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RESUMO

Os implantes para artrodese intersomatica da coluna utilizados
atualmente protegem o enxerto do carregamento mecéanico, podendo induzir uma
consolidacdo 6ssea falha. O comportamento ideal desses implantes seria manter a
resisténcia até a consolidacdo Ossea e, apos, ser eliminados, deixando que o tecido
0sseo assuma as cargas. O poli(L-acido latico) (PLLA) é um poliéster alifatico
biocompativel e biorreabsorvivel, ja utilizado como matéria-prima em implantes
ortopédicos. Com os objetivos de obter dados sobre o comportamento deste polimero,
bem como de desenvolver uma metodologia que possa auxiliar na escolha de matérias-
primas para novos estudos, visando uma futura aplicacé@o clinica, foram realizados o
projeto e producdo de um implante para artrodese intersomética lombar em PLLA,
juntamente com a avaliagdo do seu comportamento de degradacéo in vitro pelo periodo
de um ano. O implante foi desenvolvido em um programa de projeto assistido por
computador (CAD), ensaiado computacionalmente por analise de elementos finitos
(FEA) e produzido por injecdo em maquinario industrial. Ensaios de cromatografia de
permeacdo em gel (GPC), calorimetria exploratéria diferencial (DSC), compressao
mecanica e microscopia eletrbnica de varredura (MEV) foram realizados nos implantes
nao degradados e a cada trés meses de degradacao. A perda de massa dos implantes
em degradacdo também foi acompanhada. O implante apresentou resisténcia e
ductlidade excelentes durante todo o periodo testado, suportando compressfes acima
de 10000N. A degradacédo no periodo observado foi, entretanto, muito baixa, havendo
pouquissima alteracdo na massa do implante e no tamanho das cadeias do polimero,
conforme avaliado por ensaios de perda de massa e GPC. Embora a baixa degradacéo
tenha provado que o PLLA ndo é o polimero mais adequado para a aplicacdo
pretendida, o trabalho alcancou seus objetivos de validar a metodologia utilizada e
testar um modelo inicial, obtendo os parametros para utilizacdo em uma nova fase da

pesquisa.

Palavras chave: PLLA, artrodese intersomatica, implantes de coluna



ABSTRACT

The current implants for spinal interbody fusion protect the graft against
mechanical loading, potentially inducing a weak bone consolidation. The ideal behavior
for those implants would be to keep its resistance until the occurrence of bone
consolidation and, then, to be eliminated, leaving mechanical stresses over the new
created bone. Poly(L-lactic acid) (PLLA) is a biocompatible and bioresorbable aliphatic
polyester, already used as a material for orthopedic implants. With the objectives of
obtaining data on the behavior of this polymer and developing a methodology to help in
choosing materials for new studies, aiming at a future clinical application, the design
and production of a lumbar interbody fusion implant in PLLA, followed by evaluation of
its’ in vitro degradation for one year, was proceeded. The implant was developed with a
computer assisted design (CAD) program, tested virtualy by finite element analisis
(FEA) and produced by injection in industrial hardware. Studies of gel permeation
chromatography (GPC), differential scanning calorimetry (DSC), mechanical
compression and scanning electron microscopy (SEM), are performed on the non
degraded implants and at tree months intevals of degradation. Mass loss of implants in
degradation was also controlled. The implant showed excellent resistance and ductility
during all time of the experiment, tolerating compression forces over 10000N. However,
the amount of degradation in the period of observation was very low, with very slight
changes in the implants’ mass and size of polymer chains, as detected by mass loss
and GPC studies. Although the low degradation proved that PLLA is not adequate for
this application, the goals of validating the methodology used and obtaining data on a

preliminary model, for use in a second phase of research, were achieved.

Key words: PLLA, interbody fusion, spine implants
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1 INTRODUCAO E OBJETIVOS

Mesmo tendo sido descrita ha mais de 50 anos (1), a cirurgia de fuséo
intersomatica da coluna lombo-sacra tornou-se um procedimento comum apenas ha
década de 90, com o advento dos implantes para colocacdo no espaco intervertebral,
que tornaram o procedimento tecnicamente acessivel a maioria dos cirurgides. Estes
implantes fornecem suporte mecéanico, fazendo desnecesséario o uso de enxertos
cortico-esponjosos estruturados, cuja obtencdo implica em morbidade para o paciente
(2, 3).

