxford INCA Energia 200 com detector PENTAFET
LZ4) para mapear os elementos C, Ca e P na superficie das placas PLGA
semeadas e nas amostras sem células, como controle.

1V.3.6. Atividade de fosfatase alcalina

A atividade de fosfatase alcalina (ALP) das células SAOS-2
cultivadas em placas PLGA moldadas por injecdo (isto €, PLGA baixaT
e PLGA_altaT) e TCPS, como controle, foi quantificadaa 1, 3,7, 14 e 21
dias de cultura. O teste foi conduzido utilizando um kit comercial
(BioVision Alkaline Phosphatase Assay Kit), baseado na hidrdlise de p-
nitrofenol (p-NPP), de acordo com as instrugdes do fabricante. Em cada
periodo, as amostras (n = 3) foram lavadas duas vezes com PBS, imersas
em 500 ul de solucédo Triton X-100 e armazenadas a -80 ° C. No dia antes
do teste, todas as amostras foram removidas e colocadas a temperatura
ambiente, riscadas para promover a lise celular e o teste de ALP foi
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realizado lendo o O.D. a 405 nm. A atividade de ALP foi relacionada a
medida de O.D., utilizando padrées de solucdo de pNPP 1 mM e enzima
ALP.

A atividade de ALP foi normalizada no teor de proteina total das
amostras, medido pelo ensaio com &cido bicinconinico (BCA). O teste de
BCA foi realizado utilizando um kit comercial (Kit de Ensaio de Proteinas
PierceTM BCA, ThermoFischer Scientific) seguindo as diretrizes do
fabricante. Resumidamente, 25 uL de lise celular (isto é, extraidos das
mesmas amostras testadas com o ensaio ALP) foram incubados durante
30 minutos a 37 ° C com o reagente de trabalho e a absorbancia foi lida a
562 nm. O teor de proteina foi relacionado com a leitura de absorbancia
por uma curva de calibracdo construida por padrdes de albumina de soro
bovino (BSA).

1V.3.7. Tratamento estatistico dos dados

A analise de variancia (ANOVA) foi realizada considerando-se
a significancia estatistica de 0,05. O valor de P foi investigado quanto a
importancia dos fatores entre a temperatura de fusdo e o crescimento da
atividade celular durante os periodos estudados, isto é, até 21 dias.

V.4, RESULTADOS

1V.4.1. Teste de citotoxicidade

A porcentagem de viabilidade de células SAOS-2 cultivadas em
contato com eluatos (isto é, meio em contato com amostras de PLGA
moldadas por injecdo) relacionadas com a viabilidade de células
cultivadas em meio de cultura é mostrada na Figura 57. Para todos os
periodos considerados (isto &, 1, 3, 7 e 14 dias) verificou-se que a
viabilidade celular é superior a 90%, indicando que nao foram libertados
quaisquer compostos citotdxicos no meio de cultura a partir das amostras
de PLGA em todos os tempos de contato considerados. Além disso, ndo
foram evidenciadas diferencas comparando a viabilidade de células
cultivadas em contato com eluatos extraidas de PLGA baixaT e
PLGA altaT (p < 0,05) indicando que as temperaturas de processamento
de PLGA ndo tem influéncia na liberacdo possivel de compostos
citotoxicos de baixo peso molecular.
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Figura 57. Viabilidade de células SAOS-2 cultivadas com meio de
eluatos previamente mantido em contato com amostras de
PLGA baixaT e PLGA _altaT moldadas por injecdo durante 1, 3, 7 e 14
dias; a viabilidade é expressa como percentagem de viabilidade celular
de células cultivadas com eluatos.
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1V.4.2. Viabilidade das células

