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RESUMO

Os problemas de estrutura dssea vém aumentando mundialmente devido
ao aumento da longevidade da populacdo mundial e a elevacéo de casos
de fraturas, em sua maioria em acidentes automobilisticos e de trabalho.
Devido a isso existem inUmeras pesquisas para o desenvolvimento de
novos biomateriais com desempenho melhores na regeneracdo do tecido
0sseo. Atualmente, os polimeros bioreabsorviveis, com destaque para o
policido latico (PLA), tém sido utilizados na fabricacdo de dispositivos
para recuperacdo de fraturas 6sseas. Comercialmente, existem varias
placas e parafusos para fixacdo de fraturas do tecido 6sseo feitas com
PLA, porém, seu longo tempo de degradacéo e falta de integracédo deste
material com a estrutura Gssea vem despertando o interesse de
pesquisadores na utilizagdo de polimeros com degradagdo mais rapida,
como o0 PLGA e em conjunto com bioceramicas, a fim de melhorar a
bioatividade, formando uma integracdo com tecido 6sseo. Com base
nisso, neste trabalho foram fabricadas placas de fixacéo de fratura 6ssea
com matriz polimérica PLGA e combinacGes de 5 e 10% em massa das
bioceramicas de B-tricalcio fosfato (B-TCP), nano-hidroxiapatita (n-HA),
fosfato de calcio com substituicdo ibnica de magnésio (Mg-Ca/P) e de
estroncio (Sr-Ca/P) processados através de microinjecdo. Os resultados
mostraram que a introducdo de bioceramicas modificou as propriedades
térmicas e mecanicas dos biocompositos. Os resultados obtidos por
termogravimetria (TGA) demonstraram que houve uma variacdo na
massa da ceramica inserida em relagdo aos valores esperados (5% e 10%
em massa) em todos os grupos de biocompositos. Em geral, os valores de
T4 obtidos por anélise dindmico-mecénica (DMA) aumentaram em quase
todos os biocompdsitos e, também, ocorreu aumento do mddulo de
armazenamento (E ') dos biocompdsitos para quase todos os grupos de
cerdmicas inseridas, com exce¢do de 5% de n-HA, indicando um
incremento na rigidez dos biocompdsitos. Nos ensaios de flexdo, 0s
biocompdsitos obtiveram uma grande dispersdo nos valores médios de
carga de fratura, apresentando valores menores em relagdo ao PLGA
puro. Houve dificuldades no processamento de biocompdsitos com Mg-
Ca/P e Sr-Ca/P, fator que pode ser atribuido a falta de homogeneidade no
processo de mistura do material.

Palavras-chave: biomateriais, biocompdsitos, PLGA, fosfatos de calcio.






ABSTRACT

The bone structure problems have been increasing worldwide due to
increase in longevity of the world population and cases of fractures,
mostly in automobiles and work accidents. Due to this, there are
numerous researches for development of new biomaterials with better
performance in regeneration of bone tissue. Currently, bioresorbable
polymers, especially the polylactic acid (PLA), have been used in the
manufacture of devices for recovery of bone fractures. Commercially,
there are several plates and screws for fixation of fractures of bone tissue
made with PLA, however, its long time of degradation and lack of
integration of this material with the bone structure has aroused the interest
of researchers in the use of polymers with faster degradation, such as
PLGA and in conjunction with bioceramics, in order to improve
bioactivity, forming an integration with bone tissue. Based on this, in this
work were manufactured bone fracture fixation plates with PLGA
polymer matrix and combinations of 5 and 10% by mass of B-tricalcium
phosphate (B-TCP), nano-hydroxyapatite (n-HA), calcium phosphate
with ionic substitution of magnesium (Mg-Ca/ P) and strontium (Sr-Ca/P)
processed by microinjection. The results showed that the introduction of
bioceramics modified thermal and mechanical properties of
biocomposites. The results obtained by thermogravimetry (TGA) showed
that there was a variation in mass of the inserted ceramic in relation to
expected values (5% and 10% in mass) in all groups of biocomposites. In
general, the Tg4 values obtained by dynamic-mechanical analysis (DMA)
increased in almost all the biocomposites and, also, there was an increase
in the storage modulus (E ") of the biocomposites for almost all groups of
biocomposites, with the exception of 5% of n-HA, indicating an increase
in the stiffness of biocomposites. In the flexural tests, the biocomposites
obtained a great dispersion in the average values of fracture load,
presenting lower values in relation to pure PLGA. There were difficulties
in processing of biocomposites with Mg-Ca/P and Sr-Ca/P, a factor that
can be attributed to the lack of homogeneity in material mixing process.

Keywords: biomaterials, biocomposites, PLGA, calcium phosphates.









LISTA DE FIGURAS

Figura 1 - Triangulo conceitual que ilustra a interacdo sinérgica das
ciéncias bioldgicas e de engenharia, na concepcdo de biomateriais. O
esquema também demonstra a abordagem multidisciplinar da ciéncia e
tecnologia dos DIOMALEIAIS. .......covvvvrveiererese e 35
Figura 2 - llustragdes de varios implantes e dispositivos utilizados para
substituir ou melhorar a funcdo dos tecidos doentes ou 6rgaos perdidos.

.............................................................................................................. 36
Figura 3 - Disciplinas envolvidas na ciéncia dos biomateriais e 0 caminho
necessario para a fabricacdo de um dispositivo médico...........c..c......... 42

Figura 4 - Estrutura quimica do poli(acido latico-co-acido glicélico), e os
monodmeros de acido latico e acido glicolico. Na estrutura do PLGA n
representa 0 numero de unidades de &cido latico e m o ndmero de

unidades de acido gliCOICO. ......c.cvvevreiiicieee s 43
Figura 5 - (a) polidcido lactico, (b) polilactideo, e as formas dos
estereaisdmeros do 1actideo. .......oovvviereinieiie e 44
Figura 6 - Meia-vida de homopolimeros e copolimeros de PLA e PGA.
.............................................................................................................. 45
Figura 7 - Apresentagdo esquematica dos comportamentos de degradagdo
de varios polimeros de PLGA com degradagdo hidrolitica................... 46

Figura 8 - Diagrama esquematico representando os fendmenos que
ocorrem na superficie da HA ap6s o implante: (1) inicio do procedimento
de implante, onde comega a solubilizacdo na superficie da HA, (2)
continuidade da solubilizacdo na superficie da HA, (3) é alcancado o
equilibrio entre solucdes fisioldgicas e a superficie modificada de HA
(mudancas na composicdo na superficie da HA ndo significa que uma
nova fase de DCPA ou DCPD se formou na superficie), (4) adsorcéo de
proteinas e/ou outros compostos bioorganicos; (5) adesdo celular (6)
proliferacdo celular; (7) inicio da formagdo do novo 0sso (8) novo 0sso

TOrMAGO. ..o e 54
Figura 9 - Estruturas cristalinas do (a) a-TCP e (b) B-TCP. Grupos de
PO.* estdo representados por tetraedros para maior clareza. ............... 56

Figura 10 - Estruturas cristalinas da hidroxiapatita: de baixa temperatura
a estrutura monoclinica P21/b (a) e (b) e a estrutura hexagonal P6s/m de
alta temperatura (C) € (). ....oovvveerieeireece e 59
Figura 11 - Organizac&o hierarquica da estrutura do 0SSO. ................... 59
Figura 12 - Atuacdo de ions bioinorganicos em alvos especificos,
relevantes no papel como agentes terapéuticos revelados por pesquisas
ALUAIS. ©vvveveveieiee ettt r e 63



Figura 13 - Rota metabolica de bioreabsorgdo dos poli(a-hidroxi acidos)
(PLA, PGA 8 PLGA). ..ottt 67
Figura 14 - Sistemas de osteossintese maxilofacial utilizando materiais
bioreabsorviveis disponiveis comercialmente a base de PLLA: sistemas
() GRAND FIX®; (b) FIXORB-MX® e (c) GRAND FIX®. Placas
bioreabsorviveis craniofaciais feitas com PLGA 85:15 (PURASORB® PLG
8531) processados por inje¢do em (d) baixa temperatura e (e) alta
temperatura, ilustrando o efeito visual causado pela degradagdo em: 0, 15,

30, 60 e 120 dias, da esquerda para a direita, respectivamente. ............ 69
Figura 15 - Ciclo de moldagem. ........ccocvereninineneine e 71
Figura 16 - Fluxograma das etapas do projeto de mestrado................... 73
Figura 17 - Fluxograma dos processos envolvidos nas sinteses das
bioceramicas de B-TCP, n-HA, Mg-Ca/P e Sr-Ca/P. ......c.ccooceevvvrvennne. 74

Figura 18 - Aparato utilizado na sintese de solucdo precipitacdo da
hidroxiapatita e dos fosfatos de calcio com substituicdo idnica de
MAGNESIO € BSLTONCIO. ...vevivieeiiieiieieee e 78
Figura 19 - a) foto ilustrada das amostras maturadas por 48 horas; b)
figura de uma das amostras apds a filtragem; c) foto de uma amostra apds

24 horas na estufa a 100 °C......cccoveiiiiiiiieicie e 79
Figura 20 - Fluxograma das etapas de processamento dos biocompdsitos.
............................................................................................................... 79

Figura 21 - llustracdo das etapas de formacéo do masterbatch: (a) imagem
da mistura de PLGA e cerdmica, vazada na placa de petri antes da
secagem, (b) mistura aposta a secagem, formando o filme de masterbatch
e, (c) masterbatch triturado que foi misturado aos granulos de PLGA na

MICTOINJECAD. ...ttt bbb e 81
Figura 22 - Desenho mecanico da placa de biocomp6sito fabricada e suas
TIMENSOES. ...ttt bbbt 81
Figura 23 - Difratograma de raio-x do filme de PLGA puro................. 85
Figura 24 - Difratograma de raio-x da ceramica de 3-TCP com a devida
identificacdo de fases presentes (B-TCP - PDF 01-072-7587). ............. 86
Figura 25 - Difratograma de raio-x da ceramica de n-HA com a devida
identificacdo de fases presentes (HA - PDF 00-009-0432). .................. 87

Figura 26 - Difratograma de raio-x da ceramica de Mg-Ca/P com a devida
identificacdo de fases presentes (HA - PDF 01-076-0694, brushita - PDF
01-072-0713 e monetita - PDF 01-077-0128)........ccccceevvvrvrenerrnienines 88
Figura 27 - Difratograma de raio-x da ceramica de Sr-Ca/P com a devida
identificacdo de fases presentes (HA - PDF 01-076-0694, brushita - PDF
01-011-0293 e monetita - PDF 01-070-1425). ......ccccovevvvrvrieerinnenines 88
Figura 28 - Espectro de FTIR do filme de PLGA puro. .........cc.cceevenee. 89



Figura 29 - Espectro de FTIR das bioceramicas: n-HA, B-TCP, Mg-Ca/P
L] OV S 91
Figura 30 - Distribuicdo do tamanho de particula das bioceramicas de
fosfato de calcio, feito em triplicata: (a) B-TCP; (b) n-HA,; (c) Mg-Ca/P e

(d) SI-CalP. ... e 93
Figura 31 - Micrografias das analises de MEV e TEM das bioceramicas.
.............................................................................................................. 95

Figura 32 - Eventos térmicos que ocorrem em apatitas (flourapatita,
cloroapapatita, hidroxiapatita, apatitas carbonatadas e bioapatita) sob
aquecimento, mostrando mudanca de fase (cloroapatita), perda de grupos
estruturais, decomposicao ou fusdo (indicado por um circulo preto).... 96
Figura 33 - Curva termogravimétrica (TG) obtida por TGA e primeira

derivada da perda de massa (DTG) do B-TCP. ....ccceocvviiiiiiiiiinie 97
Figura 34 - Curva termogravimétrica (TG) obtida por TGA e primeira
derivada da perda de massa (DTG) do n-HA. ......ccccoevevvierieivveeie e 98
Figura 35 - Curva termogravimétrica (TG) obtida por TGA e primeira
derivada da perda de massa (DTG) do Mg-Ca/P. .........ccccooevvrcvreniennne 98
Figura 36 - Curva termogravimétrica (TG) obtida por TGA e primeira
derivada da perda de massa (DTG) do Sr-Ca/P. .......ccccvvveervvviverinnienn, 99
Figura 37 - Fotografia das placas microinjetadas com os biocompdsitos e
O PLGA PUID. ..ttt bbb 101

Figura 38 - Curva termogravimétrica (TG) obtida por TGA e primeira
derivada da perda de massa (DTG) do PLGA puro como matéria-prima,
PLGA gréanulo e, processado pela microinjecdo, PLGA Placa. .......... 102
Figura 39 - Curva termogravimétrica (TG) obtida por TGA e primeira
derivada da perda de massa (DTG) do PLGA Placa e dos biocompositos
B5YB-TCP € 10%B-TCP.....ciieeiiieisee e 103
Figura 40 - Curva termogravimétrica (TG) obtida por TGA e primeira
derivada da perda de massa (DTG) do PLGA Placa e dos biocompésitos
5%N-HA € 10%N-HA. ...t 104
Figura 41 - Curva termogravimétrica (TG) obtida por TGA e primeira
derivada da perda de massa (DTG) do PLGA Placa e dos biocompésitos
5%Mg-Ca/P € 10%MG-CalP.........ccocveerieiriiiesee e 104
Figura 42 - Curva termogravimétrica (TG) obtida por TGA e primeira
derivada da perda de massa (DTG) do PLGA Placa e dos biocompésitos

5%Sr-Ca/P € 10%Sr-Ca/P......cc.coveiuiiieeieiececeecc et 105
Figura 43 - Curvas obtidas por DSC do PLGA puro como matéria-prima,
PLGA granulo e processado pela microinjecdo, PLGA Placa. ........... 107

Figura 44 - Curvas obtidas por DSC do PLGA Placa e dos biocompoésitos
5%B-TCP € 10%0B-TCP....ooiiiiieieieitieieerere s 109



Figura 45 - Curvas obtidas por DSC do PLGA Placa e dos biocompositos

5%N-HA € 10%N-HA. ... e 110
Figura 46 - Curvas obtidas por DSC do PLGA Placa e dos biocompoésitos
5%MQg-Ca/P € 10%MG-Ca/P. ......cocooeirrririeerieeie e 110
Figura 47 - Curvas obtidas por DSC do PLGA Placa e dos biocompositos
5%Sr-Ca/P € 10%SI-CalP. ....coiveiiiieeeese e 111
Figura 48 - Analise de DMA dos PLGA e dos biocompositos de 5%p-
TCP € 10%B-TCP...oieeieiieee et 112
Figura 49 - Andlise de DMA dos PLGA e dos biocompdsitos de 5%n-HA
B L0UON-HA ..o s 113
Figura 50 - Analise de DMA dos PLGA e dos biocompdsitos de 5%Mg-
CalP € 10%MG-CalP. ....coeieeeieieeeiee ettt 113
Figura 51 - Anélise de DMA dos PLGA e dos biocompdsitos de 5%Sr-
CalP € 10%0SI-Ca/P. ......ovrveierieiiisiee ettt 114
Figura 52 - Ensaio de flexdo em 4 pontos do PLGA Placa. ................ 116

Figura 53 - Graficos dos ensaios de flexdo em 4 pontos dos
biocompositos: (a) 5% B-TCP; (b) 10% B-TCP; (c) 5% n-HA,; (d) 10% n-
HA; (e) 5% Mg-Ca/P; (f) 10% Mg-Ca/P; (g) 5% Sr-Ca/P e (h) 10% Sr-
CAIP. et eas 117
Figura 54 - Gréfico obtido por meio dos resultados alcancados na analise
de varidncia (ANOVA) com um Unico fator. ........ccccvevvereienieienienns 119






LISTA DE TABELAS

Tabela 1 - Aplicagdes clinicas dos biomateriais...........ccoccoevveevrinriennnne 40
Tabela 2 - Fatores que afetam o comportamento da degradacéo hidrolitica
de poliésteres biodegradaveis. ..o 47
Tabela 3 - Valores de propriedades térmicas, mecanicas e degradacao de
diversos polimeros derivados de PLA e PGA. ........cccoccvvevevevecieeienn, 49
Tabela 4 - PLA, PGA, PLGA. PLDLA, PLDDLA em aplicagdes
DIOMEICAS. .....vevececc e 50
Tabela 5 - Ortofosfatos de calcio existentes e suas principais
PrOPrEUATES. ..ot 52

Tabela 6 - Composicdo e parametros estruturais de fases inorganicas dos
tecidos calcificados humanos adultos. Devido a consideravel variacao
encontrada em amostras bioldgicas, sdo dados valores tipicos nestes

(072 0TS T PR 55
Tabela 7 - Proporgdes de reagente usados na sintese de B-TCP............ 75
Tabela 8 - ProporcGes de reagente usados na sintese de n-HA. ............ 76
Tabela 9 - ProporcGes de reagente usados na sintese de Mg-Ca/P........ 77
Tabela 10 - Proporcdes de reagente usados na sintese de Sr-Ca/P........ 77
Tabela 11 - Composicdo em % em massa e siglas das amostras usadas no
TrADAIN0 ... s 80
Tabela 12 - Atribui¢Bes das bandas de absorcdo do infravermelho para o
PLGA . ettt 90
Tabela 13 - Atribui¢des das bandas de absorc¢ao do infravermelho para as
bioceramicas de B-TCP, n-HA, Mg-Ca/P e Sr-Ca/P. .......c..cccevvvevnnnnne 91
Tabela 14 - Dados das analises de distribuicdo de tamanho de particula
realizados com as DIOCErAMICAS. .....ccccvververieeririe e 93

Tabela 15 - Dados da anélise de TGA das bioceramicas, com as faixas de
temperatura e % de perda de massa de cada evento durante o ensaio, e
valores de % de massa de residuo de ceramica ao final do ensaio (1400
203 TP 100
Tabela 16 - Dados da analise de TGA do PLGA, na forma de granulo e
placa, e dos biocompdsitos apresentando as temperaturas inicial, final e
méaxima de degradacédo, % de perda de massa e % de residuo ao final do
ENSAI0 (B00 °C).uvreriiieiieeiesie e 103
Tabela 17 - Dados do % residuos, oriundos da curva de TG dos
biocompdsitos, o0 % residuos calculados, levando em consideragéo a % de
perda de massa das ceramicas até 600 °C e % de variacdo entre 0 % de
residuos calculados e os inseridos nos biocompositos (5 e 10%)........ 106
Tabela 18 - Dados da anélise de DSC do PLGA (granulo e placa) e dos
biocompdsitos, com os valores de temperatura de transicao vitrea (Ty),



temperatura de fusdo (Tm), entalpia de fusdo (AHm), temperatura de
cristalizacdo (T¢), entalpia de cristalizagdo (AHc) e o0 grau de
CriStAliNIAATE (0L). vevveeveereerierieeee e nre s 107
Tabela 19 - Dados da analise de DMA do PLGA Placa e dos grupos de
biocompdsitos com valores do médulo de armazenamento E’), inicial e a
50°C, e a temperatura de transicao vitrea (Tg). ....ccooeeerrerreiereenennen. 114
Tabela 20 - Dados dos ensaios de flexdo em 4 pontos realizados nas placas
de PLGA e biocompdsitos com valores de carga maxima (N) para cada
placa ensaiada, total, média e desvio padrédo de cada grupo testado... 116
Tabela 21 - Dados obtidos na andlise de varidncia com um Unico fator.



LISTA DE ABREVIATURAS E SIGLAS

a-TCP — a-tricalcio fosfato

BCaz(POs), — B-tricalcio fosfato

B-TCMP — B-tricélcio magnésio fosfato

B-TCP — B-tricalcio fosfato

AH. — Entalpia de cristalizacio

AHn, — Entalpia de fuséo

A — Angstrom

KM — micrémetro

nm — nandémetro

ACP — Fosfato de calcio amorfo, apatita

ATP — Trifosfato de adenosina

BPM — Proteinas dsseas morfogenéticas

C — Carbono

Ca - Calcio

CaCO3 — Carbonato de célcio

CaHPO,4 — Fosfato de célcio bibasico anidro ou hidrogenofosfato de
calcio

Ca(N03)2.4H20 — Nitrato de célcio tetrahidratado
CaO — Oxido de célcio

Ca/P — Fosfatos de célcio

CO: - Di6xido de carbono

CO3? — Carbonato

CDHA - Hidroxiapatita deficiente de calcio

D- — Dextrogiro

D, L- — Meso lactideo

DCPA ou DCP - Fosfato dicalcio anidro, monetita
DCPD - Fosfato monocalcio anidro, brushita
DLS — Espalhamento de luz dindmica

DMA — Analise dinamico-mecanica

DNA — Acido desoxirribonucleico

DRX — Difragéo de raios-X

DSC — Calorimetria diferencial de varredura

E’ — Modulo de armazenamento

E” — Mddulo de perda

EDS — Espectroscopia de energia dispersiva

ETO — Oxido de etileno

FA — Fluorapatita

FDA — Food and Drug Administration

FTIR — Espectroscopia no infravermelho por transformada de Fourier



GA — Acido glicélico

GMP - Good Manufacturing Pratice

HA — Hidroxiapatita

HCI — Acido cloridrico

H20 — Agua

HPO.? - Hidrogenofosfato

L- — Levogiro

LA — Acido latico

MCPA ou MCP — Fosfato de monocélcio anidro
MCPM - Fosfato de monocalcio monohidratado
MET — Microscopia eletrdnica de transmisséo

MEYV — Microscopia eletronica de varredura

Mg-Ca/P — Fosfatos de calcio com substituicdo ibnica de magnésio
Mg(NO3)..6H.0 — Nitrato de magnésio hexahidratado
((NH4)2HPO4 — Fosfato de amdnio dibasico

NH4OH — Hidréxido de aménio

nHA/PLLA — Compdsitos de nanohidroxiapatita e poli(L-acido lactico)
OA — Oxiapatita, voelckerita

OH — Hidroxila

P — Fésforo

PBS - Poli(succinato de butileno)

PC — Policondensacéo direta

PDLA - Poli(D-4cido lactico)

PDLLA ou PLDLLA - Poli (4cido L-I4tico-co-acido D,L-l4tico)
PE — Polietileno

PEO — Polidxido de etileno

PGA — Poli(acido glicélico)

pH — Potencial hidrogenibnico

PLA — Poli(4cido lactico)

PLLA — Poli(L-acido lactico)

PLGA — Poli(acido latico-co-acido glicélico)

PMMA — Polimetil-metacrilato

PO4* — Fosfato

POs! — Fosfito

PO+* — Pirofosfato

RNA — Acido ribonucleico

ROP — Ring Opening Polymerization ou Polimeriza¢do por abertura do
anel

Sr — Estréncio

Sr-Ca/P — Fosfatos de célcio dopados com estréncio
SrHA — Hidroxiapatita dopada com estréncio



Sr(NOs), — Nitrato de estréncio

TGA — Analise termogravimétrica

TCP — Tricélcio fosfato

TTCP — Fosfato tetracalcio, hilgenstokita

tan & — Tangente de perda ou mddulo de amortecimento
T — Temperatura de cristalizagdo

Ty — Temperatura de transicdo vitrea

Tm — Temperatura de fuséo






11
111
1.1.2

2.1
2.2

2.3
23.1
2.3.2
2.3.3
2331
2332
24

2.5

3.1

311
3.1.2
3.13
3.2

321
3.2.2
3.3

3.3.1
3.3.2
3.33

SUMARIO

INTRODUGAO .....ooooveveeeeeeeeeeesteeveeveseeeessen s sensesnssnanes 31
OBUIETIVOS ...ttt 33
ODJetivo Geral.......ccccveveeiiiiiiee e 34
Objetivos ESPeCiTiCOS.....cccvvieiie v 34
REVISAO DA LITERATURA........cooeveeeeeeieereeresesesseeaas 34
BIOMALErTaS ... .o 35
Poli (acido latico-co-acido glicdlico) (PLGA).....c.ccceevrvennnne. 43
Fosfatos de CAICIO (Ca/P)....cccccvvevvevreieiieinse e 51
B-Tricalcio Fosfato (B-TCP)......ccccoevevevvvvineiere s 55
Hidroxiapatita (HA) ......coooveeereieceeeec e 58
Substituigdo 16nica em fosfatos de CAICIO ..........ccccvvvrirrinee. 61
Substituigdo ibnica com estroncio (Sr-Ca/P) ......cccvecvvevrieneee 62
Substituigdo ibnica com magnésio (Mg-Ca/P).........cccceeunee. 64
BIiOCOMPOSITOS. ... cvvveveieeciese s 65
Tt o] [T o Lo USSR 70
MATERIAIS E METODOS .......coooeierereicieeeeeesee e 73
Sinteses dos Fosfatos de CAICIO .........cccevvvceveveiciiiiie e, 73
B-TriCAICIO FOSTAtO .......ceviviiieiiiceee s 75
Hidroxiapatita nanoestruturada (N-HA) ......ccocovvreinieinnenns 75
Fosfatos de Calcio dopados com Estréncio e Magnésio........ 76
Fabricacdo dos bioCompOaSItos ..........cccceveevievencviee e 79
Mistura doS MALEITAIS ........ccerveruerieire e 80
Microinjecao dos biomcompoSItos..........covevvviererieiniieseniennas 81
CaraCteriZaGhES ........oveevereieierieie et 82
Anélise termogravimétrica (TGA) .....cccvveivneiennerreenne, 82
Calorimetria exploratoria diferencial (DSC).........ccccoverene. 82

Difracdo de raio-X (DRX) ...c.cccvieieeieiiiesie e 82



3.34 Distribuicdo do tamanho de particula por espalhamento de luz

diNAMICO (DLS) ovcvvieieiee e e 83
3.35 Espectroscopia no infravermelho por transformada de Fourier
LI TP 83
3.3.6 Microscopia eletronica de varredura (MEV) ..........cccccoueeee. 83
3.3.7 Microscopia eletronica de transmissao (MET) ..........ccc.eu.ee. 83
3.4 ENsaios MECANICOS. .......ceivrvririeirsiee e 84
34.1 Anélise dinamico-mecanica (DMA) .......ccccovevvieveivsicnieiennns 84
3.4.2 FIEXA0 €M 4 PONLOS....cvviieieceeic e 84
4 ANALISES E RESULTADOS.........coooeveeereeeieerenrsseseeseeens 85
4.1 MatEriaS-Primas .......ccoereirierereiee s 85
411 Difracdo de raio-X (DRX) ..ccccevvvreiveieresese e 85
4.1.2 Espectroscopia no infravermelho por transformada de Fourier
LI RPN 89
4.1.3 Distribuicdo do tamanho de particula por espalhamento de luz
() OSSR 92
4.1.4 Microscopia eletrénica de varredura (MEV) e microscopia
eletronica de transmisSA0 (MET) .....ccvivviieriiiieee e 94
415 Anélise termogravimétrica (TGA) das bioceramicas............ 95
4.2 BIiOCOMPOSITOS ....vveverierieiesie e 100
421 MICIOINJECAOD ... s 100
422 Andlise  termogravimétrica (TGA) do PLGA e
DIOCOMPASITOS.....cviieiicicice e
102

4.2.3 Calorimetria Exploratéria Diferencial (DSC)........cccccve.... 106
424 Anélise dindmico-mecanica (DMA) ........cccoveierneinenennns 112
425 FIEXA0 €M 4 PONLOS....c.voviiiciee e 116
5 CONCLUSOES ... 120
6 SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS.............. 122

7 REFERENCIAS.........ooiieveeeeeeeee s veeseseses s 123



31

1 INTRODUCAO

Os problemas de estrutura dssea vém aumentando mundialmente
devido ao aumento da longevidade da populacdo mundial e a elevacédo de
casos de fraturas, em sua maioria em acidentes automobilisticos e de
trabalho. Atrelado a isso, e em busca do aumento na qualidade de vida
dos seres humanos, a demanda atual nas pesquisas para producdo de
novos biomateriais tem se expandido, principalmente na aplicacdo para
6rgdos, tecidos humanos e implantes ortopédicos principalmente na
aplicacdo para 6rgdos, tecidos humanos e implantes principalmente na
aplicacdo para o6rgdos, tecidos humanos e implantes ortopédicos
(FREITAS et al., 2013; AMINI , LAURENCIN e NUKAVARAPU,
2012).