Os primeiros dispositivos intersomaticos eram cilindros de titanio,
preenchidos de enxerto 0sseo esponjoso e rosqueados no espaco discal (4). Desde I3,
houve grande evolucdo nos conceitos de desenho e matérias-primas destes implantes,
buscando caracteristicas mecéanicas mais adequadas para permitir uma boa
consolidacdo Ossea (3, 5). A maioria dos dispositivos intersomaticos modernos é
confeccionada em materiais poliméricos, com maodulo elastico proximo ao do osso (5,
6, 7).

Contudo, o0 osso € um tecido em constante atividade de renovacéo e
remodelagem, e nenhum dos materiais utilizados na confeccdo de implantes consegue
adaptar-se completamente as suas necessidades. Se a estruturacdo e resisténcia
apresentadas pelos dispositivos intersométicos sdo essenciais na fase pos-operatoria
precoce, até a consolidagdo do enxerto, a permanéncia tardia deste suporte estrutural
protege o osso neoformado do carregamento mecéanico, que seria importante para a

estimulacdo de seu desenvolvimento pleno (4).

E sabido que, quando ndo submetido a tensées, o tecido 6sseo tende a
atrofiar-se (8, 9). No caso especifico das artrodeses intersométicas, a protecao do
enxerto contra as cargas (stress-shielding, na literatura de lingua inglesa), pode resultar
em complicagbes como afundamento do implante nos platds vertebrais (subsidiéncia,
ou sinkin-in, na literatura de lingua inglesa), falha da consolidagdo, ou consolidag&o
fraca (10, 11, 12).
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Em uma situacdo ideal, a fixacdo interna deveria assumir o estresse
mecanico no periodo inicial, quando o enxerto 6sseo ndo esta consolidado, e, entéo,
progressivamente transferir as cargas ao enxerto, a0 mesmo tempo em que este fosse
aumentando sua capacidade mecéanica. Assim, a confeccdo de um implante
intersomatico em material biorreabsorvivel € uma tentativa de otimizacdo das
condicbes para uma boa fusdo Oéssea, suprindo as necessidades mecanicas e

biolégicas ideais.

Desde o desenvolvimento das primeiras suturas degradaveis, na década
de 60, as aplicacbes médicas para polimeros biorreabsorviveis vem crescendo muito.
Atualmente estes polimeros séo utilizados em sistemas de liberagdo controlada de
drogas, fios de sutura, suportes para crescimento de tecidos (scaffolds), e como
implantes estruturais em cirurgias ortopédicas e cranio-maxilo-faciais (13, 14, 15, 16,
17).

Vérios polimeros absorviveis sdo considerados elegiveis para uso como
biomateriais, mas, para confeccdo de implantes estruturados, o poli(acido latico) (PLA)
apresenta maior biofuncionalidade, principalmente por suas propriedades mecanicas,
como resisténcia e rigidez, superiores as apresentadas por polimeros de outros grupos
(16, 17). Além disso, sua degradacdo gera produtos atoxicos, biocompativeis, e

facilmente eliminados pelas rotas metabdlicas normais (16, 17, 18).

As propriedades mecéanicas e de degradacdo do PLA podem ser
modificadas e adequadas através de ajustes em parametros como tamanho de suas
cadeias, grau de cristalinidade, adicdo de co-mondmeros e outros, além dos ajustes

nos processos de fabricacdo e esterilizacdo dos produtos (19).

Nos mercados europeu e norte-americano ja existem alguns implantes
intersomaticos produzidos em PLA (4, 21), porém, esta tecnologia ainda ndo esta
completamente dominada. Existem varios pontos de controvérsia, inclusive quanto a
adequacédo desses materiais a este tipo de aplicacdo. Alguns experimentos in vivo, em
modelo caprino, avaliando desempenho de dispositivos intersométicos cervicais

produzidos a base de PLA, mostraram uma incidéncia grande de falhas da
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consolidacdo 6ssea, além de algumas importantes reagdes inflamatérias no local do
implante (22).

Este trabalha visa contribuir par o desenvolvimento de implante para de
suporte de cargas para uso em cirurgias de artrodese intersomatica lombar, que atenda
as necessidades estruturais presentes no periodo poés-operatorio e, apos, seja
reabsorvido sem provocar efeitos deletérios ao organismo.

A pesquisa para o desenvolvimento de um implante biorreabsorvivel pode
ser dividida em cinco fases:

e aconcepcao e projeto do implante

* 0 desenvolvimento do processo de fabricacéo

* 0 ajuste das caracteristicas da matéria-prima, por testes in vitro
e 0s testes in vivo, em modelo animal

» aaplicacao clinica experimental

O presente estudo se limita as duas primeiras fases, e ao teste do PLLA
como primeiro modelo experimental de matéria-prima, incluindo o estudo de seu peffil
de degradacao in vitro, pelo periodo de um ano.