A viabilidade de células SAOS-2 diretamente cultivadas na
superficie de PLGA_baixaT e PLGA _altaT é mostrada na Figura 58 (a) e
comparada com a viabilidade de células diretamente cultivadas nos pogos
TCPS. As células SAOS-2 cultivadas nas placas PLGA e TCPS
mostraram uma tendéncia semelhante: a atividade metabolica é estavel
nos primeiros pontos de tempo (isto é, 1 a 3 dias, p > 0,05), enquanto
aumenta apds 7 dias de cultivo até 21 dias (p < 0,05, comparando a mesma
amostra em diferentes pontos de tempo), evidenciando assim a
capacidade das placas de PLGA para suportar o crescimento e
proliferacdo de células semelhantes a osteoblastos. Observou-se uma
maior atividade metabdlica (p <0,05) nas células cultivadas nos pocos do
TCPS apo6s 7, 14 e 21 dias de cultura, em comparagdo com a atividade
metabdlica das células cultivadas nas placas. Esta diferenca esta
relacionada com a maior superficie disponivel do fundo do poco TCPS
em comparacdo com as placas PLGA (1,9 cm? versus 0,6 cm?) que
permite uma maior proliferacdo de células. Considerando 0 mesmo
tempo, ndo foram evidenciadas diferencas no metabolismo celular
comparando PLGA_baixaT e PLGA _altaT para todos os pontos de tempo
considerados.
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Figura 58. Testes de citocompatibilidade in vitro de células SAOS-2
cultivadas em placas PLGA moldadas por injecdo: (a) atividade
metabolica medida pelo ensaio Alamar Blue; (b) atividade de fosfatase
alcalina normalizada no teor de proteina total (* p <0,05: 3dd vs. 7dd,
7dd vs. 14dd e 14dd vs. 21dd)
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IV.4.3. Andlise de MEV/EDX

A capacidade das placas PLGA de suportar a aderéncia,
espalhamento e proliferacdo de células SAOS-2 é confirmada
gualitativamente pelas imagens de MEV mostradas na Figura 59.
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7 dias
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Figura 59. As imagens de MEV das placas PLGA baixaT e
PLGA altaT cultivadas com células SAOS-2 durante 1, 3,7, 14 e 21
dias (escala bar = 50 pm)

Ap6s 1 dia de cultura, podem ser observadas células isoladas
ligadas a superficie das placas PLGA e na fase de espalhamento. Nos
momentos de tempo seguintes (isto &, 3 e 7 dias), as células proliferam e
um ndmero mais elevado de células colonizando a superficie das placas
moldadas por injecdo pode ser detectado na area observada. Apés 7 dias
de cultura, as células SAOS-2 confluentes mostraram cobrir a superficie
das placas de PLGA. Além disso, a partir do dia 7, as particulas sub-
micrométricas, que podem ser identificadas como depdsitos de fosfato de
calcio, podem ser observadas na superficie das amostras, indicando assim
que as células SAOS-2 comecam a produzir matriz inorganica
extracelular. A composi¢do quimica destas particulas submicrométricas
foi qualitativamente avaliada por analise de EDX (Figura 60).

240 °C 280 °C controle
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Figura 60. As imagens de MEV (escala bar = 10 uym) e o
mapeamento quimico EDX de carbono (C, azul), célcio (Ca, vermelho) e
fésforo (P, verde) das placas PLGA baixaT e PLGA _altaT moldadas por
injecdo semeadas com células SAOS-2 apds 7 dias de cultura e placas de

controle (isto é, sem células)

Selecionou-se uma area aleatdria das placas semeadas e adquiriu-
se uma imagem de MEV; posteriormente, o mapa de C (azul), Ca
(vermelho) e P (verde) foi reconstruido por EDX da mesma area e
relatado juntamente com os picos de intensidade dos elementos
identificados. E possivel observar uma deposicéo evidente e uniforme de
particulas que sdo claramente identificadas por EDX como depoésitos
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inorganicos (isto é, Ca e P), confirmando assim a observacdo MEV
(Figura 59).

Além disso, pode ser observado um aumento nos depdsitos
inorganicos, comparando as placas semeadas com os controles (i.e.,
placas ndo semeadas cuja fase inorganica pode ser referida a deposicdo
de sais durante as lavagens com PBS). De fato, os picos de intensidade de
Célcio e Fdsforo, quando comparados com o pico de Carbono, sdo mais
elevados para placas PGLA semeadas com células em comparagdo com
os controles, confirmando assim um papel ativo das células na deposicdo
de matriz extracelular inorganica.

1V.4.4. Atividade de ALP

A atividade de ALP representa um dos parametros mais
caracteristicos da atividade osteoblastica. A atividade de ALP de células
SAOS-2 cultivadas em PLGA baixaT e PLGA altaT moldados por
injecdo e em TCPS utilizadas como controles é mostrada na Figura 58
(b), normalizada sobre o teor de proteina total medido pelo ensaio de
BCA. A tendéncia da atividade da ALP no tempo é semelhante ao
comparar as amostras de PLGA e TCPS: em todos 0s casos, a atividade
de ALP é estavel nos primeiros 3 dias de cultura (p <0,05), enquanto
comeca a crescer apés 7 dias de cultura (p <0,05) em cada condicéo
moldada por injecdo. A expressdo de ALP, aumentando ao longo do
tempo, indica que as placas PLGA sdo capazes de suportar a atividade de
osteoblastos como as células SAOS-2.