A maioria dos tecidos vivos, como 0s 0ssos, cartilagens e pele sdo
formados por uma combinagdo de duas fases de materiais constituintes,
uma fase de reforgo, em forma de fibras ou particulas, e uma fase
continua, denominada matriz, formando um compdsito. No caso dos
0ss0s e dentes, essencialmente estes sdo constituidos de duas fases: uma
matriz organica composta de colageno (16%) e uma fase de reforgo
inorganica (50-60% em massa) de cristais de hidroxiapatita, o restante da
composicdo refere-se a cimentos bioativos (proteinas, polissacaridos,
mucopolissacarideos - 2%) e agua (22%) (RAMAKRISHNA et al., 2004;
MURUGAN e RAMAKRISHNA, 2005).

Baseado na composicao dos tecidos vivos, o desenvolvimento de
biocompdsitos visa produzir materiais cujas respostas fisico-quimicas,
mecanicas e bioldgicas resultantes permitam que estes sejam aplicados in
vivo mimetizando os tecidos naturais. Neste contexto, ha varios estudos
voltados ao desenvolvimento de biocompdsitos de poli(acido lactico)
(PLA) com fosfatos de célcio, no intuito de atrelar a biodegradabilidade
do polimero com as caracteristicas bioativas da parte ceramica (LAM et
al., 2009; SANTOS et al., 2012; SHIKINAMI, e OKUNO, 1999;
SHIKINAMI e OKUNO, 2001)

Nas décadas recentes, ha um crescente interesse na aplicagéo de
polimeros biodegradaveis, tais como poliacido latico e glicélico, devido
as vantagens que estes biopolimeros oferecem na fabricacdo de
dispositivos para regeneragdo 6ssea. Entre as vantagens destes materiais
temos a degradacdo que ocorre de forma conjunta com formacao do novo
0ss0, ndo havendo a necessidade de uma segunda cirurgia para sua
retirada e utilizacdo de radiografias na avaliagdo pds-operatéria e,
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consequentemente, diminuindo as chances de contaminacao e infeccbes
no local do implante (MEYER et al., 2012).

O poli (&cido latico-co-acido glicolico) (PLGA), assim como 0s
polimeros gerados pelos monémeros de acido latico e acido glicolico,
apresenta uma grande variedade de aplica¢fes na area biomédica devido
a sua rapida taxa de degradacéo, os produtos gerados pela sua degradacéo
nao sdo toxicos e sdo metabolizados por processos naturais do organismo.
Entretanto, quando utilizado de forma pura esses produtos tornam o meio
acido, podendo ocasionar reacdes adversas ao paciente. Desta maneira,
muitas pesquisas tém buscado desenvolver compdsitos com estes
polimeros e outros materiais, como as biocerdmicas, que amenizem os
efeitos de sua degradacéo e possam agregar melhores propriedades fisico-
guimicas e mecanicas aos implantes (JOSE et al., 2009; REZWAN et al.,
2006).

Entre as bioceramicas, os fosfatos de célcio sdo destaque para
aplicacdo na area biol6gica e em conjunto com polimeros, principalmente
pelo uso da hidroxiapatita (HA) e o B-tricalcio fosfato (B-TCP), que desde
a década de 1980 demonstraram exceléncia quando aplicados na
remodelacdo e reconstrucdo de defeitos 6sseos (OGOSE et al., 2005;
DOROZKHIN, 2010; KUMTA et al., 2005). No entanto, os fosfatos de
calcio sdo frageis, exibem baixa resisténcia a fadiga e reabsorcéo lenta
(exceto B-TCP, que tem uma degradacdo mais rapida (AMBARD e
MUENINGHOFF, 2006; SAKKA, BOUAZIZ e AYED, 2013).

Além dessas caracteristicas, a estrutura dos fosfatos de célcio
possuem alta estabilidade e flexibilidade, o que permite a substituicdo de
fons metélicos em sua estrutura pela substituicdo de elementos como o
estroncio (Sr) e magnésio (Mg), estudos mostraram que a incorporacéo
de ions de Mg e Sr em fosfatos de calcio melhorou as propriedades
mecanicas dos fosfatos de calcio (RABELO NETO, et al., 2015).
Pesquisas revelaram que a insercdo de Sr inibe a atividade dos
osteoclastos, aumenta o ndmero de osteoblastos, auxiliando e
estimulando a formacédo 6ssea. O magnésio também atua na proliferacéo
de osteoblastos e atua conjuntamente na ruptura do crescimento 0sseo,
fratura 6ssea e osteopenia (XU etal., 2018; RABELO NETO, et al., 2015;
BIGI et al., 2007; BOANINI, GAZZANO e BIGlI, 2010).

Quando inseridas conjuntamente com polimeros, as bioceramicas
intensificam a atividade de fosfatase alcalina éssea, fator importante para
a diferenciacdo de osteoblastos, que dita o processo de regeneracdo no
interior do organismo (IGNJATOVIC et al., 2007). Além disso, a
presenca das cerdmicas fosfocélcicas modifica o pH ao redor do tecido
hospedeiro neutralizando o pH na regido, contribuindo na diminuicdo da
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acidez proveniente dos produtos da degradacdo dos polimeros e
contribuem para uma liberacdo mais regular dos fragmentos do polimero
e, principalmente, diminuindo respostas adversas (JOSE et al., 2009;
REZWAN et al., 2006).

No desenvolvimento de biocompoésitos como dispositivos para
fixacdo de fratura 6ssea, muitos estudos e produtos comerciais aprovados
focaram seus estudos no uso de poli(L-acido lactico) (PLLA), como
matriz polimérica utilizando B-TCP e HA em sua composi¢do (KANNO
et al., 2018; SHIKINAMI, e OKUNO, 1999; SHIKINAMI e OKUNO,
2001; SANTOS et al., 2012). No entanto, algumas reacdes adversas
foram relatadas usando PLLA como intensidade insuficiente de material,
reacdes de corpo estranho e tardia resposta do tecido frente a degradacéo
(KANNO et al., 2018). Com base nisso, alternativas ao PLLA tém sido
estudadas, como PLGA e poli(D-acido lactico) (PDLA), devido a rapida
degradacdo desses polimeros. Estudos demonstraram que o uso de PLGA
82:18 na fabricacdo de placas e parafusos ndo mostrou citotoxicidade,
nem genotoxicidade em testes in vitro, indicando a seguranga destes
dispositivos e resisténcia mecanica adequados para osteossintese em
locais anatdmicos sem carga (PARK et al., 2013; MELO et al., 2017).

Neste trabalho, com o objetivo de unir as caracteristicas do PLGA
e dos fosfatos de célcio, foram fabricadas placas de fixacdo de fratura
6ssea com matriz polimérica PLGA e combinagdes de 5 e 10% em massa
das bioceramicas de B-tricéalcio fosfato (B-TCP), nano-hidroxiapatita (n-
HA), fosfato de calcio com substituicdo idnica de magnésio (Mg-Ca/P) e
de estroncio (Sr-Ca/P) processados por microinjecdo. As matérias-primas
utilizadas na fabricacdo dos biocompésitos foram caracterizadas em
termos de suas composi¢des de fase, morfologia, distribuicdo de tamanho
de particula e perda de massa com o0 aumento da temperatura. No intuito
de avaliar as propriedades dos biocompdsitos, foram analisadas as
caracteristicas fisico-quimicas (estabilidade térmica, cristalinidade e
temperaturas de transicao) e as propriedades mecanicas (carga maxima de
flexdo e mddulo de armazenamento). O objetivo deste trabalho foi
caracterizar os materiais aplicados e avaliar a influéncia das propriedades
térmicas e mecanicas dos biocompdsitos pela inser¢do de bioceramicas
de fosfato de calcio na matriz polimérica do PLGA 82:18.

1.1 OBJETIVOS
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1.1.1 Objetivo Geral

O objetivo deste trabalho foi fabricar e caracterizar placas para
fixacdo de fratura dssea composta de PLGA e 5 e 10% em massa de
bioceramicas de fosfatos de célcio, produzidos pelo processo de
microinjecdo, avaliando a interacdo e modificagcBes causadas nos
biocompdsitos pela introducdo das ceramicas na matriz polimérica.

1.1.2 Objetivos Especificos

e Realizar a sintese de fosfatos de calcio dopados com estréncio e
magnésio, do B-tricdlcio fosfato e da nanohidroxiapatita;

e Fabricar biocompdsitos de PLGA com fosfatos de calcio pelo
processo de microinjecdo, com concentragfes massicas de 5 e
10% de cada bioceramica;

e Caracterizar os pés dos fosfatos calcio pelas técnicas de difracdo
de raio-x (DRX), espalhamento de luz dindmica (DLS),
espectroscopia no infravermelho por transformada de Fourier
(FTIR), microscopia eletrénica de varredura (MEV) e
microscopia eletronica de transmissdo (MET));

e Caracterizar o polimero puro (PLGA) pelas técnicas de analise
termogravimétrica (TGA), calorimetria exploratdria diferencial
(DSC), FTIR e DRX;

e Analisar as modificagdes termofisicas causadas pelas cerdmicas
nos biocompasitos pelas técnicas de TGA e DSC;

e Analisar as propriedades mecénicas e viscoelasticas dos
biocompdsitos através de ensaio dindmico-mecénico (DMA) e
ensaio de flexdo em 4 pontos.

2 REVISAO DA LITERATURA
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2.1 Biomateriais

Biomateriais podem ser definidos como materiais usados para
fabricar dispositivos com o objetivo de substituir uma parte ou funcéo do
corpo de uma maneira segura, confiavel, econdmica e fisiologicamente
aceitdvel (PARK e LAKES, 2007). A principal diferenca entre os
biomateriais e as outras classes de materiais € sua capacidade de
permanecer em um ambiente biolégico sem danificar o ambiente e sem
ser danificado nesse processo (BASU, KATTI e KUMAR, 2009).

O campo de estudo dos biomateriais abrange diversas areas, de
forma multidisciplinar, o que exige no seu desenvolvimento a interacéo
sinérgica da ciéncia dos materiais, mecanica, biologia, quimica, medicina
e odontologia (BASU, KATTI e KUMAR, 2009). Na Figura 1 mostra a
interacdo destas areas no desenvolvimento, performance e propriedades
de um biomaterial.

Figura 1 - Tridngulo conceitual que ilustra a interacdo sinérgica das ciéncias

bioldgicas e de engenharia, na concepgéo de biomateriais. O esquema também

demonstra a abordagem multidisciplinar da ciéncia e tecnologia dos biomateriais.
Performance Bioldgica
dos Materiais

Resposta do hospedeiro .
_ Interagoes
Resposta do material

Relagdo entre a
estrutura/composicdo/funcdo/ Materiais Materiais
de materiais naturais e externo ao | invivo

materiais sintéticos in vivo (paciente)

Engenharia Medicina

Disciplinas A .
ciéncias fisico-quimicas | Ciéncias biologicas

Fundamentais

Fonte: Adaptado de BLACK, 2005, p. 11.

Os biomateriais podem ser formados por apenas uma substancia
ou por duas ou mais substancias, sendo estas ou de natureza sintética ou
natural. Quando implantados no corpo humano estes materiais podem ser
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empregados de forma temporaria no intuito de melhorar ou substituir
inteiramente ou parcialmente tecidos e 6érgdos, ou podem ser
desenvolvidos de forma permanente para substituir tecidos perdidos ou
danificados (PARK, 1984). Os biomateriais podem atuar no organismo
de forma protésica, diagnéstica ou terapéutica.

Para dispositivos de aplicagdes em tecidos moles, os materiais se
propGem a aumentar ou redefinir o tecido, como o uso de implantes
mamarios e faciais. Em aplicacdes ortopédicas e odontoldgicas, os
materiais sdo componentes de implantes estruturais, utilizando proteses
de juntas e implantes de raiz de dentes, ou sdo usados para reparar defeitos
0sseos quando aplicados como parafusos e pinos inseridos no 0sso. Os
exemplos comuns de biomateriais incluem suturas, enchimentos
dentarios, agulhas, cateteres, placas ésseas, entre outros, como pode ser
observado na Figura 2.

Figura 2 - llustragdes de varios implantes e dispositivos utilizados para substituir
ou melhorar a fungdo dos tecidos doentes ou 6rgdos perdidos.

Lentes de contato

Drenagem de hidrocefalia
Implantes maxilofaciais

Restauragao dentaria
Catéter para sistema

Implante dentario nervoso
Implante de traquéia
Marcapasso cardiaco
Tubo de

traqueostomia Manguito subcutaneo
Implante de seio
Catéteres e stents

uroldgicos
Implante vascular

Liberagao
controlada de
farmacos

Sutura de ferimentos '

Dispositivo de

Catéter dialise

Dispositivos para

Stent biliar incontinéncia

Implantes ortopédicos Implante peniano

Produtos ginecolégicos
Dispositivo de fixagdo

Produtos para hemodiélise
Dispositivo de osteotomia

Catéter de

Implantes de pequenas
P peq drenagem

articulagdes it
) "‘.!

i

Fonte: FERNANDES, 2009, adaptado de HILL, 1998.

Segundo Park e Lakes (2007), o sucesso de um biomaterial ou um
implante é altamente dependente de trés fatores: as propriedades e
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biocompatibilidade do material, o estado de saide do paciente, bem como
a competéncia do cirurgido que implanta e monitora progresso da
recuperacdo do paciente.

Idealmente, os biomateriais ndo devem induzir qualquer alteracdo
ou provocar uma reagédo indesejada nos tecidos vizinhos ou distantes. Um
aspecto importante da resposta do hospedeiro envolve a formagdo de uma
ligagdo estrutural e bioldgica entre o material e 0s tecidos do hospedeiro.
Quando a biocompatibilidade é baixa, os materiais podem causar reagdes
teciduais sistémicas ou locais. As respostas sistémicas podem ser tdxicas
ou alérgicas e desencadeadas pelos produtos de corrosdo metélica e
degradacdo do polimero, liberacdo de microparticulas dos materiais e
presenca de contaminantes (BASU, KATTI e KUMAR, 2009).

As interacOes entre o biomaterial e o organismo sdo inevitaveis,
assim, faz-se necessario o uso de materiais que interajam com os tecidos
de forma mais favoravel ao hospedeiro. Devido a isso, ao se aplicar um
biomaterial a um tecido vivo uma série de propriedades devem ser
consideradas, pois estas propriedades somadas ao ambiente mecanico
influenciam na velocidade e extensdo do processo de reabsor¢do do
material, assim como na indicacdo ou restricdo da sua aplicacéo clinica.
As principais caracteristicas que influenciam na escolha do biomaterial
séo:

a) Biocompatibilidade: ¢é capacidade do material de
rapidamente se integrar ao organismo sem ocasionar
reacBes inflamatorias;

b) Biofuncionalidade: a habilidade de um dispositivo
funcionar com resposta apropriada em uma aplicaco
especifica;

c) Propriedades fisico-quimicas: sdo encarregadas pela
integracdo dos biomateriais ao tecido. As propriedades
fisicas sdo especificas a area de superficie ou formato
(bloco, particula), a porosidade (denso, macro ou
microporoso) e a cristalinidade (cristalino, semicristalino ou
amorfo) do produto. As propriedades quimicas incluem a
composic¢do quimica, a substituicdo idnica e as impurezas
dos elementos (PATERNO JUNIOR, 2015).

Os biomateriais podem ser classificados de trés formas: segundo
sua funcdo, seu mecanismo de acao e sua origem.

Quando analisamos os biomateriais segundo sua origem, 0s
materiais sdo categorizados como: enxertos autégenos, quando o material
¢ obtido do prdprio paciente; Aloenxerto ou enxertos homogéneos, 0
material é proveniente de um doador da mesma espécie (exemplo a
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doacdo de um 6rgdo humano); xenoenxerto ou enxerto heterogéneo,
provém de doadores de outra espécie (como exemplo 0sso de origem
bovina); e por Gltimo, os aloplasticos sdo materiais de origem sintética
(DIMOVA et al., 2016; BEN-NISSAN, 2012).

Considerando como critério de classificacdo a interacdo do
biomaterial com o tecido adjunto separamos os biomateriais em:

a)

b)

d)

Biotoleraveis: sdo materiais tolerados pelo organismo que
nado estabelecem uma osseointegracao verdadeira (ndo sdo
capazes de se ligarem, assim ocorre a formagdo de uma
camada fibrosa, isolando o material dos tecidos
adjacentes). Esta camada é formada pela liberacdo de
compostos quimicos, ions, produtos de corroséo e outros,
por parte do material implantado. A espessura da camada
define a tolerdncia do tecido ao material, dessa forma
guanto mais espessa a camada de tecido fibrosa produzida,
menor serd a tolerancia do tecido em relacdo ao material
(OLIVEIRA, 2003);

Bioinertes: sdo materiais também tolerados pelo
organismo, mas com a formac&o de envoltério fibroso de
espessura minima ou praticamente inexistente nos tecidos
do hospedeiro. Esta pequena ou inexistente camada
fibrosa deve-se as quantidades baixas de produtos
quimicos liberados pelo material implantado (OLIVEIRA,
2003);

Bioreativos: sdo materiais em cuja superficie ocorre a
formacdo de uma fina e aderente camada de éxido.
Quando esta camada passa por um tratamento de ativacao
de superficie desses Oxidos o material adquire
bioatividade com o0 meio (ALVES, 2011);

Bioativo: sdo materiais que possuem a capacidade de
interagir com os tecidos vizinhos e estabelecer
osseointegracao direta provocando rea¢des que favorecam
0 desenvolvimento de processos como: fixacdo de
implantes, biocoloniza¢do, regeneracdo de tecidos
anfitribes ou biodegradacdo do material (PEREIRA,
VASCONCELOS e OREFICE, 1999)

Bioreabsorviveis: sd8o materiais que apresentam
degradacdo através da diminuicdo de tamanho e que sdo
reabsorvidos in vivo. Estes materiais sdo eliminados por
rotas metabdlicas do organismo, sendo degradados,
solubilizados ou fagocitados pelo organismo. Os produtos
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gerados por estas reagdes sdo atoxicos e sdo eliminados
normalmente pelo organismo do paciente, e sua
eliminacdo ¢ total sem efeitos colaterais residuais. Como
exemplo de materiais bioabsorviveis temos os poli (o-
hidréxi &cidos), como PLA e poli(acido glicélico) PGA
(BARBANTI, ZAVAGLIA e DUEK, 2005; SOUZA,
2011);
Bioabsorviveis: sdo materiais se dissolvem em fluidos
corpéreos sem qualquer clivagem da cadeia
macromolecular ou diminuicdo de massa molecular, como
€ 0 caso da lenta dissolucdo de implantes solUveis em
fluidos organicos. Quando um material bioabsorvivel tem
suas macromoléculas excretadas pelo organismo este
classifica-se também como bioreabsorvivel (BARBANTI,
ZAVAGLIA e DUEK, 2005). Como exemplo temos o
polioxido de etileno (PEO).

observarmos 0 biomateriais do ponto de vista dos

mecanismos de acdo, as propriedades bioldgicas do material, teremos os
seguintes conjuntos:

a)

b)

c)

d)

Osteoindutores: sdo materiais que possuem a habilidade de
induzir células mesenquimais indiferenciadas a se
diferenciarem em osteoblastos (células jovens formadora
dos 0ss0s) (SANADA et al., 2003) devido a presenga de
proteinas dsseas morfogenéticas (BPM) entre seus
componentes;

Osteocondutores: sdo materiais que facilitam a atuacéo das
células Gsseas no preenchimento de todos 0s espagos entre
as extremidades oOsseas, atuando também, como um
espacador, reduzindo a possibilidade de os tecidos
crescerem ao redor do local do enxerto;

Osteogénico: é a capacidade de estimular a formacdo do
0sso diretamente a partir de osteoblastos, feito geralmente
por materiais organicos. Assim, o crescimento 6sseo se da
em funcéo das células vidveis, transferidas dentro do 0sso;

Osteopromotores: caracterizado pelo uso de meios fisicos
gue promovem o isolamento anatdmico de um local (através
de membranas e filtros), separando células com
caracteristicas distintas, como fibroblastos (células do
tecido conjuntivo formadoras dos tecidos fibrosos do
organismo) e osteoblastos. Na regeneracéo tecidual guiada
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0s materiais osteopromotores buscam impedir que
fibroblastos proliferem para dentro da regido do defeito
6sseo em detrimento dos osteoblastos que proliferam mais
lentamente (SANADA et al., 2003).

Os biomateriais podem ser fabricados utilizando metais,
ceramicas, polimeros e compositos, a selecdo de qual classe de material
ou a mistura destas serdo feitas, dependera da aplicacdo do biomaterial,
como mostrado na Erro! Fonte de referéncia ndo encontrada..

Tabela 1 - Aplicagdes clinicas dos biomateriais.