Para todas as varidveis, o teste foi utilizado para comparagoes
maltiplas, uma vez que ndo apresentaram distribuicdo normal ou
homogeneidade de variancias (p <0,05). O nivel de significancia foi de
5%. Ao longo do periodo de cultura de células (1, 3, 7, 14 e 21 dias), a
viabilidade para as amostras injetadas a 240 ° C cresceu 22 vezes em
comparagao com o primeiro dia e 8 vezes para amostras moldadas a 280
° C. No entanto, as taxas de viabilidade celular diminuiram (como
mostrado na Figura 61). Houve também uma mudanca entre 0s grupos
avaliados (240 e 280 ° C) até o sétimo dia de cultura celular, embora para
os periodos de 14 e 21 dias nao houve significancia entre os fatores.
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Figura 61. Analise estatistica da atividade de ALP: (a) crescimento e (b)
taxa de crescimento da viabilidade celular.

V5. DISCUSSAO

O procedimento proposto de cultura celular in vitro [8] foi
adotado para reproduzir a placa craniofacial PLGA em estrutura tecidual
ossea. Nas cirurgias craniofaciais [9, 10], a regido central da placa é
posicionada perpendicularmente a fratura déssea a ser reparada e
geralmente, ou quando possivel, a fratura fica entre dois furos da placa
(Figura 56). A posicdo da placa no osso permite a colonizacédo das células
na placa em contato com o local da fratura e proporciona uma maior
estabilidade das placas em relagdo a tensdo e flexao requeridas na fixagéo
do sistema de parafuso de placas. A medida que o processo de
cicatrizacdo inicia, as células 6sseas procedem a migracao da fratura para
a superficie do implante na regido central da placa. Neste trabalho, as
células SAOS-2 foram semeadas na superficie da placa PLGA entre dois
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furos, para simular a colonizagdo in vivo. Apés a semeacao, a capacidade
das células SAOS-2 de colonizar a superficie do implante foi claramente
evidenciada por MEV (Figura 59). De fato, apds 7 dias de cultura, foi
possivel observar a colonizacdo de toda a superficie do implante,
particularmente evidente ap6s 14 e 21 dias de cultura. Além disso, tal
como observado em imagens do MEV a colonizacdo das células foi
distribuida a partir do centro da placa onde se semeou (entre os furos) pela
borda. A cultura de células SAOS-2 confirmou claramente a capacidade
das placas de PLGA moldadas por injecéo a adesdo celular, espalhamento
e proliferacdo nos implantes, contribuindo assim para a promogdo da
deposicdo de matriz extracelular inorgénica e subsequente regeneracgao do
tecido 0sseo durante a degradacdo do implante, em caso in vivo. A
atividade dos osteoblastos SAOS-2 foi confirmada qualitativamente,
observando-se a deposicdo de matriz inorgéanica, e quantitativamente,
medindo a expressdo da atividade de ALP que estd estritamente
relacionada ao crescimento ésseo. Apés 7 dias, 0 aumento da atividade de
ALP de células SAOS-2 pode estar relacionado com o seu papel ativo na
deposicdo de matriz inorganica no implante.

7 dias 14 dias 21 dias

PLGA baixaT

PLGA altaT

Figura 62. Imagens do MEV mostrando o centro das placas do
PLGA baixaT moldado por injecdo e do PLGA altaT semeadas com
células SAOS-2 ap6s 7, 14 e 21 dias (escala bar = 5 mm).

Os ensaios in vitro permitiram observar sinais de degradacéo das
placas PLGA devido a hidrdlise, como observado na Figura 62.
Particularmente, ap6s 7, 14 e 21 dias de cultura, foram identificadas
fissuras de superficies causadas por hidrdlise de PLGA devido ao contato
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com cultura média. No entanto, a degradacdo superficial e o
cragueamento observados, em ambas as condic¢des, ndo interferiram na
adesdo, proliferacdo e diferenciacdo das células, ndo influenciando a
colonizacdo do implante.