Vantagens

Biomaterial

Polimeros
Polietileno (PE)
Politetrafluoretileno (PTFE)

Desvantagens Aplicacdes

Suturas, artérias,

Poliéster
Poliuretano (PU)

Polimetil-metacrilato (PMMA)

Silicone

Metais e ligas
Aco inoxidavel
Liga de titanio
Liga de cobalto-cromo

Ceramicas e vidros

Alumina

Zirconia

Carbono

Fosfatos de calcio

Porcelana

Vidros bioativos
Compoésitos

Fibra de carbono — resina
termofixa

Fibra de carbono — resina
termoplastica

Carbono-carbono

Elasticidade, facil
fabricacéo, baixa
densidade

Alta forca de
tensdo, alta
resisténcia ao
desgaste, energia
de deformacéo alta

Boa

biocompatibilidade,

resisténcia a
corrosdo, inércia
quimica, alta
resisténcia a
compressdo

Boa

biocompatibilidade,

resisténcia a
corrosdo, alta forca
de tenséo

Baixa resisténcia
mecénica, degradagéo
dependente do tempo

Baixa
biocompatibilidade,
corrosdo em meio
fisiol6gico, perda das
propriedades mecénicas
com tecidos conectivos

moles, baixa elasticidade,

alta densidade

Baixa forca de tenséo,
baixa resisténcia
mecanica, baixa
elasticidade, alta

densidade

Material de fabricacdo
incompativel

veias, maxilofacial,
cimento 6sseo,
tenddo artificial,
oftalmologia

Fixacéo ortopédica
(parafusos, pinos,
placas, fios, hastes),
implantes dentérios
artificiais

0Oss0s, juntas,
dentes, valvulas,
tenddes, vasos
sanguineos e
traqueias artificiais

Valvula cardiaca
artificial, implantes
de juntas de joelho

Fosfato de célcio-colageno
Fonte: KAWACHI et al., 2000.

O processo de desenvolvimento de um biomaterial inicia-se com a
identificacdo da necessidade de um biomaterial para uma dada aplicacéo,
podendo ser o tratamento de uma doenca, a substituicdo de um érgéo ou
0 Uso como cosmético. Apés isso, comega 0 projeto e sintese das
matérias-primas, que passam por diversos testes (quanto a composicao,
estrutura, propriedades mecanicas, toxicologia, biorreagdo ao material,
bioestabilidade) e, com base nos resultados é feita a escolha dos materiais
que apresentarem propriedades apropriadas. A seguir realiza-se a
fabricacdo, seguida da esterilizacdo e embalagem do biomaterial que &,
entdo, encaminhado para testes mais detalhados de toxicologia,
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biointeracdo in vitro e in vivo. Em seguida, é necessaria a pré-aprovagao
no mercado seguindo os aspectos regulatdrios, através de estudos clinicos
iniciais, a triagem clinica e ao acompanhamento de longo prazo. A
elaboracdo do dispositivo continua apds aprovacdo e uso clinico do
biomaterial, com a analise e registro de explantes extraidos de pacientes
visando o entendimento de eventuais falhas para sua corre¢do (PIRES,
BIERHALZ e MORAES, 2015). A sequéncia de desenvolvimento de um
biomaterial e os agentes envolvidos nesse processo pode ser vista na
Figura 3.

Diversas técnicas tém sido desenvolvidas e aplicadas para avaliar
a adequacdo de um novo material em aplicacBes biomédicas, no intuito
de simular o desempenho do material apds sua inser¢éo no corpo humano.
Essas técnicas compreendem testes in vitro e testes in vivo, esses testes
podem fornecer informacdes Uteis a respeito da interagdo do material com
0 ambiente fisiol6gico e dos possiveis riscos associados a sua aplicacao,
permitindo assim, identificar os materiais que ndo apresentam
caracteristicas adequadas a utilizagdo em estudos clinicos (NOZAKI et
al., 2012).

Os testes in vitro sdo utilizados para avaliar 0s materiais e
identificar aqueles que apresentam comportamento citotdxico,
selecionando apenas o0s mais adequados para 0s testes in vivo,
minimizando assim o nimero de animais experimentais. Normalmente
sdo realizados testes de bioatividade em liquido corporal simulado (SBF)
e estudos em cultura de células. Os estudos em cultura de células
normalmente compreendem testes de citotoxicidade, medicdes
bioguimicas de atividade celular, avaliagcdo de proliferagdo, crescimento
e morfologia celular.

Passada a fase dos testes in vitro, se o material apresentar
resultados positivos, ou seja, ndo ocorrerem reacdes toxicas e/ou lesivas,
0s biomateriais sdo entdo submetidos aos testes in vivo embasados em
normas técnicas e éticas. Os testes in vivo séo realizados com animais, no
intuito de prever se o dispositivo apresenta risco potencial para 0s
pacientes. Para isto, 0s animais devem ser selecionados de acordo com a
aplicacdo do dispositivo, considerando-se a anatomia e a bioquimica
semelhante a situacdo de aplicacdo humana (NOZAKI et al., 2012). Além
disso, o protocolo de ensaio deve ser determinado com base em leis que
regem o uso de animais em laboratério, garantindo assim que 0s mesmos
sejam tratados eticamente (RATNER et al., 2004).
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Figura 3 - Disciplinas envolvidas na ciéncia dos biomateriais e o0 caminho
necessario para a fabricagdo de um dispositivo médico.

ACAO FACILITADORES

Identificar uma necessidade o .
Tratar uma doenga . Medico/Dentista
Ideia +  Substituir um érgdo . Pesquisador
«  Cosmético Inventor
Desenvolvimento do N Médico
dispositivo . Engenheiro
Ceramista
Sintese dos Materiais . Metallirgico
Quimico de polimero
Teste dos materiais
= Propriedades mecdnicas
Toxicoldgico
Reacéo biolggica com o . Engenheiro biomédico
material (interagao com . Engenheiro Mecinico
proteinas, ativacio de . Bioguimico
células, reagdo do N Veterindrio
tg tecido)
on Bioestabilidade
B {mecinica e quimica)
=1
v
E Fabricagdo . Engenheiro
)
o
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E A . Engenheiro biomédico
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+ Aprovagdo pré-venda ESpEI':'EI'St'? em
+  Estudo clinico limitado regﬁu a.men aran
_ . Agéncia
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Uso clinico Médico/Dentista
Optometrista
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entendimento da
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Fonte: adaptado de RATNER et al., 2004.

A parte final de acompanhamento do biomaterial se d& pela
avaliacdo de explantes, ou seja, dispositivos que sdo retirados de pacientes
por apresentarem alguma disfuncdo, por exemplo, a soltura mecénica,
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formacdo de calos 6sseos, inflamagGes, que alteram a funcionalidade do
implante no local. Estes materiais sdo avaliados por engenheiros e
patologistas no intuito de compreender as possiveis causas da falha do
biomaterial, e corrigi-las para aplicagGes futuras.

2.2 Poli (acido latico-co-acido glicélico) (PLGA)

O poli(acido latico-co-acido glicolico) (PLGA), também
denominado como poli(lactideo-co-glicolideo) e chamado de
poliglactina, é um copolimero linear de cadeia saturada que pode ser
preparado com diferentes propor¢fes dos monémeros acido latico (LA) e
o0 acido glicdlico (GA) (Figura 4) ligados por ligac6es éster (GENTILE et
al., 2014).

Figura 4 - Estrutura quimica do poli(acido latico-co-acido glicélico), e os
mondmeros de acido latico e acido glicdlico. Na estrutura do PLGA n representa
0 numero de unidades de 4cido latico e m o ndmero de unidades de &cido

glicdlico.
o o
OH )]\/on
HO * HO
CH,

Acido latico | Acido glicélico
0
o) H
Ho/lJH/ \Hﬂ/\o’]f
CH, o

poli(acido latico-co-acido glicdlico)
FONTE: adaptado de GENTILE, et al., 2014.

A variagdo na proporgdo dos mondmeros utilizada na
polimerizacdo do PLGA possibilita a formac&o de diversos copolimeros,
denotando um carater versatil ao PLGA, e tornando-o Util a uma grande
gama de aplica¢des (PELEIAS JUNIOR, 2013).

Ambos os mondmeros pertencem a classe dos poli(a-éster) que sao
polimeros termoplésticos com ligacGes éster alifaticas hidroliticamente
instaveis em sua estrutura. Embora todos os poliésteres sejam
teoricamente  degradaveis, sendo a esterificagdo um processo
guimicamente reversivel, apenas os poliésteres alifaticos com cadeias
alifaticas razoavelmente curtas entre as ligacdes ésteres podem degradar-
se ao longo do periodo necessario para a maioria das aplicacdes
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biomédicas. A degradacdo de biomateriais poliméricos envolve a
clivagem de suas ligacfes de forma hidrolitica ou enzimatica, e conforme
este modo de degradacdo estes polimeros sdo classificados (NAIR e
LAURENCIN, 2007). A maioria dos polimeros sofrem naturalmente a
degradacdo enzimatica, entretanto, os poli(a-hidroxiéster) degradam-se
hidroliticamente, devido aos grupos funcionais presentes nesses
polimeros, que sdo suscetiveis a hidrdlise como ésteres, ortoésteres,
anidridos, carbonatos, amidas, uretanos, ureias, etc. (LI, 1999).

A molécula do acido lactico (0-&cido 2-hidroxipropiandico, LA) é
usada como matéria prima na sintese do PLGA. Esta molécula é um
isdbmero antipoda 6ptico enantiomorfo ou molécula quiral, que possui dois
estereoisdbmeros L- (levogiro) e D- (dextrogiro) acido latico (Figura 5),
que se diferem pelo efeito da luz polarizada (ALBERTON, 2014). As
formas levogira e dextrogira conferem estruturas semicristalinas e a
forma racémica (D, L-) amorfa. Comumente, na fabricacdo de PLGA é
utilizada uma mistura dos estereoisdbmeros, a forma racémica em
proporcdes iguais (meso-lactideo, como na Figura 5).

Figura 5 - (a) poliacido lactico, (b) polilactideo, e as formas dos esterecisdbmeros
do lactideo.

e + %

L-Lactideo D-Lactideo meso-lactideo

Fonte: adaptado de NIAOUNAKIS, 2015.

"”CH "’fCH3

O acido glicolico (ou é&cido hidroxiacético, GA), também
matéria-prima do PLGA, assim como o LA ¢é um a-hidroxi &cido,
entretanto, sua estrutura é menor, desprovida de quaisquer grupos laterais
metilo, apresentando uma estrutura altamente cristalina, em contraste com
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acido latico. O grupo metila, presente no acido latico, proporciona ao LA
maior hidrofobicidade, tornando o PLGA mais hidrofébico quando maior
a razdo de acido latico em sua composicao. Além disso, quanto maior a
guantidade de LA menor sera a quantidade de agua absorvida, diminuindo
assim a velocidade de degradacdo do copolimero, pois a principal razéo
pela qual estes polimeros sdo degradaveis em meio biologico esta
relacionada a presenca de grupamentos polares em suas estruturas,
favorecendo a interacdo quimica com enzimas e ocasionando ataques
hidroliticos. Vale ressaltar que ndo existe uma relacdo linear entre a
composicdo do copolimero e as propriedades mecénicas e de degradacao
dos materiais (MIDDLETON e TIPTON, 2000), fato que pode ser visto
na Figura 6, que apresenta como as quantidades de copolimeros de PLA
e PGA alteram a meia-vida de degradacéo dos polimeros de PLGA.

Figura 6 - Meia-vida de homopolimeros e copolimeros de PLA e PGA.
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Fonte: adaptado de MIDDLETON e TIPTON, 2000.

A Figura 7, elaborada por Li, 1999, mostra esquematicamente o
comportamento de degradacdo de diversos tipos de PLGA. O triangulo
apresentado é dividido em dois tipos de zonas: as zonas C sdo compostas
de polimeros intrinsecamente semicristalinos, enquanto as zonas A
intrinsecamente amorfos. Para polimeros nas zonas C, preparados no
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estado amorfo atraves da témpera, a degradacdo seré pela cristalizacéo de
subprodutos de degradacdo. Caso a preparacdo em estado semicristalino
for feita por recozimento, a degradacdo serd caracterizada pela
degradacdo preferencial de dominios amorfos. Nos polimeros amorfos,
trés subzonas podem ser distinguidas: Al, A2 e A3. Para polimeros Al,
a degradacao levara a estruturas ocas que permanecem amorfas devido a
alta irregularidade das estruturas da cadeia polimérica. Para os polimeros
A2, adegradacdo também leva a estruturas ocas, porém essas cristalizardo
parcialmente e dependem da estrutura cristalina inicial. Para os polimeros
A3 ndo se obtém estruturas ocas, tanto a superficie como o interior irdo
cristalizar. Vale ressaltar que a degradacdo de dispositivos pequenos de
polimeros amorfos ndo produzira estruturas ocas, mas serdo observadas
alteragdes morfoldgicas semelhantes as que ocorrem em dispositivos
maiores (LI, 1999).

Figura 7 - Apresentacdo esquematica dos comportamentos de degradacdo de
varios polimeros de PLGA com degradacéo hidrolitica.

PGA

PLA7sGAZE

i {o-La}
PLAg7 5 PLAg2 s
PLAsg PLA7S PlLAsg
Fonte: LI, 1999.

A massa molecular e o grau de cristalinidade também podem
influenciar nas propriedades mecénicas, na capacidade de hidrélise e na
velocidade de degradacdo do polimero (CAMPOS, 2013). Outros fatores
gue modificam a taxa de degradacdo do PLGA sdo a composi¢do, massa
molecular, cristalinidade, pH do meio, presenca de aditivos como sais,

(L-La) ‘ I
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surfactantes e agentes plastificantes e tamanho, forma e porosidade dos
dispositivos (CAMPQS, 2013; JAIN, 2000; SHIRAZI et al., 2014). Um
resumo de todos os fatores que afetam a degradacdo desses polimeros
pode ser visto na Tabela 2.

Tabela 2 - Fatores que afetam o comportamento da degradacdo hidrolitica de
poliésteres biodegradaveis.

Fatores que afetam a degradagao hidrolitica de poliésteres biodegradaveis
- Permeabilidade em agua e solubilidade (hidrofilicidade/hidrofobicidade)
- Composicéo quimica
- Mecanismos de hidrélise (ndo-catalitica, auto catalitica, enzimatica)
- Aditivos (&cido, base, monémeros, solventes, drogas)
- Morfologia (cristalinidade, amorfo)
- DimensGes do dispositivo (tamanho, formato, razdo superficie e volume)
- Porosidade
- Temperatura de transicéo vitrea (vitreo, borrachoso)
- Massa molecular e distribuicdo do peso molecular
- Fatores fisico-quimicos (troca idnica, forca iénica, pH)
- Esterilizacdo
- Local de implantacéo
Fonte: adaptado de ANDERSON e SHIVE, 1997.

A temperatura de transicdo vitrea (Tg) € outra propriedade que
favorece sua aplicagdo em seres humanos. Devido a Tq do PLGA ser em
torno de 40 — 55 °C, acima da temperatura corporal de 37 °C, este se
mantém de forma vitrea no corpo, mantendo a estrutura relativamente
rigida de suas cadeias. Assim, essa propriedade confere significativa
resisténcia mecénica ao material, permitindo seu uso em sistemas de
liberacdo de farmacos e como scaffolds (CAMPOS, 2013; JAIN, 2000;
BARBANTI, ZAVAGLIA e DUEK, 2005).

Para a fabricacdo do PLGA com as caracteristicas desejadas acima,
é necessario ter um bom controle do processo de fabricacdo. Duas
maneiras sdo descritas para converter acido latico e acido glicélico no
copolimero PLGA, sendo uma indireta pela abertura dos dimeros ciclicos
do &cido latico (lactideo) e do &cido glicolico (glicolideo), conhecida
como polimerizacéo por abertura do anel (ring opening polymerization,
ROP. A outra reacéo é direta pela reacdo de policondensacdo direta (PC)
dos acidos latico e glicolico. Apesar de a policondensacao direta ser a rota
mais simples, esta sintese gera polimeros com baixo peso molecular,
enquanto a ROP produz polimeros com alto peso molecular e,
consequentemente, melhores propriedades mecénicas. Entretanto, o baixo
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peso molar € uma caracteristica boa quando aplicado na liberacdo
controlada de farmacos (ERBETTA et al.,, 2012; AVGOUSTAKIS,
2008).

Propriedades como a resisténcia mecanica, 0 comportamento de
turgescéncia, a capacidade de se submeter a hidrélise e subsequentemente
a taxa de biodegradacédo do polimero sédo diretamente influenciados pelo
grau de cristalinidade do PLGA, que é dependente do tipo e proporcao
molar dos componentes monoméricos individuais da cadeia de
copolimero (MAKADIA e SIEGEL, 2011).

A solubilidade do PLGA é afetada pela proporcéo acido glicolico
presente no copolimero. PLGA, que contendo menos que 50% de éacido
glicélico é sollivel em solventes organicos mais comuns, tais como 0s
hidrocarbonetos halogenados (cloroférmio e diclorometano), acetato de
etilo, acetona, dioxano e tetra-hidrofurano, enquanto o PLGA com mais
de 50% de GA ¢é insollvel nesses solventes e usado na caracterizacdo e
tratamento de PLGA com alto teor de glicolil (AVGOUSTAKIS, 2008).

As propriedades mecanicas (resisténcia, tenacidade e elasticidade)
do PLGA dependem da razdo de lactideo e glicolideo, massa molecular e
processamento. Polimeros cristalinos, tais como poli(L-lactideo) e
poli(acido glicélico), exibem uma significativa maior resisténcia
mecanica se comparado com o polimero amorfo poli(D,L-lactideo) e o
amorfo e pouco cristalino PLGA (AVGOUSTAKIS, 2008; VERT et al.,
1981), como pode ser visto na Tabela 3.

O PLGA, assim como os polimeros gerados pelos monémeros de
acido latico e acido glicolico, apresenta uma grande variedade de
aplicacdes na area biomédica, podendo ser utilizado na fabricagdo de
dispositivos para a fixacdo éssea, implantes ortopédicos, suturas,
membranas, reconstrucdo de ligamentos e em dispositivos para liberagdo
de farmacos (GENTILE et al., 2014; AVGOUSTAKIS, 2008; MOTTA,
2002). Esta variedade de produtos fabricados a partir do PLGA deve-se
as suas caracteristicas e a sua aprovacdo pela FDA (Food and Drug
Administration - o 6rgdo responsavel pelo controle dos alimentos,
medicamentos, cosméticos, equipamentos médicos), facilitando a
implementacdo de novos materiais contendo o PLGA. Algumas das
aplicacdes do PLGA e seus derivados estdo exemplificadas na Tabela 4.



Tabela 3 - Valores de propriedades térmicas, mecanicas e degradagao de diversos polimeros derivados de PLA e PGA.

Propriedades Térmicas

Propriedades Mecénicas

Degradacéo

Polimero x Transicdo ~ Modulode  Resisténcia x Referéncias
(TFL)JS(‘:’%) Vitrea Elasticidade a Tracdo Elo(rlgoa;gao Tempo (meses)
" (Tg) (°C) (GPa) (MPa) ]
] _ ] ] _ (JIMENEZ, PELTZER e RUSECKAITE, 2015;
PLA 150-162 45-60 0,35-3,5 21-60 2,5-6 VAN DE VELDE ¢ KIEKENS, 2002)
_ ] ] ] ] (VAN DE VELDE e KIEKENS, 2002;
PLLA 170-200 55-65 2,7-4,15 15,5-150 3-10 >24 AVGOUSTAKIS, 2008)
_ ] ] ] ] (VAN DE VELDE e KIEKENS, 2002;
PDLA Amorfo 50-60 1-34,5 27,6-50 2-10 12-18 AVGOUSTAKIS, 2008)
PLDLLA96:4 165 55 3,5 59 7 24 (FARAH, ANDERSON e LANGER, 2016)
PLDLLA 90:10 150 56 1,03-3,41 53,4-80,9 4,6-41,2 20-24 (MURARIU e DUBSOIgi)Z()l& GARLOTTA,
PLDLLA 85:15 Amorfo 56 1,63-1,88 60,7-68,6 56-63,8 20 (MURARIU e DUBOIS, 2016; LI, 1999)
PLDLLA 80:20 Amorfo 56 2,10-2,94 51,7-84,1 5,7-32 12-18 (MURARIU e DUBOIS, 2016)
PLDLLA 70:30 Amorfo 55-60 3,3-4 20,5-34,1 - 12-18 (MURARIU e DUBOIS, 2016; WUISMAN e
SMIT, 2006)
PLDLLA 50:50 Amorfo 50 - - - <3 (FAKIROV, 2015)
(VAN DE VELDE e KIEKENS, 2002;
AVGOUSTAKIS, 2008; JENKIS e
PGA 220-230 35-45 57 60-99,7 1,5-20 6-12 STAMBOULIS, 2012; ARMENTANO et al.,
2010)
. . (AVGOUSTAKIS, 2008; SIN, RAHMAT e
PLGA 10:90 200 40 8,4 89 24 1-2 RAHMAN, 2012)
. - ) ) ) (AVGOUSTAKIS, 2008; MIDDLETON e
PLGA 50:50 Amorfo 40-50 1-4,34 41,4-55,2 2-10 2 TIPTON, 2000)
(AVGOUSTAKIS, 2008; VAN DE VELDE e
PLGA 75:25 Amorfo 50-55 1,38-4,13 41,4-55,2 2,15-10 4-5 KIEKENS, 2002; MIDDLETON e TIPTON,
2000)
. i ) ) ) ) (AVGOUSTAKIS, 2008; VAN DE VELDE e
PLGA 82:18 Amorfo 50-55 1,4-2,8 41-55 3-10 3-6 KIEKENS, 2002)
(AVGOUSTAKIS, 2008; VAN DE VELDE e
PLGA 85:15 Amorfo 50-55 1,4-2,8 41-55 3-10 3-6 KIEKENS, 2002; MIDDLETON e TIPTON,
2000)
PLGA 90:10 Amorfo 50-55 - - - <3 (ARMENTANO et al., 2010)
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Tabela 4 - PLA, PGA, PLGA. PLDLA, PLDDLA em aplicagdes biomédicas.

Area de

Polimero s
aplicacédo

Produtos

Cirurgias
ortopédicas,

Poli(lactideo) (PLA) cirurgias orais e

Takiron: Osteotranst™ MX, Fixsorbt™
MX (screws, nails, pins)

Gunze: Grandfixs®, Neofixs®
(parafusos, pregos, pinos)

Arthrex: Bio-Tenodesiss® (parafuso de
interferéncia), Bio-Corkscrews® (ancora
de sutura)

Conmed Linvatec: SmartScrews®,
SmartNails®, SmartTacks®,
SmartPins®, BioScrews®

maxilofaciais Stryker: Biosteons®, Biozips® (parafuso

de interferéncia, &ncora)

Zimmer: Bio-Stataks® (ancora de

sutura), stent prostatico, ancora de sutura,

plugue de cimento 6sseo

Dermik Laboratories: Sculptras®

(restauracéo facial injetavel)

in: . ™

Poli(glicolideo) (PGA) Suturas ggms%g%cryl(@‘ Bondek®, Dexon™,
Poli(D,L-latico-co- Kensey Nash: EpiGuides®
glicélico) Suturas Sutures USS Sport Medicine: Polysorb®
(PLGA) (suturas)
P(?II'(I?,L-Iatlco-CO- Liberacfo de Instrument Makar: Biologically Quiett™
glicolico)

(PLGA) 85:15 farmacos

(parafuso de interferéncia) Staple 85/15

Poli(D,L-latico-co-
glicélico)
(PLGA) 82:18

Cirurgias orais e
maxicilofaciais

Biomet: ALLthreadt™ LactoSorb®
(parafusos, placas, malha, clipe cirtrgico,
pinos, ancoras)

Poli(D,L-latico-co-
glicélico)
(PLGA) 10:90

Cirurgia geral,
suturas, cirurgia
periodontal

Ethicon: Vicryl suture, Vicryl mesh

Poli(L-latico-co-D,L-latico)
(PLDLLA) 98:2

Cirurgias
ortopédicas

Phusilines® (parafuso de interferéncia),
Sage

Poli(L-latico-co-D-latico)
(PLDLA) 98:2
Poli(L-latico-co-D,L-latico)
(PLDLLA) 50:50
Poli(L-latico-co-D,L-latico)
(PLDLLA) 70:30

Cirurgias orais e
maxicilofaciais

ConMed: Bio-Mini Revos®

Sulzer: Sysorb® (parafusos) (50/50)

Geistlich: ResorPin® 70/30

FONTE: adaptado de SIN, RAHMAT e RAHMAN, 2012.
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2.3 Fosfatos de Calcio (Ca/P)

Os fosfatos de célcio sdo compostos constituidos de ions de célcio
(Ca?*) juntamente com os anions de ortofosfatos (PO,%), metafosfatos
(POsY) ou pirofosfatos (P20;*) e ocasionalmente hidrogénio ou fons de
hidroxido. Quando ions de hidrogénio sdo substituidos pelo célcio temos
os prefixos mono-, di-, tri- e tetra-, indicando a quantidade de ions
trocados. Eles sdo classificados como materiais ceramicos e no meio
ambiente sdo encontradas variacdes de fosfatos de calcio na composicao
de organismos biol6gicos e depdsitos minerais (DOROZHKIN, 2016).

Na natureza, os fosfatos de calcio sdo os principais constituintes
inorganicos em sistemas bioldgicos, como o0ssos, dentes e algumas
espécies de conchas, e calcificacdes patolégicas, como calculos e pedras
urinarias (DOROZHKIN, 2016). Nesses sistemas biolégicos, os ions
HPOs* e PO4* formam o grupo de fosfatos de célcio chamados de
ortofosfatos de céalcio, sendo estes o0s principais compostos
biologicamente formados de todos os tecidos calcificados de mamiferos
(RAMALHO, 2006; LOWENSTAM e WEINER, 1989). Os materiais
formados geologicamente de ortofosfatos de célcio sdo a principal
matéria-prima para a producdo de fertilizantes agricolas, produtos
guimicos e detergentes contendo fésforo (MCCONNELL, 1973).

O arranjo atdmico dos ortofosfatos de calcio, em geral, é
construido em torno de uma rede de grupos ortofosfato (PO.), que
estabilizam toda a estrutura. Devido a isso, a maioria dos ortofosfatos de
calcio é pouco soltvel em agua, porém, todos eles sdo naturalmente
sollveis em acidos e insolGveis em solucdes alcalinas (Tabela 5). Além
disso, todos os ortofosfatos de calcio quimicamente puros sdo cristais
transparentes incolores de dureza moderada, mas, como pds, sdo de cor
branca (DOROZHKIN, 20186).

Ha uma grande variedade de compostos de fosfatos de célcio e
estes geralmente séo classificados segundo a razdo molar Ca/P, como é
mostrado na Tabela 5, sendo os pardmetros preponderantes no
comportamento dos fosfatos de calcio a razdo ibnica entre Ca/P,
basicidade/acidez e a solubilidade. No caso dos ortofosfatos de célcio,
todos o0s pardmetros citados anteriormente estdo fortemente
correlacionadas com o pH da solugdo e demonstram que quanto menor a
razdo molar Ca/P, mais acido e sollvel em agua é o ortofosfato de calcio
(DOROZHKIN, 2016).


http://es.wikipedia.org/wiki/Metafosfato#cite_note-1

52

Tabela 5 - Ortofosfatos de calcio existentes e suas principais propriedades.

Razéo Densidade Solubilidade  Solubilidade Estabilidade do pH
Composto Férmula Quimica Molar (glem?) a25°C a25°C (g/L)  emsolugdo aquosa a

(CalP) 4 (-logKa) 25°C
Fosfato de monocélcio
monohidratado (MCPM) Ca(HzPO4)>. H,0 05 2,23 114 ~18 0,0-2,0
Fosfato de monocélcio anidro . ] o
(MCPA ou MCP) Ca(HzPOs), 0,5 2,58 1,14 17 Estavel acima de 100°C
Fosfato dicélcico dihidratado
(DCPD), brushita CaHPO4.2H,0 1,0 2,32 6,59 0,088 2,0-6,0
Fosfato dicalcico anidro . . o
(DCPA ou DCP), monetita CaHPO, 1,0 2,89 6,90 0,048 Estavel acima de 100°C
Fosfato octacélcio (OCP) Cag(HPO.)2(PO4).. 5H,0 1,33 2,61 96,6 ~0,0081 5,5-7,0
a-fosfato tricalcico (a-TCP) a-Cas(POy), 15 2,86 25,5 ~0,0025 Né&o precipitado em
B-fosfato tricalcico (B-TCP) B-Caz(PO4), 1,5 3,08 28,9 ~0,0005 solugéo aquosa
Fosfato de calcio amorfo CaxH,(PO4),.nH20 12292 ) Né&o pode ser medido ~5,0-12
(ACP - Apatita) n =3-4.5; 15-20 % H20 - precisamente Sempre metaestavel
Hidroxiapatita deficiente de Caox(HPO4), (PO4)sx(OH)x ) ) - N )
célcio (CDHA ou Ca-def HA)® 0<x<1) 1,51-1.67 8 0,0094 6,595
Hidroxiapatita (HA, HAp, ou Caso(POL)s(OH), 1,67 3,16 1168 ~0,0003 9,5-12
OHAp)
Fluorapatita (FA ou FAp) Cayo(PO4)s(F2) 1,67 3,20 120,0 ~0,0002 7-12
Oxiapatita (OA, OAp, ou - - -
OXA), voelckerita Cann(POu)s 167 3.2 69 0,087 Néo precipitado em
Fosfato tetracalcico (TTCP ou Cau(PO:)O 20 3,05 38-44 ~0,0007 solucéo aquosa

TetCP), hilgenstockita

3Qcasionalmente, ¢ chamado de “precipitado HA (PHA); ° Existéncia de OA continua a ser questionavel; A extensio comparativa da dissolugio em tamp&o
4cido é: ACP o-TCP B-TCP > CDHA HA > FA. Fonte: adaptado de DOROZHKIN, 2012.
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A estabilidade das fases de fosfatos é afetada por ndo apenas
pequenas mudancgas na composi¢do, mas, também, pelas variagdes no pH
e as condic¢des de reacdo, tais como o solvente, a temperatura, a pressao,
a natureza dos precursores e 0s agentes complexantes utilizados para
controlar a cinética da reacdo (KUMTA et al., 2005).

As ceramicas de fosfato de célcio podem ser produzidas por meio
de diferentes processos como a mistura convencional de pés comerciais,
sintese de poOs ceramicos por meio de reacdes no estado solido e sintese
via Umida. Varios fosfatos de célcio que possuem razdo molar Ca/P
variando de 0,5 a 2,0 podem ser sintetizados por precipitacdo a partir de
solugdes contendo ions célcio e fosfato, sob condi¢des alcalinas ou acidas
(KA, 2012).

Os fosfatos de célcio sdo atualmente um dos principais compostos
aplicados e pesquisados no desenvolvimento de biomateriais para
regeneracao e reposicao de tecido dsseo, devido & semelhanca entre estes
e a fase mineral que compbe 0s 0ssos, dentes e tecidos calcificados.
Entretanto, apenas uma variedade limitada de fosfatos de célcio pode ser
usada em aplica¢fes biomédicas. Os compostos com uma razdo molar
Ca/P menor do que um sdo acidos e extremamente sollveis, enquanto, 0s
outros fosfatos de calcio, como o fosfato tetracalcico (TTCP), sdo muito
basicos frente as necessidades do corpo humano, sendo estes usados
apenas combinados com outros fosfatos de calcio ou outras substancias
guimicas, em aplicacGes em seres vivos (MOHAN et al., 2016). Dentre
os diferentes compostos de fosfato de calcio, destacam-se a hidroxiapatita
(HA), tricélcio fosfato (TCP) e suas combinag6es bifasicas (BCP) no uso
em biomateriais, devido as suas composi¢des quimicas semelhantes a
parte mineral do tecido 6sseo (CHEVALIER e GREMILLARD, 2009).
Estes materiais sdo importantes materiais ceramicos utilizados na
substituicdo de tecidos duros (DOROZHKIN, 2016).

Os fosfatos de céalcio quando aplicados na regeneracdo 6ssea
induzem uma resposta biologica semelhante a gerada durante a
remodelacdo dssea natural, como mostrado na Figura 8. A remodelacéo
0ssea ou regeneragdo consiste na reabsor¢do dos componentes minerais
do osso velho juntamente com a formagdo do novo 0sso. Durante a
reabsor¢do, os produtos de degradacdo das bioceramica de fosfato de
célcio (ions de célcio e fosfato) sdo naturalmente metabolizados e néo
induzem niveis de calcio ou fosfato anormais na urina, soro ou 6rgaos
(figado, pele, cérebro, coracdo, rim, pulméio e intestino) (BARRERE,
VAN BLITTERSWIJK e DE GROOT, 2006). A degradacéo dos fosfatos
de calcio no organismo depende de fatores como pH, composicdo e
cristalinidade do biomaterial, ocorrendo por meio de dissolucdo quimica,
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por acdo dos osteoclastos ou por fragmentacdo de suas particulas,
acompanhada de neoformacao 6ssea no interior dos poros (ALMEIDA et
al., 2014). Dependendo do tamanho do cristal, defeito de rede e a
reabsor¢do celular ativa, todo o Ca/P pode ser reabsorvivel, 0 que sera
diferenciado é a cinética de acordo com o tempo. Um cristal HA de
tamanho pequeno com defeito de rede é mais reabsorvivel do que o TCP
grande e altamente cristalino, por exemplo (DALCUSI, BOULER e
LEGEROS, 1997).

Figura 8 - Diagrama esquematico representando os fendbmenos que ocorrem na
superficie da HA apds o implante: (1) inicio do procedimento de implante, onde
comega a solubilizagdo na superficie da HA, (2) continuidade da solubilizagdo na
superficie da HA, (3) é alcangcado o equilibrio entre solucdes fisioldgicas e a
superficie modificada de HA (mudancas na composicao na superficie da HA ndo
significa que uma nova fase de DCPA ou DCPD se formou na superficie), (4)
adsorcao de proteinas e/ou outros compostos bioorganicos; (5) adeséo celular (6)
proliferagdo celular; (7) inicio da formag&o do novo 0sso (8) novo osso formado.
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Fonte: adaptado de DOROZHKIN, 2015.

As principais propriedades dos fosfatos de calcio sdo sua
excelente biocompatibilidade, bioatividade, auséncia de toxicidade, taxas
de degradacdo variaveis e osteocondutividade. Entretanto, os fosfatos de
calcio sdo quebradicos, exibem pobre resisténcia a fadiga e uma lenta
reabsor¢do (exceto o B-TCP, que possui uma degradacdo mais rapida)
(AMBARD e MUENINGHOFF, 2006; SAKKA, BOUAZIZ e AYED,
2013). Algumas propriedades mecanicas dos fosfatos de calcio podem ser
vistas na Tabela 6.

Os fosfatos de calcio podem ser aplicados em implantes
dentarios, dispositivos percutaneos e uso no tratamento periodontal,
tratamento de defeitos 6sseos, tratamento de fratura, substituicdo total da
articulacdo (aumento Gsseo), ortopedia, reconstrucdo cranio-maxilo-
facial, otorrinolaringologia e cirurgia da coluna vertebral (DOROZKHIN,
2010). Além disso, ha diversas pesquisas para emprego destes materiais
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em sistemas de liberacdo de medicamentos, como portadores eficazes de
fatores de crescimento, peptideos bioativos e/ou varios tipos de células
para fins de engenharia de tecidos e no transporte de DNA de plasmideos
para entrega de genes ndo virais (KUMTA et al., 2005; DOROZKHIN,
2010).

Tabela 6 - Composi¢do e parametros estruturais de fases inorgénicas dos tecidos

calcificados humanos adultos. Devido & consideravel variagdo encontrada em
amostras bioldgicas, sdo dados valores tipicos nestes casos.

Esmalte Dentina Clomento Osso HA B-TCP
SSE0
Calcio
(Mmassa%) 36,5 35,1 35 34,8 39,6 35,5
Fosfatos
(massa%) 17,7 16,9 16 15,2 18,5 16,6
Razédo molar
(pa/P) 1,63 1,61 1,65 1,71 1,67 15
Indice de 70-75 33-37 ~30 3337 100 -
cristalinidade
Tamanhos de 100pmx5 50x25 200-
cristais tipicos (nm) 0x50 35x25x4 ) x4 600 )
Produtos de
e -TCP+  B-TCP+ B-TCP+ HA+

formacéo p HA B-TCP
(800 °C) HA HA HA Ca0
Médulo Eléstico 238+ 15,0+ 10-
(GPa) 8 37 36 730 oo 90-100
Resisténcia a flexao 76 245268 - 50-150 15-45  30-50
(MPa)
Resisténcia a 40-
traco (MPa) 10 21-53 - 78-150 100 25-80
Resisténcia a 131- 500-
compresséo (MPa) 291 384 ) 224 1000 154

Fonte: adaptado de DALCUSI, BOULER e LEGEROS, 1997; LASSRI et al.,
2016; SAKKA, BOUAZIZ e AYED, 2013; KOKUBO, KIM e KAWASHITA,
2003; SUCHANEK e YOSHIMURA, 1998; SHEIKH et al., 2015.

2.3.1 B-Tricalcio Fosfato (B-TCP)

O B-tricalcio fosfato (B-Cas(POa)2; nomeado pela IUPAC como
difosfato tricdlcico B; e também chamado de B-ortofosfato de célcio
tribasico ou tricalcio bis (ortofosfato) beta) é um dos polimorfos do
tricalcio fosfato (TCP) com razdo Ca/P de 1,5 (DOROZHKIN, 2016).

O tricalcio fosfato (TCP) apresenta quatro polimorfos: a; B; v; €
super a. O polimorfo y € uma fase de alta pressao e a fase super a é apenas
observada em temperatura maiores que aproximadamente 1500 °C.
Devido a isso, 0s polimorfos mais frequentemente observados so as fase
a e B-TCP, os quais, segundo estudos de difracdo de raio-x, o polimorfo
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B em temperaturas entre 1120-1290 °C transforma-se em o-TCP
(HENCH e BEST, 2013; DOROZHKIN, 2016). As principais diferencas
entre as fases a e P estdo na estrutura cristalina das fases e no
comportamento de dissolugéo.

Com relacdo a estrutura, o a-TCP cristaliza-se na estrutura
monoclinica e ocupa o grupo espacial P21/a com parametros de rede de
a=12,89 A, b=27,28 A e c=15,22 A, enquanto o B-TCP assume a estrutura
trigonal ocupando o grupo espacial R3c com parametros de rede de a =
1044 A e ¢ = 3740 A (MATHEW et al, 1977; DICKENS,
SCHROEDER e BROWN, 1974; YASHIMA et al, 2003;
MATSUNAGA et al., 2015). Essas diferencas podem ser vistas na Figura
9. Além disso, a temperatura ambiente o B-TCP é mais estavel e, por
consequéncia, menos solivel em agua que o o-TCP, que possui
capacidade de ser hidrolisado junto com outros fosfatos de célcio
(DIMOVA et al., 2016).

Figura 9 - Estruturas cristalinas do (a) a-TCP e (b) B-TCP. Grupos de

PO,* estdo representados por tetraedros para maior clareza.
(a) o-TCP (b) p-TCP

Aﬁ % y;q
L:Z?%%'ﬂ ¢ fs

Qca oP e0

Fonte: MATSUNAGA et al., 2015.
O B-TCP pode ser preparado por meio da decomposicdo térmica
da hidroxiapatita deficiente em célcio, em temperaturas acima de 800 °C,
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e pela calcinagdo. O B-TCP puro ndo € normalmente encontrado no tecido
calcificado em corpos humanos ou animais, mas uma forma substituida
por magnésio, o pB-tricalcio magnésio fosfato (B-TCMP), também
denominado de “whitlockita”, pode ser encontrada no célculo renal ou
nas cartilagens artriticas devido a sua menor solubilidade (MOHAN et
al., 2016; DOROZHKIN, 2009).

Ambas as fases a e P dos tricdlcio fosfatos possuem uma
solubilidade superior em comparacdo com a hidroxiapatita, e sao
reabsorvidos mais rapidamente apds o implante no ambiente biolégico,
sendo usados como materiais biodegradaveis. O B-tricalcio fosfato é um
dos principais materiais usados como enxertos aloplasticos aplicados em
implantodontia devido ao fato de ser osteocondutor, absorvivel e ndo
osteoinditivo (MOHAN et al., 2016; SANTOS et al., 2013). O B-TCP
como substituto 6sseo se mostra adequado por ser biodegradavel e na
permuta com o tecido dsseo recém mineralizado ndo ha proliferacédo de
tecido fibroso, facilitando a fixag&o, proliferagdo, migracdo e expressao
fenotipica das células 6sseas no crescimento 0sseo na superficie do
enxerto (DIMOVA et al., 2016; BRKOVIC et al., 2008; IVANOQV et al.,
2013).

Entretanto, apesar das propriedades positivas mencionadas acima,
ha desvantagens no uso do B-TCP em sistemas bioldgicos. O B-TCP é
fragil sob tracdo e cisalhamento, mas resistente quando submetido a
cargas compressivas. O fosfato tricalcico beta sofre reabsorcdo via
dissolucéo e fragmentagdo ao longo de um periodo de 6 a 18 meses, que
difere do tempo de remodelamento do 0sso, levando sempre a um menor
volume 6sseo produzido do que o volume de B-TCP reabsorvido, o que
pode ocasionar problemas. O fosfato tricalcico beta pode ser encontrado
na forma porosa ou s6lida como granulos ou blocos. O B-TCP
estruturalmente poroso possui resisténcia a compressdo e resisténcia a
tragdo similar ao 0sso esponjoso (DIMOVA et al., 2016).

O B-TCP por ser aplicado na area médica na formulacdo de
ortofosfatos de calcio e enxertos 6sseos (DOROZHKIN, 2016). Além
disso, 0 B-TCP devido a sua rapida absorgao e baixa resisténcia mecanica,
tem a sua utilizagdo mais voltada para o preenchimento de defeitos em
regides sem carregamento, onde ocorre a regeneracdo do tecido 6sseo e
total reabsorcdo do implante. Implantes de tricélcio fosfato podem ser
aplicados restritamente em algumas regides do corpo, onde ndo ocorre um
carregamento mecanico elevado, como nos 0ssos internos das orelhas, no
preenchimento de pequenos defeitos orais e ortopédicos e, no
revestimento de implantes dentarios e prdteses metalicas
(BERNARDINO, 2016; DOROZKHIN, 2010). O B-TCP utilizado em



58

conjunto com outros materiais, na forma de compgsitos, tem apresentado
bons resultados sendo aplicado em scaffolds, cimentos e enchimentos
0sseos, pastas injetaveis e membranas para regeneracdo guiada do 0sso,
em conjunto com HA, PLGA, PLDLLA, entre outros materiais (SHEIKH
et al., 2015; XIE et al., 2015; LAM et al., 2009).

2.3.2 Hidroxiapatita (HA)

A hidroxiapatita (HA) é um tipo de cerdmica a base de fosfato de
célcio, pertencente a familia de minerais denominadas apatitas, cuja
composicdo genérica é A1(BO4)sX2, sendo fluorapatita, cloroapatita e
hidroxiapatita, os principais exemplos desta familia (KALITA et al.,
2004).

A HA ¢é um fosfato de célcio com formula quimica
Ca10(PO4)s(OH)2 que contém aproximadamente 40% de célcio e 18,5%
de fosforo (em % em massa), possuindo uma razao estequiométrica de
1,67 de Ca/P em sua composicdo, fator este determinante para avaliar 0s
processos de obtencdo da HA (MOHAN et al., 2016). A hidroxiapatita
guimicamente pura cristaliza-se no grupo espacial monoclinico P2i/b.
Entretanto, em temperaturas acima de ~250 °C, ha uma transicéo de fase
monoclinica para hexagonal em sua estrutura (grupo espacial P63/m)
(DOROZHKIN, 2016; ELLIOT, 1994; DOROZHKIN, 2011). Além
disso, estrutura hexagonal pode ser estabilizada a temperatura ambiente
devido a presenca de impurezas ou substituicbes parciais da
hidroxiapatita por ions cloreto ou fluoreto (CORNO et al., 2006). Estas
estruturas podem ser vistas na Figura 10.

A principal diferenca entre a HA com estrutura monoclinica e a
hexagonal estd na orientacdo dos grupos hidroxila (OH). Na HA
monoclinica, todos os OH de uma dada coluna apontam na mesma
direcdo, invertendo a direcdo na coluna seguinte, enquanto na HA
hexagonal os grupos OH adjacentes apontam em dire¢des opostas (LIN e
CHANG, 2015).

Aproximadamente 60% do osso humano é formado por
hidroxiapatita em sua forma ndo estequiométrica, carbonatada e nédo pura
(a composicéo pura ndo aparece em sistemas bioldgicos) (DOROZHKIN,
2016; VALLET-REGI, 2001). Geralmente, as apatitas bioldgicas
apresentam composicdo deficiente em Ca (Ca/P<1,67), compostas por
pequenos cristais com tamanhos aproximados de 50x25 nm e espessura
de 4 nm, em consequéncia disso, a HA natural apresenta baixa
cristalinidade e solubilidade relativamente alta. Na estrutura éssea, a HA
se apresenta na forma de nanocristais, tornando 0 0sso mais duro e rigido,



59

enquanto as fibras de coldgeno garantem elasticidade e maior resisténcia
a fratura, conjuntamente com uma taxa adequada de reabsorcdo e
regeneracdo 6ssea (DIMOVA et al., 2016; DOROZHKIN, 2009). A
estrutura da hidroxiapatita em relagdo a organizacdo hierarquica da
estrutura do 0sso pode ser vista na Figura 11.

Figura 10 - Estruturas cristalinas da hidroxiapatita: de baixa temperatura a
estrutura monoclinica P2:/b (a) e (b) e a estrutura hexagonal P6s/m de alta
temperatura (c) e (d).
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Figura 11 - Organizacdo hierarquica da estrutura do 0sso.
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A hidroxiapatita, em seu tamanho nanocristalino, tem maior
atuacdo frente aos sistemas biol6gicos, apresentando uma maior
capacidade de adsorver as proteinas necessarias para a atividade vital das
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células e na discriminacdo das células em funcdo de suas atuacdes na
formac&o dos tecidos ésseos e fibrosos (DIMOVA et al., 2016). Alguns
estudos pré-clinicos mostraram que a HA nanoestrutura sintetizada
abaixo de 60 °C possui maior habilidade de estimular a osteogénese na
reparacdo do 0sso ao ser comparada com a HA policristalina de obtida em
temperaturas mais elevadas (DIMOVA et al.,, 2016; DOROZHKIN,
2009).

Vérias técnicas podem ser utilizadas para a preparagdo da HA,
sendo estas divididas em reacdes de estado sélido e métodos midos, que
incluem solugdo-precipitacéo, sintese hidrotérmica e hidrolise de outros
ortofosfatos de célcio, formando obrigatoriamente a razdo Ca/P de 1,67
(DOROZHKIN, 2016).

A semelhanca na composicao e a possibilidade formagao de uma
ligagdo quimica com o tecido hospedeiro, oferece @ HA uma vantagem
maior em aplicac@es clinicas em comparacdo com a maioria dos outros
substitutos dsseos, como aloenxertos ou implantes metalicos. As
principais vantagens da HA sintético sdo a sua biocompatibilidade,
biodegradabilidade lenta in situ e suas boas habilidades osteoindutivas e
osteocondutoras (ZHOU e LEE, 2011). Entretanto, grande desvantagem
da hidroxiapatita refere-se ao seu carater fragil, a resisténcia a tracéo
reduzidas e a possibilidade de infeccdo apds implante. Além disso,
defeitos dsseo grande podem ser dificeis de reparar com a HA sintética
devido a reduzida osseointegracdo em relacdo a biolégica e a
possibilidade de transformagdo estrutural da mesma em contato com
liquido corpéreo (MOHAN et al., 2016; SHAH, JUNG e SKIRBOLL,
2014).

A composicdo quimica, cristalinidade, tamanho e morfologia dos
cristais de HA e seus agregados desempenham um papel critico na
determinacdo de suas propriedades e possiveis aplicacdes (LIN e
CHANG, 2015). No entanto, a geometria, a porosidade e as substitui¢des
de rede sdo caracteristicas importantes que afetam a capacidade do
material de curar defeitos dsseos (MOHAN et al., 2016).