IV.6. CONCLUSAO

Neste capitulo, a capacidade das placas de PLGA de dar suporte
a adesdo, disseminagdo e proliferacdo de células SAOS-2 foi confirmada
por testes in vitro, contribuindo para a deposi¢do de matriz extracelular
inorganica e subsequente regeneracdo do tecido Gsseo, durante a
degradacdo do implante.
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3. CONCLUSAO GERAL E CONSIDERACOES FINAIS

Foram investigados a influéncia dos parametros de processamento
da moldagem por injecdo em relacdo as propriedades do copolimero
bioreabsorvivel poli (&cido lactico-co-acido glicélico) para o estudo
biomecanico da degradacao in vitro de placas craniofaciais.

Ao fabricar corpos de prova pela moldagem por injecdo em PLGA
e relacionar os parametros de processamento (isto é, temperatura do
fundido e vazdo de inje¢do) com propriedades mecénicas e fisico-
guimicas em duas geometrias de corpos de prova (entalhados e nédo
entalhados), investigados no Capitulo I, verificou-se os efeitos da
presenca do entalhe em relacdo propriedades do material como a
caracteristica mais influente. Esse parametro é tomado como base para o
estudo das placas, uma vez que a geometria estudada apresenta furos para
0 encaixe dos parafusos ao longo do comprimento da placa,
caracterizados por concentradores de tensdo. Tal fato associado as
diferencas de temperatura do fundido da moldagem por injecéo, alteraram
a microestrutura do material moldado, como descrito no Capitulo IlI.
Além disso, a geometria das placas craniofaciais estudada permitiu a
moldagem por injecdo do material polimérico bioreabsorvivel. O
desenvolvimento de canais de injecéo evitou desperdicio de material, uma
vez que permitiu a fabricacéo de quatro placas por ciclo de injecao.

Com base nos dados apresentados, a condicdo mais adequada
para se trabalhar na moldagem por injecdo, no entanto, é aquela que
envolve temperaturas mais baixas durante o processamento (isto &,
PLGA baixaT). Essa temperatura promove maior estabilidade térmica
microestrutural do material moldado, ocasionando perdas gradativas de
propriedades ao longo da degradacéo, ou seja, sem grandes oscilagdes nas
propriedades fisico-quimicas, como ocorre quando o material é injetado
a temperaturas mais altas. As diferencas na cristalinidade demonstraram
gue temperaturas mais altas de injegdo resultam em maior resisténcia
mecanica, porém maior perda de massa molecular.

Os testes de biocompatibilidade in vitro permitiram concluir a
capacidade das placas de PLGA de dar suporte & adesdo, proliferacéo e
diferenciacdo das células SAOS-2, contribuindo para a deposicdo de
matriz extracelular inorganica e subsequente regeneracao do tecido 6sseo,
durante a degradagéo do implante.
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3.1. PROPOSTA DE TRABALHOS FUTUROS

Algumas consideragdes observadas ao longo do desenvolvimento
deste trabalho poderiam ser aprofundadas para a continuidade da
pesquisa, tais como:

I.  Fabricar corpos de prova pela moldagem por injecdo em PLGA e
relacionar demais parametros de processamento (tais como,
temperatura da molde, pressao de recalque e pressao de injecdo) com
propriedades mecanicas e fisico-quimicas nas duas geometrias de
corpos de prova estudadas no Capitulo 1.

Il. Repetir o teste de flexdo trés pontos descrito no Capitulo IlI,
considerando o estudo dos furos das placas através de analise de
elementos finitos.

I11. Avaliar o procedimento estudado com outros valores intermedidrios
de temperatura para analise estatistica.

IV. Avaliar outras geometrias de placas craniofaciais.
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“Analise estatistica dos fatores temperatura do fundido T, vazio de injecao
Q e presenca do entalhe E”