A hidroxiapatita possui inimeras aplicagdes como biomaterial,
sendo empregada no preenchimento 0sseo, suportes para engenharia de
tecido 6sseo (scaffolds), revestimentos bioativos, reparo de tecidos moles,
sistemas de carga/liberacdo de proteinas e cromatografia em coluna para
fracionamento rapido de biomoléculas. Além disso, a HA é uma potencial
candidata no uso para o direcionamento de células, rotulagem de
fluorescéncia, materiais de imagem e diagnoéstico e como composto
modelo para imitar o processo de biomineralizacdo (LIN e CHANG,
2015).
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2.3.3 Substituicdo I6nica em fosfatos de célcio

A composicdo dos tecidos dsseos e dentarios € comumente
formada da apatita bioldgica, que, como ja mencionado, é formada por
hidroxiapatita ndo estequiométrica, ndo pura, deficiente em Ca e com
substituicdo de diversos ions em suas estruturas. Dentro da estrutura dos
Ca/P, todos os ions de célcio, fosfato e hidroxido da estrutura cristalina
dos fosfatos de célcio, podem ser substituidos por diferentes cétions e
anions. Devido a alta flexibilidade de suas estruturas, os Ca/P podem
hospedar céations monovalentes, divalentes e trivalentes, anions
monovalentes ou polianions. Entre os principais ions estdo COz?, HPO4*
, Si04%, Mg?*, K*, Na*, Zn?*, Mn?*, F e CI- (LASKUS e KOLMAS, 2017;
XIA, 2013; TAMPIERI et al., 2016)

A substituicdo ibnica (também chamada de dopagem) tem sido
proposta como um método para melhorar ndo apenas as caracteristicas
biomiméticas da apatita, mas também o desempenho biolégico de
materiais a base de apatita. O intuito da substituicdo ibnica é mimetizar a
composicdo quimica da parte mineral 6ssea, permitindo a troca de ions na
estrutura dos Ca/P com o meio fisiologico, assim, projetado,
desenvolvendo e caracterizando novos e melhores fosfatos para
determinadas aplicacdes especificas (BOANINI, GAZZANO e BIGI,
2010; DOROZHKIN, 2016).

As substitui¢fes idnicas de carater catidnico ocorrem normalmente
nos sitios ocupados pelo Ca?*, podendo ocorrer pelas trocas de ions
divalentes (por exemplo, Sr?*, Ba?*, Mg?*, Zn?*, etc.) e monovalentes (por
exemplo, Na*, K*, entre outros). No caso das substituicdes anidnicas,
estas acontecem nas posi¢des dos fosfatos ou hidroxila, como por
exemplo a troca de fons de F e Cl no lugar do OH, CO3z? pode trocar de
posicdo com PO4*> e OH-, e fésforo (P) pode ser também substituido por
carbono, arsénio, vanadio, enxofre, etc., e 0 grupo OH- por vacancias a
esquerda (CACCIOTTI, 2016; VALLET-REGI e ARCOS, 2008).

Essas substituicdes podem alterar a cristalinidade, os parametros
de rede, as dimensdes e morfologia dos cristais, a textura de superficie, a
estabilidade térmica, solubilidade, resposta osteoclastica e osteoblastica
in vitro e, a degradacéo e regeneracéo 6ssea in vivo dos fosfatos de calcio
(KA, 2012; CACCIOTTI, 2016). Em particular, na hidroxiapatita, a
incorporacdo de ions influencia na taxa dissolucdo da HA, provocando
um aumento consideravel na proliferacdo de células semelhantes aos
osteoblastos humanos, consequentemente, favorecendo a osteointegracéo
(CACCIOTTI, 20186).
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2.3.3.1 Substitui¢do idnica com estroncio (Sr-Ca/P)

O estroncio (Sr) é um microelemento presente na fase mineral do
0ss0, principalmente nas regides onde ocorre alta taxa de renovacéo
metabdlica, desempenhando um papel relevante na mineralizagcdo do
tecido dsseo e da cérie dentéria, trabalhando na inducdo da formacédo de
tecido 6sseo e a inibicdo de sua reabsorcdo, mesmo em pequenas
guantidades (DAHL et al., 2001; NADDARI et al., 2003). Além disso, 0
Sr é considerado uma das substancias mais eficazes para o alivio de dores
e tratamentos de cancer do tecido 6sseo e osteoporose (DAHL et al.,
2001). As interacdes do Sr e outros ions no remodelamento do 0sso, estdo
ilustradas na Figura 12.

Estudos realizados comprovam a eficicia da insercdo de doses
baixas de estréncio no tratamento da osteoporose, ocasionando redugédo
da incidéncia de fraturas nos pacientes com osteoporose. Isto ocorre, pois,
0 ranelato de estr6ncio, administrado nestes pacientes, diminui a
reabsor¢do Ossea através da inibicdo da atividade de reabsorcdo de
osteoclastos e diferenciacdo osteoclastica e, juntamente, promove a
formag&o do 0sso, aumentando a replicacdo de células pré-osteoblésticas
e diferenciacdo osteobléstica (BOANINI, GAZZANO e BIGI, 2010).
Estes fatores citados contribuem também para melhora nas propriedades
mecéanicas (LANDI et al., 2008; GOPI et al., 2014; RABELO NETO, et
al., 2015).

A presenca do ion Sr dentro da rede da HA ocasiona melhora na
biocompatibilidade e bioatividade, promovendo o processo de
osteointegra¢do, uma consequéncia também do aumento de solubilidade
causada pelo mesmo e da desestabilizacdo na estrutura cristalina, devido
ao maior tamanho do ion. A introducdo do Sr na hidroxiapatita aumenta
a solubilidade devido a substituicdo do estrdncio nos sitios de Ca(ll),
liberando este no fluido sintético (BOANINI, GAZZANO e BIGI, 2010;
BIGI et al., 2007; VERBERCKMOES et al., 2004), além de diminuir a
cristalinidade e afetar as dimensdes do reticulado cristalino (CURRAN et
al., 2011).

A modificacdo causada pela insercéo de estroncio na estrutura dos
fosfatos de célcio depende da dose ou concentracdo utilizada, como
exemplo tem-se que o uso de doses baixas (<4 mmol Sr/kg/dia) ocasiona
0 aumento da formacao éssea e a reducdo da reabsorcao dssea, que resulta
no crescimento de massa 0ssea. Outro exemplo estd no estudo de
citotoxicidade que verificou que amostras de hidroxiapatita dopadas com
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estroncio (SrHA) em concentragdes de 1% e 5% molar de Sr*?
expressaram baixa citotoxicidade (DOURADO, 2006).

Figura 12 - Atuagdo de ions bioinorganicos em alvos especificos, relevantes no
papel como agentes terapéuticos revelados por pesquisas atuais.
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Fonte: WANG e YEUNG, 2017.

Em relacdo ao desempenho mecénico, foi provado que a
incorporacéo de Sr influencia 0 mesmo: os materiais porosos contendo
hidroxiapatita com dopagem de (Sr-HA - teor de Sr de 1,15% mol)
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apresentaram resisténcia a compressdo del,40 a 4,52 MPa, valor situado
dentro da faixa correspondente ao 0sso natural (LANDI et al., 2007) e,
um ligeiro aumento na dureza Vickers para Sr-HA contendo 8% mol de
Sr, subindo o valor de 5,2 para 5,5 GPa, em relagdo a HA pura (KIM et
al., 2004).

2.3.3.2 Substituicdo ibnica com magnésio (Mg-Ca/P)

O magnésio (Mg) é um ion tipicamente presente no esmalte
natural, dentina e 0sso, em teores em massa de 0,44%, 1,23% e 0,73%,
respectivamente, e apresentando 2% em massa no tecido 6sseo durante as
fases iniciais da osteogénese, tendendo a desaparecer no tecido maduro
(LEGEROS, 1991; BIGI et al., 1992) . O Mg é um elemento associado
aos primeiros estagios da formagdo dssea, ao aumento do metabolismo
esquelético e crescimento 6sseo. Assim como o carbonato, as quantidades
de magnésio no 0sso diminuem com o aumento da calcificacdo e com o
envelhecimento do osso (BIGI et al., 1992).

A substituicdo controlada de ions de calcio por magnésio na
hidroxiapatita sintética (Mg-HA) ocasiona 0 aumento da cinética da
nucleacdo de HA no colageno e retarda sua cristalizacdo, afetando o
tamanho e a forma dos ndcleos minerais (CACCIOTTI, 2016). O aumento
da atividade osteogénica na presenca de Mg-HA foi apresentado em
estudos in vivo, implantados em fémur de coelho, o qual obteve-se uma
maior osteocondutividade ao longo do tempo e maior reabsorcdo de
material, em comparacdo com HA estequiométrica (LANDI et al., 2008).

O magnésio é essencialmente acomodado no sitio Ca (Il),
entretanto alguns estudos identificaram que o sitio de Ca (I) na rede de
HA ¢ o local energeticamente favorecido para a substituicdo de Mg, com
base em um estudo computacional usando a teoria funcional de densidade
de aproximacao de gradiente (REN et al., 2006; TAMPIERI et al., 2004).

A incorporacéo de ions de magnésio (Mg?*) na substituicdo i6nica
ocasiona contracdo no parametro de rede e consequente reducdo da célula
unitaria, assim como maior estabilidade térmica dos p6s, diminuicao da
solubilidade, aumento da resisténcia mecanica e da bioatividade 0ssea, e
em especial na hidroxiapatita acarreta 0 aumento da biodegrabilidade em
fluidos fisioldgicos e sua solubilidade (RABELO NETO, et al., 2015). Os
fosfatos de célcio dopados com magnésio possuem potencial para o
desenvolvimento de osso artificial e outras aplicagdes médicas
(GOZALIAN, BAHNAMGHADER e MOSHKFOROUSH, 2012).

Pesquisas relativas a obtengéo de hidroxiapatita com 5,7%mol de
Mg em relacdo ao Ca, resultando em uma HA semelhante a apatita
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bioldgica em termos de composic¢do, morfologia e cristalinidade foram
submetidas a testes in vivo. Os testes apresentaram nenhuma
genotoxicidade, carcinogenicidade e citotoxicidade. Além disso, quando
implantados em coelhos brancos na Nova Zelandia, esses granulos de
Mg-HA nédo causaram sensibilizacdo a irritagdo da pele in vivo e a
reabsorcdo dos granulos foi aumentada em relagdo a HA pura, devido a
maior solubilidade de Mg-HA (LANDI et al., 2008).

Em relacdo as propriedades mecénicas, com a insercéo de teores
de até 1,8% em massa de Mg ha significativa diminuicdo na resisténcia a
compressao e microdureza. Entretanto, com adicao de teores de até 0,6%
em massa (teor muito proximo da concentragdo de magnésio o
componente mineral ¢sseo natural), ocorre um incremento na tenacidade
a fratura. Essas evidéncias experimentais foram atribuidas a diminui¢do
do tamanho meédio de gréo, aumento na microporosidade e & formacao de
um limite intergranular fraco (FADEEV et al., 2003; ZYMAN et al.,
2006).

2.4 Biocompositos

Compositos sdo definidos como estruturas constituidas de dois ou
mais componentes ou fases diferentes formando um material complexo
com propriedades distintas dos componentes individuais que o compde.
Entre os materiais compdsitos ha um grupo especifico de compositos
formados por uma ou mais fases derivadas de uma origem bioldgica, 0s
biocompdsitos.

A maioria dos tecidos vivos, como os 0ssos, cartilagens e pele sdo
formados por uma combinacdo de duas fases de materiais constituintes,
uma fase de reforco, em forma de fibras ou particulas, e uma fase
continua, denominada matriz. No caso dos 0ssos e dentes, essencialmente
estes sdo constituidos de duas fases: uma matriz organica composta de
colageno (16%) e uma fase de reforco inorganica (50-60% em massa) de
cristais de hidroxiapatita, o restante da composicao refere-se a cimentos
bioativos (proteinas, polissacaridos, mucopolissacarideos - 2%) e agua
(22%) (RAMAKRISHNA et al, 2004; MURUGAN e
RAMAKRISHNA, 2005). O osso, além da multiplicidade de sua
composic¢do, € um tecido altamente complexo que fornece suporte
mecanico, atua como reservatorio mineral, suporta a contragdo muscular
devido ao movimento, age como suporte de carga e protege 0s 6rgaos
internos (JOSE et al., 2009; MURUGAN e RAMAKRISHNA, 2005;
SALGADO, COUTINHO e REIS, 2004).
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Baseado na composicao dos tecidos vivos, o desenvolvimento de
biocompdsitos visa produzir materiais cujas respostas fisico-quimicas,
mecanicas e bioldgicas resultantes permitam que estes sejam aplicados in
vivo mimetizando os tecidos naturais. Neste contexto ha véarios estudos
voltados ao desenvolvimento de biocompdsitos de poli(acido lactico)
com fosfatos de cdlcio, no intuito de atrelar a biodegradabilidade do
polimero com as caracteristicas bioativas da parte cerdmica.

Nas Gltimas décadas tem ocorrido um crescimento no uso de
poli(a-hidroxi &cidos) e seus copolimeros, dos quais se destacam o PLA
e PGA respectivamente e seus copolimeros como o PLGA, na
recuperacdo de tecidos 0sseos. Isto se deve a limitacdo que materiais
metalicos tém enfrentado nessas aplicacdes, devido a ocorréncia de
infeccdes pela liberagdo de ions em torno dos tecidos, o enfraquecimento
do tecido 6sseo ocasionado pela maior rigidez do metal, que acaba
absorvendo grande parte do carregamento mecénico e, assim, diminuindo
a solicitacdo no osso (este fendbmeno é chamado de stress-shielding),
atrofiando o mesmo e, até podendo causar novas fraturas (SANTOS et
al., 2012; MEYER et al., 2012; YANG et al., 2008).

Outro quesito que prejudica os implantes metalicos é a necessidade
de uma segunda cirurgia para retirar o implante metalico, enquanto que
com os polimeros reabsorviveis hd a degradacdo dos mesmos com o
tempo e absorcao pelo organismo de seus produtos, evitando um segundo
processo cirdrgico e, diminuindo riscos de contaminagdo, infeccéo e
morbidade na area implantada (SANTOS et al., 2012; LIUYUN et al.,
2012). Estes biopolimeros séo utilizados principalmente na engenharia de
tecidos e ortopedia, na forma de parafusos, placas e pinos e como
scaffolds com a funcdo de preenchimento e reparo de tecidos duros.
Entretanto, o uso desses polimeros sem qualquer fase de reforco é
prejudicado por alguns fatores intrinsecos desses biopolimeros. Entre
essas caracteristicas estdo as propriedades mecéanicas e a taxa de
degradacdo desses materiais, que possuem um longo tempo de
degradacdo,> 24 meses (BERGSMA et al., 1995).

O processo de degradacdo destes polimeros in vivo ocorre pelo
processo de hidrolise de suas ligagdes ésteres em contato com os fluidos
corpéreos, formando oligbmeros sollveis e ndo tdxicos que Ssdo
metabolizados pelo organismo e transformados e CO2 e H>O por meio do
ciclo de Krebs (Figura 13) (DELABARDE et al., 2011; SANTOS, 2011;
BARBANTI, ZAVAGLIA e DUEK, 2005). O é&cido lactico é
metabolizado através do ciclo de acido tricarboxilico e entdo excretado
na forma de didxido de carbono e agua enquanto que o &cido glicélico é
diretamente excretado na urina ou reage para formar glicina,
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transformando-se em acido piravico e atuando, também, no ciclo do acido
tricarboxilico (MEYER et al., 2012).

Figura 13 - Rota metabdlica de bioreabsorgdo dos poli(a-hidréxi acidos) (PLA,
PGA e PLGA).
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Fonte: BARBANTI, ZAVAGLIA, DUEK, 2005.

Como mencionado anteriormente, a taxa de degradagdo do PLGA
pode ser afetada por diversos fatores como a composi¢do, massa
molecular, cristalinidade, pH do meio, entre outros fatores. No processo
de recuperacdo do tecido ésseo esta degradacdo deve ocorrer de forma
gradativa, para que haja transferéncia das solicita¢gdes mecénicas do
material de forma progressiva, no intuito de evitar o stress shielding.
Entretanto, a degradacdo do PLGA, assim como do PGA e PLA, provoca
a formacao de mondémeros e oligdmeros de carater acido (&cido latico e
glicélico), modificando o pH ao redor do tecido com consequente efeito
inflamatdrio, desnaturacéo de proteinas e dissolucéo da parte mineral do
tecido dsseo (SANTOS et al., 2012; YANG et al., 2008; PARK et al.,
2013). Além disso, a rapida degradacdo do PLGA com consequente perda
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de resisténcia mecanica, pode afetar a sua aplicacdo devido a problemas
como o stress shielding.

A incorporacdo de biocerdmicas a este polimero visa melhorar a
bioatividade e osteocondutividade do material, bem como, evitar a
formagcéo de acidez no meio fisiolégico do paciente, devido a degradacéao
do PLGA (JOSE et al., 2009; REZWAN et al., 2006). A similaridade dos
fosfatos de calcio com 0 0sso humano, bem como suas caracteristicas de
biocompatibilidade e bioatividade, sdo fatores que contribuem para
escolha deste material. Trabalhos relacionados a inser¢do destas
bioceramicas nestes biopolimeros incluem variacdo na composicao,
métodos de fabricacdo e avaliacdo clinica (REZWAN et al., 2006)

Os fosfatos de calcio combinados com polimeros bioreabsorviveis,
como 0 PLGA, PLA e PGA, alteram a osteogénese in vivo, consequéncia
da osteocondutividade e osteointegracdo com o tecido proveniente da
ceramica bioativa. Os fosfatos de calcio misturados com polimeros
intensificam a atividade de fosfatase alcalina dssea, fator importante para
a diferenciacdo de osteoblastos, que dita 0 processo de regenera¢do no
interior do organismo (IGNJATOVIC et al., 2007). Este fato ira conferir
uma melhor adeséo e diferenciacdo dos osteoblastos na superficie do
tecido.

Além disso, presenca das ceramicas fosfocalcicas modificam o pH
ao redor do tecido hospedeiro (devido ao carater basico destas
biocerdmicas) neutralizando o pH na regido, contribuindo na diminuic&o
da acidez proveniente dos produtos da degradacdo dos polimeros, uma
liberacdo mais regular dos fragmentos do polimero e, principalmente,
diminuindo respostas adversas (JOSE et al., 2009; MEYER et al., 2012;
ZHANG et al., 2007; URAL et al., 2000). Trabalhos mostraram que a
introdugdo de biocerdmicas, como B-TCP e a-TCP produziu um efeito de
amortecimento no tecido com relagéo aos produtos acidos da degradagéo,
devido a dissolugdo da cerdmica no meio (MEYER et al., 2012; YANG,
BEST e CAMERON, 2009). Outro fator importante é que essas ceramicas
proporcionaram melhora nas propriedades mecénicas como resisténcia a
compressao, resisténcia a flexdo em 4 pontos e 0 médulo de Young
(EHRENFRIED, PATEL e CAMERON, 2008).

O estudo realizado por SHIKINAMI e OKUNO (1999)
demonstrou que a combinagdo de nHA/PLLA alterou a hidrdlise e
fagocitose no implante in vivo, com consequente aumento da taxa de
degradacdo. A taxa de degradacdo foi mais homogénea, liberando
pequenos fragmentos em intervalos de tempo regulares, sem provocar
respostas adversas. A bioatividade proveniente da HA e sua
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osteocondutividade indicou ligacdo do biocompdsito com 0 0sso
circundante. A morfologia de cristal proveniente desta combinacéo
apresentou orientacdo multiaxial, conferindo alta resisténcia de modo
uniforme em qualquer direcdo e resisténcia ao impacto e flexdo
notavelmente altos, e as amostras nao quebraram até mesmo quando
atingiram o limite de escoamento.

No desenvolvimento de biocompésitos como dispositivos para
fixacdo de fratura 6ssea, muitos estudos e produtos comerciais aprovados
focaram seus estudos no uso de PLA, principalmente PLLA, e seus
copolimeros como matriz polimérica utilizando B-TCP e HA em sua
composicdo (KANNO et al., 2018; SHIKINAMI, e OKUNO, 1999;
SHIKINAMI e OKUNO, 2001; SANTOS et al., 2012). No entanto,
algumas reacOes adversas foram relatadas usando PLA como perda de
propriedades mecanicas do material, reacdes de corpo estranho e tardia
resposta do tecido frente a degradacdo (KANNO et al., 2018; BERGSMA
et al., 1995). Com base nisso, alternativas ao PLA tém sido estudadas,
como PLGA e PDLA, devido a répida degradacdo desses polimeros.
Estudos demonstraram que o0 uso de PLGA 82:18 na fabricacdo de placas
e parafusos ndo mostrou citotoxicidade, nem genotoxicidade em testes in
vitro, indicando a seguranca destes dispositivos, biologicamente e
mecanicamente, para aplicacdo na osteossintese em locais anatdmicos
sem carga (PARK et al., 2013; MELO et al., 2017). Algumas placas feitas
de PLA disponiveis no mercado e estudo com placas feitas de PLGA,
podem ser vistas na Figura 14.

Figura 14 - Sistemas de osteossintese maxilofacial utilizando materiais
bioreabsorviveis disponiveis comercialmente a base de PLLA: sistemas (&) GRAND
FIX®; (b) FIXORB-MX® e (c) GRAND FIX®. Placas bioreabsorviveis craniofaciais
feitas com PLGA 85:15 (PURASORB® PLG 8531) processados por inje¢cdo em (d)
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baixa temperatura e (e) alta temperatura, ilustrando o efeito visual causado pela
degradacao em: 0, 15, 30, 60 e 120 dias, da esquerda para a direita, respectivamente.

Fonte: adaptado de KANNO et al., 2018 e MELO et al., 2017.

2.5 Microinjegéo

O processo de microinjecdo consiste em transferir o material na
forma de grénulos de um funil para uma para uma unidade de
plastificacdo, onde o mesmo é fundido. O material é entdo forcado, sob
pressdo, para dentro de uma cavidade do molde, onde é submetido a uma
pressao de retencdo por um tempo especifico para compensar a contragéo
do material. Depois de certo tempo, o material é resfriado ainda no molde,
é ejetado e o ciclo é repetido (SURACE et al., 2012). O ciclo de
moldagem por injecdo esta ilustrado na Figura 15, com todas as etapas
envolvidas no processamento.

No caso de algumas microinjetoras ha duas roscas no equipamento,
uma para a injecao e a segunda para fundicdo do material, a combinagéo
destas duas roscas transporta a massa fundida sob pressao controlada e de
forma continua, desde a alimentacdo do material até a ponta da rosca de
injecdo. Isto permite que nestas microinjetoras sejam alcancadas massas
minimas de inje¢do de menos de um grama de massa e com alta precisdo
(ARBURG).



71

Figura 15 - Ciclo de moldagem.
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Fonte: CUNHA, 2003.

O processo de microinjecdo é uma das principais tecnologias para
a producdo de microcomponentes e micropecas sendo esta técnica eficaz
na producdo de pegas microestruturadas em grandes volumes e com boa
relacdo custo-beneficio (GRANADO et al., 2013). Este procedimento de
fabricacdo pode ser definido como um processo de moldagem por injecao
pelo qual sdo fabricadas pecas com apenas alguns poucos miligramas
(mg) e com dimensfes de tolerdncia na casa dos micrometros (um). A
moldagem por microinjecdo teve sua origem na adaptacdo as
necessidades de producdo de micropecas moldadas devido a dificuldade
na moldagem por injecdo convencional (COSTA, 2013).

Este processo € muito complexo em fungao do nimero de variaveis
que afetam a qualidade da peca injetada. Para a obtencéo de pecas com
qualidade desejada é necessario que haja um equilibrio entre os
parametros de injecdo como tempo de injecdo, temperatura do molde e do
material injetado, pressdo de injecdo e recalque, tempo de resfriamento,
volume do material injetado, dentre outros. Os canais de alimentacdo dos
componentes moldados por microinjecdo devem ter um tamanho
adequado para ndo colocar tensdo indevida de calor no material ao entrar
na cavidade. Para os materiais sensiveis ao calor, tais como os polimeros
bioabsorviveis e biofarmacéuticas, o tempo de permanéncia no cilindro,
bico e nos canais quentes de injecdo devem ser compreendidos em relagéo
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ao calor adicional que estes podem transmitir para o material durante a
injecdo (BIBBER, 2012).

Um dos problemas enfrentados no processo de microinjecdo € a
dificuldade de se projetar o sistema de resfriamento devido a dimenséo
do molde, onde em poucos centimetros estd localizada a cavidade e o
mecanismo de ejecdo, 0 que gera uma variacdo de temperatura na pega,
dependendo da geometria. Entretanto, o resfriamento do molde nem
sempre € necessario, especialmente quando se deseja manter a
temperatura do molde acima da temperatura de transi¢cdo vitrea do
polimero processado (SURACE et al., 2012).
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3 MATERIAIS E METODOS

Nesta secdo do trabalho serdo abordados os materiais e métodos
utilizados no desenvolvimento deste projeto. O trabalho teve como foco
a producdo de um material biocompdsito de PLGA/fosfatos de célcio.
Serdo detalhados os materiais, processos, caracterizacfes e equipamentos
aplicados neste trabalho. Um resumo do projeto pode ser visto no
fluxograma exibido na Figura 16.

Figura 16 - Fluxograma das etapas do projeto de mestrado.
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FTIR LG 824 S FTIR
MEV Evonik®, TGA
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TGA
Masterbatch
A
Microinjegdo
Y ]
Caracterizagdes
DMA
Biocompdsitos DSC
FLEXAQ 4 PONTOS
TGA

3.1 Sinteses dos Fosfatos de Calcio

Os fosfatos de calcio foram produzidos no Nucleo de Pesquisas em
Materiais Ceramicos e Compésitos (CERMAT), localizado na
Universidade Federal de Santa Catarina (UFSC) conforme os
fluxogramas da Figura 17.
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Figura 17 - Fluxograma dos processos envolvidos nas sinteses das bioceramicas de B-TCP, n-HA, Mg-Ca/P e Sr-Ca/P.
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3.1.1 B-Tricélcio Fosfato

A sintese do B-TCP foi realizada por meio da reacdo no estado
solido, segundo os procedimentos apresentados por Bernardino, 2016,
com a adi¢do do processo de moagem no final, conforme mostrado no
fluxograma da Figura 17. Os reagentes utilizados foram fosfato de
amonio bibasico anidro (também chamado de hidrogenofosfato de célcio
— CaHPO4, Synth®) e o carbonato de célcio (CaCOs, Vetec®). A reacdo
envolvida na sintese pode ser vista na equacdo (1), onde foi usada a
proporc¢do de 1:2 mol de CaCO3 e CaHPO4. As proporgdes utilizadas dos
reagentes estdo na Tabela 7.

CaCO3 + 2CaHPO,4 — BCaz(PO4)2 + CO2+ H0 1)

Tabela 7 - Proporgdes de reagente usados na sintese de B-TCP.

Reagentes Férmulas | Quantidade (g)
Carbonato de célcio CaCOs3 27,56
Fosfato de calcio bibasico anidro | CaHPOs 75

Para a sintese, os p6s foram misturados em um almofariz, com
adicdo de acetona para uma melhor homogeneizacdo dos pds
(aproximadamente 30 mL). Apds isso, a mistura foi colocada em um
forno mufla (JUNG J200) para calcinar a 1050 °C por 6 h, com uma taxa
de aquecimento de 5 °C/min (totalizando 210 min) e posterior
resfriamento lento. Por Gltimo, o p6 foi colocado em um cadinho de agata
e moido em um moinho de alta energia (Retsch PM 100) por 48 h com
velocidade aproximada de 200 rpm.

3.1.2 Hidroxiapatita nanoestruturada (n-HA)

A hidroxiapatita nanoestruturada foi produzida em via Umida pela
sintese de solucdo precipitacdo, segundo método aplicado por Santos,
2011, retirando a etapa de calcinagdo. As solugBes das matérias-primas
usadas no processo foram preparadas com nitrato de célcio tetrahidratado
(Ca(NOs)2.4H,0) (da marca Synth®) e fosfato de aménio dibasico
((NH4)2HPO4) (marca Neon®), ambos diluidos em agua Mili-Q (dgua
ultrapura, bidestilada e deionizada) fornecida pelo Laboratério Central de
Biologia Molecular Estrutural (CEBIME-UFSC). A reacdo envolvida na
sintese pode ser vista na equacdo (2), e as proporcles utilizadas dos
reagentes na Tabela 8.



76

10Ca(NOs3).4H20 + 6(NH4)2.HPO4 + 8NH4sOH — @
Cai-x(PO4)6-x(OH)2-x + 20NH4NO3 + 6H,0

Tabela 8 - Proporg6es de reagente usados na sintese de n-HA.

Reagentes Formulas Quantidade (g/L)
Fosfato de aménio bibasico (NH3)2HPO4 13,20
Nitrato de calcio tetrahidratado | Ca(NOs)2.4H20 39,42

Para o procedimento colocou-se a solugdo de fosfato de aménio
dibasico em um Becker (1L) em cima de um agitador magnético (Gehaka
AA-1840) e a solucdo de nitrato de célcio tetrahidratado em uma bureta,
gotejando sobre a solucdo de fosfato de aménio. A velocidade de agitacéo
usada para sintese foi na faixa de 400 e 500 rpm. Para controle de variacdo
de pH e da temperatura utilizou-se um pHmetro de bancada (da marca
ION, codigo PHB-500) anexado ao Becker onde ocorre a reagdo de
formacéo da hidroxiapatita nanoestruturada.

Para a manutengdo do pH em 10, foram utilizados hidroxido de
amoénio (NH4OH) e solugdo de &cido cloridrico (HCI), gotejados com
pipetas plasticas manualmente. Ap6s o término da reacdo, o Becker
contendo o produto da sintese foi mantido sob agitacdo durante 2 h a
650 rpm.

Apl6s a agitacdo, as amostras foram deixadas a temperatura
ambiente em repouso por 24 horas. Depois do tempo de maturacao as
amostras foram filtradas a vacuo e entdo colocadas em uma estufa de
circulacdo de ar a 100 °C por durante 24 horas. ApGs a secagem, 0
material foi moido em um almofariz de porcelana e o p6 obtido foi
guardado em tubo falcon.

3.1.3 Fosfatos de Célcio dopados com Estréncio e Magnésio

Os fosfatos de calcio dopados foram produzidos em via Umida
através de sintese de solugdo precipitacdo, seguindo basicamente os
mesmos passos que os aplicados para a hidroxiapatita nanoestruturada,
segundo método apresentado por (RABELO NETO, 2009). As soluces
das matérias-primas usadas no processo foram preparadas com nitrato de
célcio tetrahidratado (Ca(NOgs)2.4H20) (Synth®), fosfato de aménio
dibasico ((NH4)2HPO.) (Neon®) e nitrato de estroncio (Sr(NOs). - da
marca Neon®), para os fosfatos de célcio dopados com magnésio, usou-
se o nitrato de magnésio hexahidratado (Mg(NO3)2.6H20 — Vetec®). Os
reagentes foram todos diluidos em agua Mili-Q fornecida CEBIME-
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UFSC, no intuito de diminuir os efeitos de ions e anions presentes na agua
na dopagem dos compostos. As reagdes envolvidas nas sinteses podem
ser vistas nas equacdes (3) e (4), para a sintese com Mg usou-se solucéo
com concentra¢do molar de 0,5 M e de estréncio também, porém durante
a reagdo com magnésio o pH foi mantido a 10,00 e com estréncio a 7,00.
As proporg0es utilizadas dos reagentes na Tabela 9 e Tabela 10.

(10-x)Ca(NO3); + XMg(NO3)2.6H20 + 6(NH4):HPO4 + 2NH,OH

— Caiox MgxX(PO4)x(OH)x + 20NH4NO3 + 6H,0 ©)
Tabela 9 - ProporgGes de reagente usados na sintese de Mg-Ca/P.
Reagentes Formulas Quantidade (g/L)
Fosfato de amdnio bibasico (NH3)2HPO4 13,20
Nitrato de célcio tetrahidratado Ca(NOs)2.4H20 39,42
Nitrato de magnésio hexahidratado | Mg(NOz)2.6H20 128,21

(10-x)Ca(NO3); + XSr(NO3)2 + 6(NH4),HPO, + 8NH.OH —  (4)
Calo-xsrx (POA)x(OH)x + 20NH4NOS + 6HZO

Tabela 10 - Proporcdes de reagente usados na sintese de Sr-Ca/P.

Reagentes Formulas Quantidade (g/L)
Fosfato de aménio bibasico (NH3)2HPO4 13,20
Nitrato de célcio tetrahidratado | Ca(NOs)2.4H20 39,42
Nitrato de estroncio Sr(NOs)2 105,81

Para o procedimento colocou-se a solugdo de fosfato de aménio
dibasico em um Becker em cima de um agitador (Gehaka AA-1840) e as
solugBes de nitrato de célcio tetrahidratado e nitrato de estréncio ou
nitrato de magnésio hexahidratado em buretas separadas, gotejando sobre
a solucdo de fosfato de amdnio. A velocidade de agitagdo usada para
sintese foi na faixa de 400 e 500 rpm. Para controle de variagdo de pH e
da temperatura utilizou-se de um pHmetro de bancada (da marca ION,
cédigo PHB-500) Becker onde ocorre a reacdo de formacédo dos fosfatos
de célcio. O aparato utilizado esté ilustrado na Figura 18.
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Figura 18 - Aparato utilizado na sintese de solucéo precipitacdo da hidroxiapatita
e dos fosfatos de célcio com substituicdo idnica de magnésio e estréncio.

Para o controle do pH foram utilizados hidréxido de aménio
(NH4OH) e solucéo de &cido cloridrico (HCI), gotejados com pipetas
plasticas manualmente.

Apo6s a producdo, as amostras passaram por um tempo de
maturagao nos respectivos Becker onde foram produzidas, fechadas com
uma camada de parafilm. As amostras foram deixadas a temperatura
ambiente em repouso por 48 horas. Depois do tempo de maturacgio as
amostras foram filtradas a vacuo e entdo colocadas em uma estufa a
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100 °C por durante 24 h. Estas etapas podem ser visualizadas na Figura
19.

Figura 19 - a) foto ilustrada das amostras maturadas por 48 horas; b) figura de
uma das amostras apds a filtragem; c) foto de uma amostra ap6s 24 horas na estufa
a 100 °C.

3.2 Fabricacgdo dos biocompdsitos

A fabricacéo dos biocompositos seguiu diversas etapas, que podem
ser vistas com detalhes no fluxograma da Figura 20.
Figura 20 - Fluxograma das etapas de processamento dos biocompdsitos.
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Nove grupos de biocompdsitos foram injetados, as simbologias
utilizadas no trabalho referente composicao dos grupos fabricados estéo
descritas na Tabela 11.

Tabela 11 - Composi¢do em % em massa e siglas das amostras usadas no trabalho

Ceramica Amostra Composicao (% em massa)
Nenhuma PLGA PLGA 100%
b-TCP 5%B-TCP PLGA 95% e 5%-TCP
10% B-TCP PLGA 90% e 10%pB-TCP
-HA 5%n-HA PLGA 95% e 5%n-HA
10%n-HA PLGA 90% e 10%n-HA
5%Mg-Ca/P PLGA 95% e 5%Mg-Ca/P
Mg-Ca/P
10%Mg-Ca/P PLGA 90% e 10%Mg-Ca/P
Sr-CalP 5%Sr-Ca/P PLGA 95% e 5%Sr-Ca/P
10%Sr-Ca/P PLGA 90% e 10%Mg-Ca/P

3.2.1 Mistura dos materiais

Apos a producao dos p6s de fosfato de calcio, iniciou-se o processo
de fabricagéo do biocomposito. Parte do compésito foi fabricada por meio
da formacdo do masterbatch (filme contendo os fosfatos de calcio
dispersos no PLGA) para a injecdo do material. O PLGA utilizado no
trabalho foi o copolimero PLGA 82:18 (Resomer® LG 824 S da marca
Evonik®).

A fabricacdo do masterbatch foi feita com a diluicdo 5 g de PLGA
em 100 mL cloroférmio por 24 h, a uma velocidade de 300 rpm a
temperatura ambiente. Apds este periodo, diluiu-se as bioceramicas (2,5 g
para composi¢Ges com 5% e 5 g para as composi¢des com 10% em massa)
em 100 mL de cloroférmio, por 30 min no intuito de dispersar o p6 para
uma melhor homogeneizacdo da mistura. Entdo, passados os 30 min de
dispersdo dos pos, esta mistura foi incorporada a mistura de polimero
diluido, e mais 300 mL de cloroférmio foram adicionados & mistura, que
foi deixada por 15 min em agitacdo a 500 rpm. Por fim, a mistura foi
vazada em placas de Petri e colocada na estufa a 25 °C por 24 h, como
mostrado na Figura 21. O filme formado foi triturado e misturado ao
PLGA puro para injecdo do material. A etapas de fabricacdo do
masterbatch estéo ilustradas na Figura 21.
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Figura 21 - lustracdo das etapas de formacdo do masterbatch: (a) imagem da
mistura de PLGA e ceramica, vazada na placa de petri antes da secagem, (b)
mistura aposta a secagem, formando o filme de masterbatch e, (c) masterbatch
triturado que foi misturado aos granulos de PLGA na microinjegao.
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3.2.2 Microinjecdo dos biomcompaésitos

Para a formacdo de biocompositos, os filmes de masterbatch
fabricados foram cortados manualmente em pequenos pedacos e depois
misturadas com os granulos de PLGA, na propor¢do em massa correta
para a formagdo das composicGes desejadas. Esta mistura foi colocada no
funil de alimentag&o do injetora.

O biocompésito injetado foi fabricado em molde fabricado de
acordo com desenho técnico, feito em software CAD 3D SolidWorks
2008, mostra na Figura 22, a placa possui 36,5 mm de comprimento,
7 mm de largura e 1,3 mm de espessura contendo 4 furos alinhados com
parafuso semicircular de 2,20 mm de didmetro. Os biocompdsitos foram
processados em uma injetora modelo Arburg 270-A, com tempo de
injecdo de 100 mm/s, pressdo de 1200 bar, temperatura de injegéo de
210 °C e temperatura do molde de 22 °C.

Figura 22 - Desenho mecéanico da placa de biocomposito fabricada e suas
dimensdes.
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3.3 CaracterizacOes
3.3.1 Analise termogravimétrica (TGA)

A anélise termogravimétrica (TGA) dos biocompdsitos deste
trabalho foi realizada em um equipamento TA Instruments SDT modelo
Q600, no Laboratério de Materiais Vitroceramicos (Vitrocer) do
Departamento de Engenharia Mecénica da Universidade Federal de Santa
Catarina. Foram utilizadas amostras de até 10 mg em cadinhos de platina,
submetidas a atmosfera de nitrogénio com fluxo de 50 mL/min e, ciclo de
aquecimento com a temperatura variando de 25 até 600 °C, na razdo de
aquecimento de 10 °C/min.

Para as bioceramicas os parametros usados foram amostras na
forma de p6 com até 20 mg de em cadinhos de alumina, submetidas a
atmosfera de ar com fluxo de 100 mL/min e, ciclo de aquecimento com a
temperatura variando de 25 até 1400 °C, na razdo de aquecimento de
10 °C/min.

3.3.2 Calorimetria exploratéria diferencial (DSC)

O ensaio de DSC foi realizado em um equipamento Shimadzu
modelo DSC-50, Grupo de Estudo em Materiais Poliméricos
(POLIMAT) do Departamento de Quimica da UFSC. Foram utilizadas
amostras de aproximadamente 10 mg em cadinhos de aluminio,
submetidas a atmosfera de nitrogénio com fluxo de 50 mL/min usadas em
duas corridas diferentes. A primeira corrida foi feita de 20 a 150 °C com
taxa de 10 °C/min, com intuito de apagar o histérico térmico do material.
A segunda corrida ocorreu a partir do resfriamento da amostra com
nitrogénio até -50 °C com subsequente aquecimento até 200 °C a uma
taxa de aquecimento de 10 °C/min.

3.3.3 Difracéo de raio-x (DRX)

A andlise de DRX dos po6s ceramicos e do filme de PLGA foi
realizada no Laboratério de Caracterizacdo de Materiais (LCM) do
Departamento de Engenharia Mecénica da Universidade Federal de Santa
Catarina. O equipamento utilizado foi da marca Philips, modelo XPert,
com fonte de cobre Cu Ko (A = 1,54056 A). Usou-se aproximadamente
10 mg de p6 ceramico e para o polimero foi utilizado um filme polimérico
fabricado pela dissolu¢do do PLGA em cloroférmio com posterior
secagem a temperatura ambiente (~25 °C).
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3.3.4 Distribuicdo do tamanho de particula por espalhamento de luz
dinamico (DLS)

As analises foram realizadas utilizando o equipamento modelo
Zetasizer Nano-series ZEN3600, da marca Malvern. A preparagdo das
amostras foi efetuada usando 10 mg do p6 das ceramicas, que foram
colocados em um Becker com 50 mL de alcool etilico absoluto e 0,5 mL
de dispersante Dolapix CE 64, levados para sonicamento em ultrassom
por 5 min para desaglomerar as particulas. Apos isso, a solucdo foi
colocada no suporte do equipamento e realizada a analise em triplicata.

3.3.5 Espectroscopia no infravermelho por transformada de Fourier
(FTIR)

O FTIR foi realizado em um espectrofotdmetro de infravermelho
da marca Bruker modelo TENSOR 27, localizado no Laboratério de
Pesquisa em Polimeros e Compositos (POLICOM), do Departamento de
Engenharia Mecanica da UFSC. As analises de FTIR foram obtidas com
32 varreduras e uma resolucdo de 4 cm?, na faixa de 3000 cm? a
600 cm- 1, usando discos das ceramicas compactadas e um filme de PLGA
para a andlise do polimero.

3.3.6 Microscopia eletrénica de varredura (MEV)

A analise de MEV foi feita em um equipamento Hitachi modelo
TM 3030, do Nucleo Pesquisa em Materiais Ceramicos e Compdsitos
(CERMAT) do Departamento de Engenharia Mecénica da UFSC. As
amostras foram recobertas com ouro pelo Laboratério Central de
Microscopia Eletrénica (LCME), também da UFSC, e analisadas com
voltagem de aceleracdo de 15 kV com aumentos de 2000 e 5000x no
intuito de avaliar a morfologia das amostras cerdamicas empregas no
projeto.

3.3.7 Microscopia eletrénica de transmissdo (MET)

O equipamento utilizado na analise de MET foi o da marca Jeol,
modelo JEM-1011, a 100 k, localizado no Laboratorio Central de
Microscopia Eletronica (LCME) na UFSC. Para a preparacdo da amostra
aproximadamente 0,05 g do material em p6 foi adicionado a um Becker
de 25 mL com alcool etilico absoluto (da marca Neon®). A solucéo foi
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colocada por 30 segundos em um ultrassom Sonics Vibra-Cell, modelo
VCX750. Apos isso, com uma pipeta de plastico de 5 mL, gotejou-se a
solugdo em um grid de cobre, que foi deixado em repouso por cerca de
12 h para a evaporacao do alcool.

3.4 Ensaios Mecénicos
3.4.1 Analise dindmico-mecénica (DMA)

O ensaio foi realizado no Laboratério de Pesquisa em Polimeros e
Compdsitos (POLICOM), do Departamento de Engenharia Mecénica da
UFSC, em um equipamento Netzsch modelo DMA 242. A garra utilizada
foi a de flexdo em dois pontos (single cantilever) com temperatura de
ensaio de 30 a 80 °C, taxa de aquecimento de 3 °C/min, frequéncia fixa
de 10 Hz e em atmosfera de nitrogénio.

3.4.2 Flexdo em 4 pontos

O ensaio de flexdo consiste na aplicacdo de uma carga no ponto
central de uma barra biapoiada. Inicialmente, essa carga é zerada e seu
valor é aumentado com o tempo, até que ocorra a ruptura do corpo-de-
prova. Pode ser realizado em trés ou quatro pontos, dependendo da
maneira como a barra recebe a for¢a aplicada.

Os ensaios de flexdo em 4 pontos foram realizados na empresa
SCiTec, localizada em Palhogca-SC em um equipamento universal de
ensaio EMIC com uma célula de carga de 50 N. O ensaio foi baseado na
norma ASTM F2502-17 - Standard Specification and Test Methods for
Absorbable Plates and Screws for Internal Fixation Implants, que visa
obter os valores de forca de produtos acabados. Utilizou-se 5 corpos de
prova de cada composicdo, sendo que as respostas avaliadas relativas a
forca e deformacéo das pecas.
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4 ANALISES E RESULTADOS
4.1 Matérias-primas
4.1.1 Difragdo de raio-x (DRX)

A Figura 23, mostra a analise de XRD do polimero PLGA, feito
obtida a partir de um filme do polimero. O difratograma de PLGA exibe
dois picos: a 8,92° (26) com grande intensidade e a 16,65° (20) com
menor intensidade e mais alargado. Estes picos sdo indicativos que o
polimero usado no trabalho é semicristalino. Isto vai de encontro com
informacges da literatura, o qual apresentam PLGA com composicdes
muito préximas a trabalhada como sendo amorfo, mas isso pode ser
justificado pelo fato que a maioria dos trabalhos utiliza PLGA com
mistura racémica dos estereoisdbmeros de &cido latico, e o polimero
utilizado no trabalho utiliza-se apenas de L-lactideo, estereoisdbmero de
caréater cristalino, assim como o acido glicélico. Resultados semelhantes
foram encontrados na literatura, mostrando que além da composicéo o
processo de fabricacdo e tratamentos térmicos podem afetar o
difratograma do PLGA (PARK e KANG, 2013; ADHIKARI et al., 2014).

Figura 23 - Difratograma de raio-x do filme de PLGA puro.
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No difratograma da Figura 24 identificou-se a presenca de B-TCP
definido segundo a carta JCPDS (Joint Committee on Powder Diffraction
Standards) a formagao apenas da fase de B-tricalcio fosfato (PDF 01-072-
7587). Para 0 p6 de hidroxiapatita (Figura 25), também se observou a
formagdo da hidroxiapatita (PDF 00-009-0432), porém ocorreu o
alargamento dos picos, devido a formagéo de estrutura nanocristalina e,
além disso, nota-se a formacéo de fase amorfa, devido a modificacdo na
linha base do difratograma.

Figura 24 - Difratograma de raio-x da cerdmica de B-TCP com a devida
identificacdo de fases presentes (B-TCP - PDF 01-072-7587).
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Figura 25 - Difratograma de raio-x da ceramica de n-HA com a devida
identificacdo de fases presentes (HA - PDF 00-009-0432).
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Nos difratogramas das biocerdmicas de Mg-Ca/P e Sr-Ca/P (Figura
26 e Figura 27, respectivamente), vemos que a introducéo de Sr e Mg
originou a formacdo de hidroxiapatita e as fases de fosfato dicalcico
dihidratado (DCPD, também chamado de brushita) e fosfato dicélcico
anidro (DCPA ou DCP, também conhecido como monetita). A formagéo
dessas fases esta ligada a introducdo dos ions metalicos de Sr e Mg na
sintese hidroxiapatita, sabe-se que tanto DCPA como DCP sdo fases
percursoras para a formacao de hidroxiapatita, a inser¢do dos ions pode
ter dificultado a formacé&o da estrutura da hidroxiapatita, levando assim a
identificacdo de consideravel quantidade dessas fases nos espectros
(RABELO NETO, et al., 2015). Para a bioceramica de Sr-Ca/P as fases
identificadas foram: hidroxiapatita monoclinica (PDF 01-076-0694),
brushita (PDF 01-009-0077) e monetita (PDF 01-070-1425). No
difratograma relativo ao Mg-Ca/P as fases identificadas foram:
hidroxiapatita monoclinica (PDF 01-076-0694), brushita (PDF 01-072-
0713) e monetita (PDF 01-077-0128). Resultados semelhantes foram
encontrados em trabalhos da literatura (RABELO NETO, 2015;
RABELO NETO, et al., 2015).
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Figura 26 - Difratograma de raio-x da cerdmica de Mg-Ca/P com a devida
identificacdo de fases presentes (HA - PDF 01-076-0694, brushita - PDF 01-072-
0713 e monetita - PDF 01-077-0128).
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Figura 27 - Difratograma de raio-x da cerdmica de Sr-Ca/P com a devida
identificacdo de fases presentes (HA - PDF 01-076-0694, brushita - PDF 01-011-
0293 e monetita - PDF 01-070-1425).
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4.1.2 Espectroscopia no infravermelho por transformada de Fourier
(FTIR)

O espectro de FTIR do filme de PLGA é apresentado na Figura 28.
As bandas foram identificadas com base em trabalhos encontrados na
literatura (ERBETTA et al.,, 2012; SILVA et al., 2015), os quais
apresentaram as bandas caracteristicas de diversas composices de
copolimeros de PLGA. No espectro do PLGA observa-se 2943 e
2997 cm™ e 1360 e 1382 cm™ bandas com baixa absorcdo referentes
deformacdo assimétrica angular dos grupos CH e CHs, caracteristica de
vibracoes do “tipo wag” e de grupos ésteres. Em 1750 cm™ ha uma banda
intensa peculiar ao estiramento da carbonila (C=0), presente nos dois
mondmeros que compde o polimero. Outras bandas intensas foram
observadas em 1084 e 1180 cm* caracterizadas pelo estiramento do grupo
(C-0). Em 1452 cm™ nota-se a banda caracteristica da deformacéo
simétrica angular dos grupos CH, e CHs. Por fim, em 870 cm™ verifica-
se a banda de estiramento do grupo (C-COQ) seguida da banda de
754 cm* caracteristica da deformacdo do grupo (CH). As bandas de
absorcéo identificadas e as atribuicGes referidas a estas, estdo resumidas
na Tabela 12.