Anova: fator Gnico Rigidez (GPa)
RESUMO
Grupo Contagem Soma Média Variéncia
E-1, T+1: 240°C e V+1: 25cm3/s 3 10.5 3.5 0.01
E-1, T+1: 240°C e V-1: 10cm3/s 3 10.2 3.4 0.01
E-1, T-1: 210°C e V+1: 25cm3/s 3 11.1 3.7 0.04
E-1, T-1: 210°C e V-1: 10cm3/s 3 11.9 3.9e6667 0.063333
E+1, T+1: 240°C e V+1: 25cm3/s 3 16.7 5.566667 0.173333
E+1, T+1: 240°C e V-1: 10cm3/s 3 14.3 4.766667 0.043333
E+1, T-1: 210°C e V+1: 25cm3/s 3 14.3 4.766667 0.163333
E+1, T-1: 210°C e V-1: 10cm3/s 3 14.3 4.766667 0.083333
ANOVA
Fonte da variagdo 5Q gl MQ F valor-P  F critico
Entre grupos 12.53625 7 1790893 24.42127 2.1E-07 2.657197
Dentro dos grupos 1.173333 16 0.073333
Total 13.70958 23
CONCLUSAO
HO: médias sdo iguais
F > F critico: rejeita HO
Anova: fator Ginico Tensdo maxima (MPa)
RESUMO
Grupo Contagem Soma Meédia Varidncia
E-1, T+1:240°C e V+1: 25cm3/s 3 190.24 63.41333 1.200033
E-1, T+1:240°C e V-1: 10cm3/s 3 186.79 62.26333 5.373308
E-1, T-1: 210°C e V+1: 25cm3/s 3 186.895 62.29833 9.002408
E-1, T-1: 210°C e V-1: 10cm3/s 3 194.55 64.85 1.2544
E+1, T+1: 240°C e V+1: 25cm3/s 3 189.17 63.05667 1.463858
E+1, T+1: 240°C e V-1: 10cm3/s 3  196.455 65.485 1.8904725
E+1, T-1:210°C e V+1: 25cm3/s 3 162.0055 54.00183 120.0879
E+1, T-1:210°C e V-1: 10cm3/s 3 202.86 67.62 0.455175
ANQOVA
Fonte da variagdo saQ gl Ma F valor-P__F critico
Entre grupos 338.9709 7 4842442 2.752524 0.044313 2.657197
Dentro dos grupos 281.4837 16 17.59273
Total 620.4546 23
CONCLUSAD

HO: médias sdo iguais
F > F critico: rejeita HO
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Anova: fator Gnico

Tensdo na ruptura (MPa)

RESUMO
Grupo Contagem Soma Meédia Varidncia
E-1, T+1: 240°C & V+1: 25¢cm3/s 3 169.56 56.52 8.357475
E-1, T+1: 240°C e V-1: 10cm3/s 3 164.52 54.84 13.23723
E-1, T-1: 210°C e V+1: 25cm3/s 3 170.34 56.78 4.092775
E-1, T-1: 210°C e V-1: 10cm3/s 3 166.46 55.48667 4.350233
E+1, T+1: 240°C e V+1: 25cm3/s 3 171.22 57.07333 2.138958
E+1, T+1: 240°C e V-1: 10cm3/s 3 177.59 59.19667 1.916358
E+1, T-1: 210°C & V+1: 25¢cm3/s 3 155.3115 51.7705 56.06048
E+1, T-1: 210°C e V-1: 10cm3/s 3 17544 5848  3.2809
ANOVA
Fonte da variagdo sQ gl MQ F valor-P  F critico
Entre grupos 111.9642 7 15.99489 1.369508 0.28331 2.657197
Dentro dos grupos 186.8688 16 11.6793
Total 298.833 23
CONCLUSAO
HO: médias sdo iguais
F < F critico: aceita HO
Anova: fator unico Deformacdo na ruptura (%)
RESUMO
Grupo Contagem Soma Média Varidncia
E-1, T+1: 240°C e V+1: 25cm3/s 3 20.63221 6.877403 3.647183
E-1, T+1:240°C e V-1: 10cm3/s 3 28.62064 9.540214 18.70514
E-1, T-1: 210°C e V+1: 25cm3/s 3 17.73936 5.913119 3.892853
E-1, T-1: 210°C e V-1: 10cm3/s 3 22.30335 7.434451 1.244074
E+1, T+1: 240°C e V+1: 25cm3/s 3 15.49207 5.164023 0.097455
E+1, T+1: 240°C e V-1: 10cm3/s 3 17.2706 5.756868 0.21675
E+1, T-1: 210°C e V+1: 25cm3/s 3 13.06308 4.354358 1.04331
E+1, T-1: 210°C e V-1: 10cm3/s 3 21.33631 7.112104 0.25013
ANOVA
Fonte da variagdo 5Q gl MQ F valor-P  F critico
Entre grupos 53.74675 7 7.678107 2.111045 0.102307 2.657197
Dentro dos grupos 58.19379 16 3.637112
Total 111.9405 23
CONCLUSAO

HO: médias sdo iguais
F < F critico: aceita HO