Figura 28 - Espectro de FTIR do filme de PLGA puro.
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Tabela 12 - AtribuicGes das bandas de absorc¢do do infravermelho para o PLGA.

Banda de Absorcao

(cm) Atribuicoes
2943-2997 Deformacéo assimétrica angular dos grupos CHz e CH3

1750 Estiramento do grupo carbonila (C=0)

1452 Deformacéo simétrica angular dos grupos CHz e CHs
1360-1382 Deformacéo assimétrica angular dos grupos CHz e CH3
1084-1180 Estiramento do grupo C-O

870 Estiramento do grupo C-COO

754 Deformacéo do grupo CH

A anédlise de FTIR também foi realizada nas cerdmicas, a fim de
identificar as mesmas e observar as diferengas no espectro entre elas. O
espectro de infravermelho apresentado na Figura 29 e Tabela 13, mostram
as bandas de absor¢do das bioceramicas, em posi¢des caracteristicas dos
fosfatos de calcio. Basicamente os fosfatos de calcio séo identificados
pelas bandas de grupos ortofosfatos como PO.%*, HPO,* e H,PO4 €
também grupos de carbonatos (COs%), a ligagdo O-H e pela presenca de
agua adsorvida (REY et al., 2014; WANG et al., 2010). Observa-se as
bandas vibracionais de OH relacionadas a H,O presente na forma
adsorvida nos fosfatos de célcio, essas bandas sdo observadas em 1650-
1680 cmt e 3400 cm'L, exceto para B-TCP que devido a sua rota, realizada
através do estado solido, ndo possui moléculas de dgua adsorvidas em sua
composicdo. Em seguida nota-se a banda de 4gua adsorvida,
relativamente larga, de 2800 a 3050 cm™. As bandas do grupo PO4*, sdo
encontradas em todas as cerdmicas nas regides de 615-671 cm! e com
um pico de maior intensidade entre 1040-1095 cmt. Entre essas regioes,
exceto no B-TCP, temos também a presenca de bandas do grupo carbonato
(COs*) em 881 cm™ e em 1380-1480 cmL, que pode ser explicado pela
diferenca de rota de fabricacdo entre o B-TCP e as outras bioceramicas,
pois a rota por solucéo precipitacéo favorece a incorporacdo de CO3z* na
estrutura da hidroxiapatita, diminuindo a cristalinidade e o tamanho dos
cristais e aumenta sua solubilidade (REY et al., 2014).
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Figura 29 - Espectro de FTIR das bioceramicas: n-HA, B-TCP, Mg-Ca/P e Sr-
Ca/P.
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Tabela 13 - AtribuicOes das bandas de absor¢do do infravermelho para as
biocerdmicas de B-TCP, n-HA, Mg-Ca/P e Sr-Ca/P.

Banda de Absor¢éo

(cm) Atribuictes
3400 Banda vibracional do OH da molécula de H20 adsorvida
2800-3050 Bandas vibracionais da molécula de H20 adsorvida
1650-1680 ?(;i:odrz\i/sid\gbramonals de OH da molécula de H20
1380-1480 Bandas do grupo carbonato (CO3?)
1040-1095 Bandas do grupo fosfato (PO4%)
881 Bandas do grupo carbonato (CO3?)
615-671 Bandas do grupo fosfato (PO4%)

As bandas do infravermelho podem sofrer alteracbes com a
introdugdo de ions na estrutura dos fosfatos de célcio. Os picos tendem a
manter-se consistentes em relacdo ao nimero de onda, porém sdo
deslocados e alargados com a substitui¢do de cations grandes e pesados
no lugar de um cétion pequeno e leve, devido a alteragdo no volume da
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célula unitéria e a taxa de substitui¢do desses ions (REY et al., 2014). O
alargamento da banda pode ser relacionado a irregularidade do arranjo
atdmico, devido a deformacdo de rede. Segundo Rey et al., 2014,
conforme a taxa de substituicdo aumenta, intensifica-se a deformacéo na
rede, ocasionando o alargamento da banda. Isso pode ser verificado nos
espectros das bioceramicas (Figura 29) com substituicdo ibnica
comparadas a hidroxiapatita nanoestruturada, fica evidente em Sr-Ca/P e
Mg-Ca/P o alargamento e deslocamento das bandas das cerdmicas a
niveis menores de transmitancia.

4.1.3 Distribuicdo do tamanho de particula por espalhamento de luz
(DLS)

A distribuigdo e tamanho das particulas tem papel importante no
processamento dos biocompositos, bem como o seu conhecimento é
necessario para avaliacdo das taxas de degradacdo, adsorcdo e
precipitacdo desses materiais com os sistemas bioldgicos.

As andlises de distribuicdo de tamanho de particula podem ser
vistas na Figura 30. Com excecdo do Mg-Ca/P, as bioceramicas
apresentaram boa dispersao na distribui¢do do tamanho de particula, com
maior concentracdo em valores de tamanhos caracterizados por particulas
finas (100 e 2500 nm). Os tamanhos médios de tamanho de particula e 0s
indices de polidispersao das medidas realizadas estdo na Tabela 14. Como
esperado pela rota de sintese selecionada, a hidroxiapatita foi a
bioceramica que apresentou 0 menor tamanho médio de particulas, em
torno de 140 nm, fato comprovado pelo histograma de distribuicdo de
tamanho de particula, que mostra uma concentracdo de particulas na faixa
abaixo de 1000 d.nm. As outras bioceramicas, apresentaram tamanho
médio de particula superiores, em torno de 560 nm para o -TCP, 500 nm
para o Sr-Ca/P e, com maior tamanho médio das bioceramicas o Mg-Ca/P
com 3,31 um. As faixas de valores superiores a 2000 d.nm, caracteriza-
se pela formacdo de aglomerados dessas particulas. Com relagdo a
polidispersdo, o B-TCP apresentou valores menores (em torno de 0,484),
mostrando uma distribuicdo mais homogénea de suas particulas.

O B-TCP apresentou tamanho de particula menor se comparado ao
estudo feito por Bernardino, 2016, que utilizou a mesma rota e obteve
tamanho de particula em torno de 15 um, porém o mesmo ndo utilizou o
processo de moagem no final da sintese, o que pode ter acarretado maior
tamanho de particula.
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Figura 30 - Distribui¢do do tamanho de particula das bioceramicas de fosfato de
célcio, feito em triplicata: (a) B-TCP; (b) n-HA,; (c) Mg-Ca/P e (d) Sr-Ca/P.
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Tabela 14 - Dados das analises de distribui¢do de tamanho de particula realizados
com as biocerdmicas.

Tamanho de Particula (d.nm)

Material ) odida  DLS (d.nm) PDI Média Desvio
Padréo
1 551,6 0,479
B-TCP 2 615,9 0,485 564,8 45,9
3 5269 0,488
1 1472 0,497
n-HA 2 1322 0,685 140,0 75
3 140,7 0,523
1 3180 3180
Mg-Ca/P 2 3141 3141 3311 261,4
3 3612 3612
1 507,7 507,7
srCaP 2 516,2 516,2 507.3 9,0
3 498,1 498,1

Tamanhos de particulas semelhantes aos encontrados neste
trabalho nas cerdmicas de n-HA, Mg-Ca/P e Sr-Ca/P, foram observados
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em diversos trabalhos na literatura analisando as mesmas biocerdmicas
utilizadas nesta pesquisa, porém, deve-se levar em consideracdo as
diferentes quantidades de inser¢des dos ions e adi¢cdes de etapas de
calcinagcdo podem levar a ao aumento ou diminuicdo das particulas
(RUIZ-AGUILAR et al., 2018; YUAN et al., 2013)

4.1.4 Microscopia eletronica de varredura (MEV) e microscopia
eletrénica de transmissdo (MET)

As imagens obtidas pela analise das ceramicas no microscépio
eletronico de varredura mostraram as diferentes morfologias obtidas pelos
pos biocerdmicos. A andlise dos pos B-TCP pela técnica de MEV (Figura
31 - (a) e (b)), mostra a formacédo de particulas com formas irregulares,
distribuidas em diferentes tamanhos e formacdo de aglomerados, fato
evidenciado também pela analise da distribuicdo granulométrica e pela
andlise de MET (Figura 31 - (a) e (b)), que mostram a formacdo de
grandes aglomerados e também pequenas particulas dispersas com
morfologia aleatéria espalhada por toda a estrutura, semelhante aos
encontrados em outros estudos com o B-TCP (KATOH et al., 2010;
CHAAIR, LABJAR e BRITEL, 2017). Nas imagens de MEV e MET
(Figura 31 — (c) e (d)) referentes a n-HA temos a formacéo de estruturas
com morfologias irregulares e esféricas, de tamanhos menores se
comparados ao B-TCP. Além disso, foi possivel observar certa rugosidade
na superficie das particulas, principalmente nas estruturas esféricas,
caracteristica da HA mostrada em outras pesquisas usando esta
bioceramica (D'ELIA et al., 2013; KUSNIERUK et al., 2016). Todos os
resultados obtidos nas imagens de MET corroboram com as informagdes
analisadas no MEV e DRX. As imagens do MET mostram que as
particulas de hidroxiapatita formam estruturas do tamanho de
nanémetros, com um tamanho préximo a 20 nm, um resultado que é
contrario ao obtido no teste DLS, que apresentou valores em torno de 140
nm. Isso se deve a grande formacdo de aglomerados de particulas
nanomeétricas, que podem ser evidenciadas em imagens MEV da n-HA
(Figura 31 - (c)).

As micrografias do Mg-Ca/P (Figura 31 — (e) e (f)) mostram a
formacdo plana e lamelar, caracteristica da estrutura monetita e a
formacéo de bastonetes, respectivo a fase brushita (CHENG et al., 2015).
Nas imagens das bioceramicas de Sr-Ca/P vimos outras caracteristicas da
estrutura da brushita, onde ela pode aparece em habitos cristalinos
diferentes, formando estruturas prisméticas, em forma de losangos,
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pseudo hexagonal ou pseudo-octagonal, como pode ser visto na Figura 31
—(g) e (h) (TOSHIMA et al., 2015; ROCHA et al., 2017).

Figura 31 - Micrografias das analises de MEV e TEM das bioceramicas.
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4.1.5 Analise termogravimétrica (TGA) das bioceramicas
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As bioceramicas foram investigadas pela analise de TGA, no
intuito de conhecer os eventos de perda de massa das mesmas com o
aumento da temperatura, a fim de correlacionar estes eventos com a
degradacdo térmica dos biocompdsitos e obter a massa real de ceramica
na composicao dos biocompdsitos. No geral, as ceramicas de fosfatos de
calcio apresentam alguns eventos semelhantes em sua decomposicao,
sendo estes afetados pela sua composicdo e método de fabricacdo. A
Figura 32 ilustra os eventos térmicos que ocorrem em diversas apatitas e
foi usado como base para a analise de TGA das biocerdmicas deste
trabalho.

Figura 32 - Eventos térmicos que ocorrem em apatitas (flourapatita,

cloroapapatita, hidroxiapatita, apatitas carbonatadas e bioapatita) sob

aquecimento, mostrando mudanca de fase (cloroapatita), perda de grupos

estruturais, decomposicao ou fusdo (indicado por um circulo preto).
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Fonte: adaptado de TONSUAADU et al., 2012.

O B-TCP (Figura 33) sofreu perda de aproximadamente 0,5% de
massa pela perda de agua ndo ligada até 200 °C, 2,65% até 1000 °C,
devido a decomposicdo de CO., e apenas 5% de sua massa foi degradada
até o final da andlise em 1400 °C, fato que pode ser atribuido a
desidroxilacdo e decomposicdo de carbonato (TONSUAADU et al.,
2012).
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Figura 33 - Curva termogravimétrica (TG) obtida por TGA e primeira derivada
da perda de massa (DTG) do B-TCP.
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Ao contrario do B-TCP as ceramicas de n-HA (Figura 34), Mg-

Ca/P (Figura 35) e Sr-Ca/P (Figura 36) sofreram perdas de massa mais
drasticas com o aumento da temperatura. A n-HA perdeu cerca de 12%
de sua massa até 100 °C, evento que esta relacionado a perda de agua nao
ligada, possivelmente ocasionado pela presenca de umidade nos pés. Em
200 °C até aproximadamente 300 °C ha uma queda brusca na curva de
perda de massa que é atribuida a perda de dagua constitucional
(TONSUAADU et al., 2012). Acima dos 300 °C a curva de TGA
descresse mais suavemente, tendo pequenas alteragcdes na faixa de 300 a
460 °C, devido a decomposicdo dos ions carbonato absorvidos pelos
fosfatos de célcio, e que foram detectados na andlise de FTIR. Por fim, ha
um leve decréscimo da curva entre 530-770 °C relacionado com a
deterioracdo do ion fosfato (GRANADOS-CORREA, BONIFACIO-
MARTINEZ e SERRANO-GOMEZ, 2010; TONSUAADU et al., 2012).
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Figura 34 - Curva termogravimétrica (TG) obtida por TGA e primeira derivada
da perda de massa (DTG) do n-HA.
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Figura 35 - Curva termogravimétrica (TG) obtida por TGA e primeira derivada
da perda de massa (DTG) do Mg-Ca/P.
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Figura 36 - Curva termogravimétrica (TG) obtida por TGA e primeira derivada

da perda de massa (DTG) do Sr-Ca/P.
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A curva de TGA mostra que para a ceramica de n-HA ha cerca de
26% de perda de massa da ceramica até 600 °C, e apenas cerca de 1% de
massa € perdido dessa temperatura até 1400 °C. Os mesmos eventos
encontrados na curva de TGA da n-HA podem ser observados nas curvas
de Mg-Ca/P e Sr-Ca/P, porém com pequenos deslocamentos de faixas de
temperatura e % de perda de massa, devido a alteracdo estrutural que a
incorporacdo dos ions de Sr e Mg ocasionam na estrutura da
hidroxiapatita e as mudancgas em algumas caracteristicas dos fosfatos de
calcio, como a solubilidade (GENG et al., 2015). A semelhanca entre as
curvas esta relacionada com a similaridade na reacéo de formagao desses
compostos. A percentagem de perda de massa do Sr-Ca/P foi a mesma
encontrada para a n-HA, 26% até 600 °C, enquanto o Mg-Ca/P teve uma
perda um pouco maior, apresentando uma perda de 36% de massa até
600 °C. Resultados similares foram encontrados em alguns estudos
envolvendo fosfatos de calcio (GRANADOS-CORREA, BONIFACIO-
MARTINEZ e SERRANO-GOMEZ, 2010; ANJANEYULU,
PATTANAYAK e VIJAYALAKSHMI, 2015; BIRKHOLZ et al., 2016).

Na Tabela 15 estdo apresentados de forma sucinta os dados
referentes aos eventos de perda de massa, a faixa de temperatura, as quais
ocorrem 0s mesmos, e a % de perda de massa de cerdmica perdida em
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cada evento e, por fim, a % em massa de residuo de ceramica que sobrou
ao final do ensaio.
Tabela 15 - Dados da analise de TGA das bioceramicas, com as faixas de

temperatura e % de perda de massa de cada evento durante o ensaio, e valores de
% de massa de residuo de ceramica ao final do ensaio (1400 °C).

% de massa

Temperatura
Evento C)
B-TCP  n-HA Mg-Ca/P Sr-Ca/P
Perda de agua 0-200 0,5 12,2 20,6 8,5
Perda de agua 200-300 01 117 9.8 48
constitucional
Decomposicdo de 54 459 002 13 24 46
carbonato
Decomposic¢édo
do fon fosfato 530-770 0,03 1,2 3,3 8,2
Decomposicéo de i
gés carbonico 750-1000 2 0,08 0,09 0,32
Residuo 1400 95 73 64 73

4.2 Biocompdsitos
4.2.1 Microinjecédo

Na Figura 37 é apresentado o resultado da injecdo dos
biocompositos. E possivel perceber a diferenca de coloracio entre os
biocompdsitos devido a adi¢do das bioceramicas. As pegas com PLGA
puro apresentam aspecto transparente, como pode ser visto na imagem.
Os biocompositos fabricados com as particulas de B-TCP exibem uma
coloragdo esbranquicada nas pecas, com pouca transparéncia, na
composicdo de 10% de B-TCP a peca apresenta um aspecto quase
totalmente opaco. Para os compositos com n-HA, Mg-Ca/P e Sr-Ca/P as
pecas apresentaram um tom amarelado e com certa transparéncia. As
placas contendo n-HA apresentaram uma cor mais clara e menor perda de
transparéncia em relacdo as outras duas ceramicas, o0 Mg-Ca/P apresentou
maior amarelamento e maior opacidade, ficando as placas contendo Sr-
Ca/P em nivel intermediario. Esse tom amarelado pode ser resultado de
oxidacdes devido a presenca de certa umidade nos pés identificados na
andlise de TGA das bioceramicas.
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Figura 37 - Fotografia das placas microinjetadas com os biocompoésitos e 0 PLGA
puro.

5% 10% 5%  10% 5% 10% 5% 10%
B-TCP  B-TCP n-HA n-HA Mg-Ca/P Mg-Ca/P sr-Ca/P Sr-Ca/P

99 68 66 68

Com relagdo ao processo de injecdo, ocorreu dificuldades na
fabricacdo de alguns grupos de biocompdsitos. Os biocompdsitos com
inser¢do de B-TCP foram facilmente injetados, sem problemas durante o
processo e com rendimento de aproximadamente 100-105 pecas usando
uma massa total de 50 g de composito. As placas contendo n-HA néo
apresentaram muitos problemas durante 0 processo, ocorrendo apenas
dificuldade de homogeneidade nas pecas inicias, 0 que levou a um
rendimento menor na quantidade de pecas em relagdo ao B-TCP, 75-80
placas com 50 g de biocompdsito. A maior dificuldade no processamento
foi enfrentada na injecdo dos biocompdsitos com insercdo de Sr-Ca/P e
Mg-Ca/P. Apesar de todas misturas de bioceramicas terem sido mescladas
da mesma forma, as misturas contendo as bioceramicas com Sr e Mg néo
passaram com facilidade no canh&o de injecdo, atuando de forma abrasiva
no mesmo, o que levou ha uma perda da homogeneidade das pecas e
reducdo na quantidade produzida, sendo fabricada apenas 50-60 pecas
com as ceramicas contendo Sr e 40-45 com as bioceramicas contendo Mg,
utilizando a mesma massa de biocompdsito que as outras ceramicas.

Fatores que podem ser atribuidos aos problemas ocorridos na
microinjecdo, estdo relacionados a mistura do biocompédsito e a
distribuicdo do tamanho das particulas de ceramica. Quanto a mistura do
composito, a confeccdo de um filme, cortado em pedacos e combinado
com os pellets de PLGA, fez com que as particulas do masterbatch
caissem mais facilmente no canhdo de injecdo, dificultando a mistura com
os pellets na fusdo e consequente dificuldade da passagem da mistura para
0 molde, devido as ceramicas serem mais abrasivas. O tamanho de
particula das bioceramicas de B-TCP e n-HA apresentaram menores
indices de polidispersdo e tamanho de particula, o que deve ter facilitado
a interagdo entre as particulas e em consequéncia, auxiliando na mistura.
As pecas contendo Mg-Ca/P foram as que apresentaram maiores
tamanhos de particulas e polidispersdo, o que pode ser conectado a
dificuldade enfrentada no processamento.
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4.2.2 Andlise termogravimétrica (TGA) do PLGA e biocompositos

Na Figura 38 é mostrada a andlise termogravimétrica do PLGA
puro na forma de pellets e da placa microinjetada. A andlise foi feita com
0 objetivo de verificar se o processo de injecdo favorece a degradacédo do
polimero com o aumento da temperatura. Na curva termogravimétrica
(TG) e a primeira derivada da curva termogravimétrica (DTG)
apresentadas, observa-se que ndo ocorre alteracdo significativa nos picos
de degradacdo dos polimeros, ocorrendo a diminuicdo de apenas 1 °C o
pico de degradacdo do PLGA Placa, 343 °C, em comparacao ao do PLGA
Granulo, 344 °C. Entretanto, a faixa de degradacdo, dada pela temperatura
de inicio e fim da degradacdo, foi mais ampla para 0 PLGA Placa,
ocorrendo entre 256-381 °C, enquanto a do PLGA Granulo foi entre 300-
366 °C.

Figura 38 - Curva termogravimétrica (TG) obtida por TGA e primeira derivada
da perda de massa (DTG) do PLGA puro como matéria-prima, PLGA granulo e,
processado pela microinjecdo, PLGA Placa.
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Com o objetivo de verificar a massa real de cerdmica na
composicdo dos biocompdésitos, foram realizados analises de TGA com
pequenos pedacos das placas de biocomposito, usando aproximadamente
10 mg de cada conjunto estudado. As Figuras Figura 39,Figura 40, Figura
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41 e Figura 42, mostram as curvas TG e DTG do PLGA Placa e dos
biocompdsitos, separando 0s conjuntos segundo as bioceramicas
inseridas nos mesmos. Os dados com a temperatura inicial, final e
méaxima de degradacéo, a % de perda de massa e % de residuo que sobrou
ao final do teste, estdo apresentados na Tabela 16.

Tabela 16 - Dados da analise de TGA do PLGA, na forma de granulo e placa, e
dos biocompositos apresentando as temperaturas inicial, final e maxima de
degradacdo, % de perda de massa e % de residuo ao final do ensaio (600 °C).

Material ! zgé:)ial T(Ii(r:w)al ! r??é;ma ;/g ﬁgs(iz resT’/c(i)uo
PLGA Granulo 300 366 344 100,0 0
PLGA Placa 256 381 343 99,6 0,3
5%pB-TCP 325 390 362 94,0 6,0
10%p-TCP 326 390 362 92,1 7,9
5%n-HA 305 383 356 95,7 4,3
10%n-HA 325 387 363 90,5 9,5
5%Mg-Ca/P 300 374 351 98,5 15
10%Mg-Ca/P 325 383 358 97,4 2,6
5%Sr-Ca/P 324 372 354 97,7 3,3
10%Sr-Ca/P 280 359 343 95,6 4,4

Figura 39 - Curva termogravimétrica (TG) obtida por TGA e primeira derivada
da perda de massa (DTG) do PLGA Placa e dos biocompdsitos 5%p-TCP e
10%pB-TCP.
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Figura 40 - Curva termogravimétrica (TG) obtida por TGA e primeira derivada
da perda de massa (DTG) do PLGA Placa e dos biocompositos 5%n-HA e 10%n-

HA.
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Figura 41 - Curva termogravimétrica (TG) obtida por TGA e primeira derivada
da perda de massa (DTG) do PLGA Placa e dos biocompésitos 5%Mg-Ca/P e
10%Mg-Ca/P.
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Figura 42 - Curva termogravimétrica (TG) obtida por TGA e primeira derivada
da perda de massa (DTG) do PLGA Placa e dos biocompositos 5%Sr-Ca/P e
10%Sr-Ca/P.
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De acordo com as curvas de TG e DTG apresentadas é possivel
observar deslocamentos das curvas de degradacdo do biocompdsitos em
relacdo ao polimero puro. No geral, a inser¢do das cerdmicas aumentou a
temperatura de degradaco maxima e a estabilidade térmica, entre 2 a 8
°C acima, com excecdo para os biocompositos de Sr-Ca/P, que exibiram
temperaturas maximas em torno de 9-22 °C abaixo do PLGA.

Outra informagdo que a curva de TG dos biocompdsitos forneceu
foi a % de massa real de ceramica contida em cada biocomposito. Esta
informacdo permite avaliar a homogeneidade da mistura das cargas
ceramicas nos compdsitos, atestando ou ndo a reprodutibilidade do
processo. Considerando os dados da curva de TG do PLGA Placa (Tabela
16), que mostrou uma percentagem irrisoria de PLGA ao final do ensaio,
assume-se que o0 mesmo se degradada por completo até 600 °C, sendo
assim, o residuo ao final do ensaio refere-se a % de massa de cerdmica
presente no biocompdsito. Entretanto, como apresentado anteriormente
neste trabalho, as bioceramicas sofrem certa % de degradacéo até 600 °C,
fator que deve ser considerado para verificar a % de massa de cerdmica
no biocomposito. Na Tabela 17 estdo expostos os valores de % de residuo,
obtidos pelas curvas de TG dos biocompoésitos, € 0 % de residuo
calculado, levando em consideracao a % de cerdmica perdida até 600 °C,
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com objetivo de comparar se ha nos biocompdsitos 0s 5 e 10% em massa
de cerdmica na composigdo dos mesmos.

Tabela 17 - Dados do % residuos, oriundos da curva de TG dos biocompésitos, o
% residuos calculados, levando em consideragdo a % de perda de massa das
ceramicas até 600 °C e % de variagdo entre 0 % de residuos calculados e os
inseridos nos biocompdsitos (5 e 10%).

%

Material ; % residuos calculados % variagdo
residuos

5%p-TCP 6,0 6,3 26
10%pB-TCP 7,9 8,3 -17
5%n-HA 43 54 8
10%n-HA 9,5 11,97 20
5%Mg-Ca/P 1,5 2,0 -60
10%Mg-Ca/P 2,6 35 -65
5%Sr-Ca/P 33 4,15 -17
10%Sr-Ca/P 44 5,54 -45

As informag0es obtidas na Tabela 17 mostram que houve variagao
entre a % de massa de cerdmica inserida nos biocompdsitos (5 e 10%,
dependendo da composi¢do) e a % realmente incorporada nos mesmos (%
residuos calculados). Dentre os conjuntos de 10%pB-TCP, 5%n-HA e
5%Sr-Ca/P foram os que obtiveram menor variagdo em relagcdo ao
esperado, tendo 5%n-HA alcancado a menor variagdo, de apenas 8% de
% de massa a mais que o esperado, enquanto 10%p-TCP e 5%Sr-Ca/P
obtiveram 17% a menos % de massa de ceramica nos compdsitos. As
maiores variagdes foram encontradas nas amostras contendo Mg-Ca/P,
com variagdes de % de massa de 60 a 65% inferiores ao desejado. 1sso
pode ser correlacionado a dificuldade enfrentada na injecdo do material,
que impediu a melhor homogeneizagdo da mistura. As biocerdmicas
restantes obtiveram variagdes percentuais entre 20 e 45%, com % de
massa superiores ao almejado.

4.2.3 Calorimetria Exploratéria Diferencial (DSC)

A Figura 43 apresenta as curvas de DSC referentes a 22 corrida do
ensaio de DSC do PLGA granulo e placa, mostrando as diferencas entre
0 polimero processado e ndo processado, segundo os dados apresentados
na Tabela 18. A realizacdo da 1? corrida foi feita com intuito de apagar a
histéria térmica do material relativa aos processos de
aquecimento/resfriamento sofridos no processo de injecgéo.
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Figura 43 - Curvas obtidas por DSC do PLGA puro como matéria-prima, PLGA

granulo e processado pela microinjecdo, PLGA Placa.
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Tabela 18 - Dados da andlise de DSC do PLGA (granulo e placa) e dos
biocompdsitos, com os valores de temperatura de transicdo vitrea (Tg),
temperatura de fusdo (Tm), entalpia de fusdo (AHm), temperatura de cristalizagéo
(Te¢), entalpia de cristalizagdo (AHc) e o0 grau de cristalinidade (a).

Material To(°C)  Tm(°C) E‘JI/{g”; Te(°C) (ﬁgg (ég)
PLGAGranulo 56 160 25,8 i - 275
PLGA Placa 57 163 202 120 140 215
5%B-TCP 56 161 172 100 103 193
10%B-TCP 52 162 21,1 9% 65 255
5%n-HA 55 163 155 98 83 175
10%n-HA 51 162 15,7 93 78 187
5%Mg-Ca/P 56 163 200 112 90 225
10%Mg-Ca/P 56 163 230 113 112 277
5%Sr-CalP 58 161 137 126 66 154
10%Sr-CalP 56 162 215 116 1353 255
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A curva de PLGA granulo mostra o deslocamento da linha base em
56 °C relacionado com a temperatura de transi¢éo vitrea (Tg) do material.
O segundo pico observado na curva é um pico endotérmico relativo a
temperatura de fusdo (Tm) centrado em 160 °C. A presenca do pico de
fusdo para o PLGA 82:18, denotando estrutura semicristalina ao
polimero, em concordancia com o observado no difratograma de raio-x
do PLGA. O pico de Trn maior e localizado proximo a 160 °C para o
PLGA granulo, pode ser atribuido a presenca de cristais em cadeias
regulares muito proximas umas das outras, e, também, o fato de o pico de
fusdo ocorrer em temperaturas proximas a da fusdo de polimeros
constituidos de écido latico, indicando que o monémero de lactideo pode
estar contribuindo fortemente para a cristalizacdo do polimero
(ADHIKARI et al., 2014).

A amostra de PLGA Placa apresentou valor de T4 similar ao obtido
com o granulo, 57 °C, e no pico de fusdo ocorreu um pequeno aumento
de 3 °C, obtendo-se a Tm de 163 °C. Além disso, na curva do polimero
processado ha o aparecimento de um pico exotérmico no curva de DSC,
relacionado com a cristalizacdo do material na temperatura de 129 °C.

A formagé&o do pico de cristalizacdo pode estar associada a taxa de
resfriamento acelerado do material apds o processamento, devido a
rapidez do processo de injecdo, o que ndo possibilitou a cristalizacdo do
material, formando entdo pequenos nicleos cristalinos na estrutura do
material, porém sem permitir o crescimento dos mesmos. O aquecimento
posterior, ocorrido no ensaio de DSC, possibilitou o fornecimento da
energia necessaria para o crescimento destes nicleos, aumentando assim
as regides cristalinas (SANTOS et al., 2012; DE SANTIS, VOLPE e
PANTANI, 2017; MELO et al., 2017).

Além disso, a amostra de PLGA Placa teve uma diminuicdo na
entalpia de fusdo em comparacdo com o PLGA Granulo, com valores de
entalpia diminuindo de 25,8 J/g do granulo de PLGA para 20,2 J/g para o
polimero processado. Esta diminuicdo na entalpia de fusdo influencia
diretamente o grau de cristalinidade (Xc¢) do polimero processado. O grau
de cristalinidade das amostras foi calculado a partir da Equacéo 5, sendo
AHeyp a entalpia de fusdo experimental medida pelo DSC, AH, a entalpia
de fusdo teérica, estimada a partir das espécies de polilactideo e
poliglicolideo 100% cristalinas, e %m a % em massa de polimero.

X, = ey 10 )

%mx*AH .
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O valor de entalpia de fuséo para o PLGA 100% cristalino foi de
94,7 Jlg, segundo valores utilizados em outros estudos com polimeros
similares ao trabalho (SOUZA, 2017; RUEDA et al., 2015; JIANG et al.,
2014). Segundo os dados do grau de cristalinidade, presentes na Tabela
18 (Xc), nota-se que % de cristalinidade do PLGA Placa, 21,5%, diminuiu
em relacdo a % de cristalinidade do PLGA Granulo, 27,5%.

Nas Figuras Figura 44, Figura 45, Figura 46 e Figura 47, estdo
apresentadas as curvas de DSC do PLGA Placa em conjunto com 0s
biocompdsitos. Os dados relativos as curvas de DSC dos biocompdsitos
estdo contidos na Tabela 18, apresentada anteriormente. Através das
curvas de DSC e os valores expostos, observa-se que a temperatura de
fusdo de todos os conjuntos de biocompoésitos manteve-se na faixa de
161-163 °C, semelhante ao do PLGA Placa, o que evidencia que a
insercdo das cerdmicas ndo ocasionou alteracéo na T, dos biocompositos.

Figura 44 - Curvas obtidas por DSC do PLGA Placa e dos biocompdsitos 5%-
TCP e 10%B-TCP.
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Figura 45 - Curvas obtidas por DSC do PLGA Placa e dos biocompésitos 5%n-

HA e 10%n-HA.
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Figura 46 - Curvas obtidas por DSC do PLGA Placa e dos biocompdsitos 5%Mg-
Ca/P e 10%Mg-Ca/P.
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Figura 47 - Curvas obtidas por DSC do PLGA Placa e dos biocompdsitos 5%Sr-
Ca/P e 10%Sr-Ca/P.
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Com relagdo a cristalizagdo, a temperatura de cristalizacdo dos
biocompdsitos diminuiu em todas as composicdes analisadas, com maior
gueda para o conjunto contendo n-HA, entre 93-98 °C. O grau de
cristalinidade dos compdsitos contendo 5% em massa das bioceramicas
tiveram redugdo no grau de cristalinidade, entre 15,4 e 18,7%, com
excecdo para a ceramicas de 5%Mg-Ca/P que obteve valor préximo ao
PLGA, 22,5. Para a adi¢do de 10% das cerdmicas de p-TCP, Mg-Ca/P e
Sr-Ca/P, os valores mantiveram-se superiores ao PLGA Placa, entre 25,5
e 27,7, mostrando que possivelmente a maior adi¢do das ceramicas pode
facilitar o processo de cristalizagdo, atuando como agente nucleante. Os
resultados obtidos apontam que a adigdo das biocerdmicas influenciou
principalmente as temperaturas envolvidas na cristalizacdo, influenciado
a organizacdo das cadeias poliméricas de PLGA por atuar como um
agente inibidor, desfavorecendo a cristalizacdo do PLGA.

Estudo realizado por Castro, 2018 com membranas de PLGA
82:18 com adicdo de B-TCP em 5, 10 e 20% em massa ha composi¢do das
membranas, apresentou resultados semelhantes aos abordados nesta
pesquisa, o qual a adi¢do de B-TCP ndo alterou significativamente a T €
diminuiu a entalpia de fusdo, em concordancia com os resultados
apresentados. Em relagéo a pesquisas utilizando PLGA em conjunto com
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a hidroxiapatita, os resultados apresentados sdo contrarios aos
encontrados na literatura, no geral, a introdugéo de hidroxiapatita causa
um aumento da cristalinidade quando usada em conjunto com o PLGA,
atuando como agente nucleante no processo de cristalizacdo (SANTOS,
2011; JIANG et al., 2014; KRUCINSKA et al., 2014). O fato da n-HA
ter ocasionado a diminuicdo da cristalinidade, pode ser atribuido a sua
nanoestrutura, que tende a formar aglomerados causando saturacdo das
particulas na estrutura polimérica e assim, anulando o efeito da presenca
destas particulas na matriz polimérica (MERLINI, 2014; CASTRO,
2018).

4.2.4 Andlise dindmico-mecanica (DMA)

A anélise DMA foi realizada com o objetivo de obter informagdes
sobre as propriedades viscoelasticas dos biocompdsitos, para determinar
0s processos de relaxacdo dos materiais. As curvas de moddulo de
armazenamento (E’) e tangente de perda (tan §) em func¢do da temperatura
sdo apresentadas nas Figuras Figura 48, Figura 49, Figura 50 e Figura
51, do PLGA com cada conjunto de cerAmica, p-TCP, n-HA, Mg-Ca/P e
Sr-Ca/P, respectivamente. A temperatura de 50 °C foi selecionada para a
analise do médulo de armazenamento, devido a proximidade desse valor

com a Ty do material.
Figura 48 - Andlise de DMA dos PLGA e dos biocompositos de 5%B-TCP e

10%pB-TCP.
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Figura 49 - Anélise de DMA dos PLGA e dos biocompoésitos de 5%n-HA e
10%n-HA.
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Figura 50 - Analise de DMA dos PLGA e dos biocompositos de 5%Mg-Ca/P e
10%Mg-Ca/P.
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Figura 51 - Anélise de DMA dos PLGA e dos biocompdésitos de 5%Sr-Ca/P e
10%Sr-Ca/P.
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Tabela 19 - Dados da analise de DMA do PLGA Placa e dos grupos de
biocompositos com valores do modulo de armazenamento E’), inicial e a 50°C, e
a temperatura de transicéo vitrea (Ty).

Material Madulo de Modulo de Tg (°C)
Armazenamento Armazenamento
Inicial (MPa) a50°C (MPa)
PLGA 1290 921 58
5%p-TCP 1360 1236 64
10%pB-TCP 1546 995 58
5%n-HA 1235 1161 65
10%n-HA 1360 1191 63
5%Mg-Ca/P 1477 1372 64
10%Mg-Ca/P 1493 1324 64
5%Sr-Ca/P 1329 1214 66
10%Sr-Ca/P 1513 1417 65

Os valores de mddulo de armazenamento obtidos no inicio do teste
e a 50 °C para todas as amostras sdo mostrados na Tabela 19. Analisando
o gréfico e os valores obtidos, pode-se observar que E' aumentou
consideravelmente com a adicdo de bioceramicas, exceto 5%n-HA, que
apresentou menor moédulo de armazenamento no inicio do teste. Com o
aumento da temperatura, 0 modulo de armazenamento caiu, tendo uma
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gueda de 100 a 170 MPa nos biocompositos, com excecdo de 5%n-HA
que apresentou menor reducédo (73,5) e 10% de B-TCP com diminuigéo
de 550 MPa no carregamento, em comparagdo com o0 PLGA que caiu 370
MPa a 50 °C. Portanto, podemos observar que a introdu¢éo das ceramicas,
em geral, diminui a sensibilidade do biocompésito com o aumento da
temperatura.

Nas curvas da tangente de perda (tan &) pode-se determinar a
temperatura de transi¢do vitrea dos biocompositos. A placa de PLGA
puro apresentou valor de Ty de 58 °C, enquanto os biocompdsitos
apresentaram valores de Tg superiores, entre 63 e 65 °C, com excegao da
composi¢do 10%B-TCP que teve sua Tq diminuida em comparagdo com
0 PLGA, porém com valor semelhante a do polimero, 58 °C. Este
aumento da T4 nos biocompasitos pode ser atribuido a elevagdo da rigidez
dos biocompdsitos com a adi¢do das ceramicas. Além disto, a intensidade
do pico de tan & também aumentou com a adicdo das ceramicas nos
compositos. Os valores da Ty obtidos pelas anélises de DSC e DMA
diferem entre si, isso se deve as diferencas inerentes as duas técnicas de
andlise, sendo ambas consideradas validas. Entretanto, a técnica de DMA
é mais sensivel comparada ao DSC, assim, sendo seus resultados mais
comumente usados para determinacdo da Tg4. Na técnica DSC, as amostras
sdo pequenas e provém de fragmentos das placas, permitindo que a
ceramica seja exposta ao fluxo de calor e reaja com o polimero, atuando
como um facilitador na transicéo para o estado viscoso, e diminuindo Tg.
No formato DMA as pegas testadas ndo podem impedir a formagdo de
gradientes dentro das pecas, assim, a ceramica, por ndo estar
superficialmente exposta, ndo sofre diretamente com o aumento da
temperatura e tende a aumentar a Tq. O aumento no modulo de
armazenamento e na intensidade do pico da tangente de perda sugere que
hd uma maior contribuicdo do componente viscoso do PLGA nos
compositos em relagdo ao ser comportamento termomecanico.

Avaliando os resultados obtidos com valores da literatura, o E’ do
PLGA foi similar aos nimeros mostrados por Melo et al., 2017, que
obteve 1,2 + 0,2 GPa a 37 °C para PLGA 85:15. Entretanto, quando
avaliando estudos usando PLLA em conjunto com HA, os valores de E’
sdo bem inferiores aos apresentados. Biocompositos de PLLA/n-HA
desenvolvidos por Santos, 2011, alcangaram valores 2400-2500 MPa de
maodulo de armazenamento a 50 °C.
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4.2.5 Flexdo em 4 pontos

Nas curvas apresentadas na Figura 52 temos os testes de flexdo em
4 pontos realizados nas placas de PLGA puro. E possivel notar no grafico
e nos dados da Tabela 20, que as 5 amostras ensaiadas romperam com
carregamento em torno de 16,24 + 0,83 N.

Figura 52 - Ensaio de flexdo em 4 pontos do PLGA Placa.
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Tabela 20 - Dados dos ensaios de flexdo em 4 pontos realizados nas placas de
PLGA e biocompésitos com valores de carga maxima (N) para cada placa
ensaiada, total, média e desvio padrdo de cada grupo testado.

Observacoes: Carga Maxima (N i
Placas ¢ g L) Total Meédia Desvlo
1 2 3 4 5 Padréao
PLGA 16,24 16,81 18,30 16,07 16,84 84,26 16,85 0,88

5%p-TCP 1533 14,41 1551 1519 16,14 76,57 1531 0,62

10%p-TCP 9,17 17,74 9,64 6,47 16,87 59,90 11,98 5,02

5%n-HA 348 1155 543 896 1323 4264 8,53 4,08

10%n-HA 1384 761 1565 1434 535 56,79 11,36 4,57

506Mg-CaP 9,01 586 996 1277 679 4434 883 273

109%Mg-Ca/P 10,05 3,49 9,03 1576 1358 51,91 10,38 4,71

soesr-Cca/P 1723 1436 1649 1643 1563 80,15 16,03 1,09

10%Sr-Ca/P 14,69 15,13 10,88 13,88 9,66 6425 12,85 243
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Figura 53 - Gréficos dos ensaios de flexdo em 4 pontos dos biocompdsitos: (a) 5% PB-
TCP; (b) 10% B-TCP; (c) 5% n-HA; (d) 10% n-HA; (e) 5% Mg-Ca/P; (f) 10% Mg-
Ca/P; (g) 5% Sr-Ca/P e (h) 10% Sr-Ca/P.
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Na Figura 53 - Graficos dos ensaios de flexdo em 4 pontos dos
biocompésitos: (a) 5% B-TCP; (b) 10% B-TCP; (c) 5% n-HA,; (d) 10% n-HA,; (e) 5%
Mg-Ca/P; (f) 10% Mg-Ca/P; (g) 5% Sr-Ca/P e (h) 10% Sr-Ca/P.Figura 53, estdo
apresentas as curvas do teste de flexdo em 4 pontos realizada em todos os
conjuntos de biocompdsitos e na Tabela 20 encontram-se os valores de
forca maxima obtidas nos ensaios.

Com os valores apresentados, percebe-se que, em geral, 0s
biocompdsitos alcangaram cargas maximas menores em relacéo ao PLGA
puro, apenas os biocompdsitos com 5% n-HA e 5% Sr-Ca/P atingiram
cargas maximas proximas ao PLGA. Isso indica que as ceramicas
inseridas no composito atuam como concentradores de tensdo e,
consequentemente, reduzem o carregamento maximo suportado pelo do
material.

Os resultados da ANOVA estdo expostos na Tabela 21. Os
resultados da andlise indicaram, com 95 % de confianga, que os valores
médios de forca maxima para as nove composi¢es nao sdo iguais, ou
seja, rejeita-se a hipotese nula que afirma que as médias de carregamento
maximo sao iguais. Além disso, o valor de “p” obtido, 0,00138, ¢ muito
menor do que o nivel de significancia aplicado ao teste (0,05). Na Figura
54, é mostrado o grafico com os resultados das analises de comparagoes
multiplas onde diferenca entre as médias fica evidente. Com base no
grafico é possivel afirmar que os valores médios de carregamento maximo
sdo diferentes entre as nove composicOes estudadas, pois os intervalos de
confianga néo se sobrepdem no gréfico em relagdo ao PLGA puro. Outra
caracteristica apresentada no grafico, é que na maioria dos compdsitos
ocorreu um grande desvio dos valores médios de carregamento maximo
com a introducdo das ceramicas, isso se deve a natureza fragil dos
materiais cerdmicos, que devido a dependéncia critica a presenca de
defeitos das ceramicas a dispersao dos valores obtidos experimentalmente
torna-se acentuada.

Tabela 21 - Dados obtidos na analise de variancia com um unico fator.

Fonte da variagdo SQ gl MQ F valor-P  F critico
Entre grupos 371,8453 8 46,4806 4,160051 0,0013386 2,208518
Dentro dos grupos  402,2316 36 11,1731

Total 774,0769 44
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Figura 54 - Grafico obtido por meio dos resultados alcangados na anélise de
variancia (ANOVA) com um Unico fator.
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5 CONCLUSOES

As ceramicas n-HA, B-TCP, Mg-Ca/P e Sr-Ca/P aplicadas no
trabalho apresentaram diferentes distribui¢cGes no tamanho das particulas,
0 que pode ter influenciado a dificuldade na injecdo dos biocompdsitos
Mg-Ca/P, que apresentou maior tamanho de particula e baixa dispersdo
nesses valores.

As andlises mostraram a formacéo de particulas finas para o -
TCP, Mg-Ca/P e Sr-Ca/P, enquanto que a n-HA alcangou menor tamanho
de particula com aproximadamente 140 nm de tamanho no ensaio de
DLS, porém devido aos aglomerados, mascarou seu tamanho
manométrico de aproximadamente 15-20 nm mostrado nas imagens de
MET.

Nas andlises de DRX, B-TCP e n-HA apresentaram a formagao de
uma Unica fase, enquanto as ceramicas com substituicdo idnica de Mg e
Sr, apresentaram a formacdo de fases percursoras da hidroxiapatita, as
fases brushita e monetita. As imagens obtidas por MEV e MET
corroboraram com as informacgdes obtidas no DRX, mostrando a
morfologia caracteristica das fases identificadas.

Na avaliacdo dos biocompdsitos, através das curvas de TG e
DTGA, observou-se que a insercdo das cerdmicas aumentou a
temperatura de degradacdo maxima e a estabilidade térmica, com excecéo
para os biocompositos de Sr-Ca/P, que exibiram temperaturas maximas
mais baixas que o PLGA.

Na anélise de DMA, os biocompdsitos, apresentaram valores de Ty
superiores a0 PLGA, com exce¢do do 10% B-TCP que teve sua Ty
diminuida em comparacdo com o PLGA. Este aumento da Tq nos
biocompdsitos pode ser atribuido a elevacédo da rigidez dos biocompésitos
com a adicdo das ceramicas.

O médulo de armazenamento aumentou com a maior % de
ceramica, mostrando que a introdu¢do de 10% de cerdmica contribui com
mais intensidade para o comportamento da componente viscosa dos
biocompdsitos.

Em geral, a introducdo de bioceramicas reduziu a carga maxima
dos biocompositos testados pelo ensaio de flexao, pois as maiores cargas
de fratura em relagcdo a porcentagem de ceramica incorporada foram
encontradas nos grupos 5%pB-TCP, 10%n-HA, 10%Mg-Ca/P e 5%Sr-
Ca/P, o que torna inconclusivo o efeito percentual em relacdo ao
carregamento de biocompasitos fraturados.

A microinje¢do dos polimeros ndo foi homogénea em alguns
grupos, como Mg-Ca/P e Sr-Ca/P, que apresentaram dificuldades durante
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0 processo de fabricacdo. A formacao do masterbatch foi ineficaz para a
producdo dos biocompdsitos, uma vez que houve falta de homogeneidade
em todos os grupos de polimeros em relacdo a massa real da ceramica
presente nos biocompositos, fato comprovado pela analise do TGA, que
mostrou a variagdo na massa de ceramica real presente nos compasitos,
em relagdo aos valores tedricos (5% e 10% em massa) em todos 0s grupos
de biocompdsitos. Seriam necessarias modificacbes no processo de
mistura para garantir a homogeneidade na mistura de polimero-ceramica
proporcionando melhora no processo de injecdo e reprodutibilidade do
mesmo.

Com base nesses resultados, podemos concluir que a introdugéo de
bioceramicas modificou as propriedades térmicas e mecanicas do
polimero. As modificacdes nas propriedades térmicas melhoraram os
valores de Ty e modulo de armazenamento, o que torna 0s biocompositos
adequados para uso como implantes bioabsorviveis. No entanto, a
introducdo da ceramica foi prejudicial as propriedades mecanicas,
reduzindo a carga maxima suportada pelas placas. Seria necessario
melhorar a mistura e o processo de injecdo, tornando os biocompdsitos
mais homogéneos e uma avaliagdo com um maior nimero de pecas para
avaliar rigorosamente o efeito das ceramicas nas propriedades mecanicas.
O trabalho apresentado foi Util para entender as consequéncias da
introducdo das ceramicas propriedades dos compositos contendo PLGA
e abre portas para o conhecimento, aplicacdo e fabrica¢do de compdsitos
com esses materiais.
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6 SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS

e Testar métodos de mistura entre 0 PLGA e as ceramicas, para a
avaliar a homogeneidade e interacdo quimica entre os materiais, de modo
a melhorar ambos;

e Fabricar os biocompositos em lotes em mais de um lote, para
avaliar a reprodutibilidade do processo, frente a possibilidade de
producdo em maior escala;

e Avaliar as propriedades dos biocompdsitos apds o processo de
esterilizacéo;

® Realizar testes in vitro nas placas, como citotoxicidade, adeséo
celular e degradacdo, para avaliar a interacdo dos biocompositos com
organismos Vivos;

e Realizar teste in vivo dos biocompdsitos seguindo normas
especificas para implantes bioabsorviveis, para verificar a aplicabilidade
desse material como placa de fixacao de fratura 6ssea em seres vivos;

e Estudar e testar meios de melhorar a interagdo quimica entre o
PLGA e as bioceramicas, com o objetivo de melhorar as propriedades dos
biocompdsitos em relacéo ao polimero puro.
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