Os objetivos do trabalho sdo a obtencdo de dados sobre o
comportamento deste polimero nesta aplicacdo especifica, além do desenvolvimento e
validacdo de uma metodologia que possa auxiliar na escolha de matérias-primas para
novos estudos, visando uma futura aplicacédo clinica.

Assim, foi projetado um implante para artrodese intersomatica lombar,
com utilizacdo de softwares de desenho auxiliado por computador (CAD) de
modelagem paramétrica (AutoCAD Inventor® versdo 9 — Autodesk®) e de testes virtuais
por andlise de elementos finitos (FEA) (ANSIS® workbench 9.0 — Autodesk®. Os
implantes foram produzidos por injecdo em equipamento industrial (injetora Arburg® 60)
e caracterizados com relacdo ao seu comportamento mecanico em compressao,
tamanho de cadeias, grau de cristalinidade do polimero, e aspecto da superficie ao

exame com microscopico eletrénico de varredura.

Apds, os implantes foram imersos em solugdo de tampéao fosfato por um

periodo de um ano, sendo caracterizados a cada 3 meses, para acompanhamento de
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sua degradagao in vitro.

Este estudo serve de base para a segunda fase da pesquisa, onde serdo
testados copolimeros a base de PLLA, utilizando-se metodologia semelhante, de forma
a conseguir-se perfis mecéanico e de degradacdo otimizados, ja visando aplicacdes

clinicas.
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2 ESTADO DA ARTE

Nos ultimos anos, implantes biorreabsorviveis confeccionados em PLA
tem sido utilizados de forma rotineira em cirurgias cranio-maxilo-faciais, na forma de
mini-placas e parafusos para osteossintese, e em cirurgias de reconstrucao ligamentar
de joelho e ombro, na forma de pinos e parafusos de interferéncia (22, 16, 17, 23, 24,
25, 26). O mesmo ndo acontece na area da cirurgia de coluna, onde, apesar do
interesse crescente, a disponibilidade deste tipo de implante € quase inexistente (4,
27).

Em uma pesquisa realizada em bancos de dados de literatura médica e
sites comerciais de produtos médicos, localizou-se apenas dois fabricantes de
implantes para artrodese intersomética que ja tem seu produto sendo utilizado

clinicamente, fora do ambito de pesquisa:

« A MacroPore Biosurgery® produz a linha de implantes biorreabsorviveis para
artrodese intersomatica Telamon®, utilizando um copolimero PLLA-co-PDLLA 70-30,
patenteado com o nome HYDROSORB®. Estes implantes sdo aprovados para uso
experimental nos Estados Unidos pelo Food and Drug Administration (FDA) e possuem
selo CE, que permite a comercializagdo e uso clinico na Europa e América Latina. Os
implantes foram desenvolvidos em conjunto com a Medtronic Sofamor-Danek®, uma
das gigantes mundiais na area de implantes e materiais para ortopedia, que realiza sua

distribuicdo em nivel mundial (figura 1).

Figura 1- Implantes para artrodese intersomatica da linha Telamon © (Medtronic Sofamor-Danek ©).

(www.macropore.com/images/IMG_hydrosorb_family.jpg )
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« A Phusis® comercializa para uso clinico, no mercado europeu, os implantes
Biodesis® e Altus®, para artrodese intersomatica lombar e cervical, respectivamente,
ambos produzidos em PLLA-co-PDLLA 98-2, sob supervisdo técnica do Dr. Michel
Vert.

A penetracdo destes produtos na pratica clinica diaria ainda é muito
pequena. Em 2004, Coe apresentou no congresso da North American Spine Society
(NASS), uma série de 32 casos de utilizacdo do implante Telamon em humanos,
obtendo boa consolidacdo 6ssea (21). No mesmo ano, Hopkins publicou uma série de
43 pacientes em que o implante biorreabsorvivel foi utilizado em associacdo com
proteina morfogenética 6ssea recombinante-2 (rhBMP-2), obtendo consolidacdo éssea
em todos os casos (28).

Existem implantes em fase de testes in vivo, principalmente em modelos
caprinos, no Japdo e Europa, com resultados variaveis em termos de sucesso das
aplicacdes, no que concerne aos percentuais de consolidacdo e reacbes ao material (4,
27, 29, 30).

No Brasil, conseguiu-se localizar apenas uma iniciativa no sentido de
desenvolver implantes em PLA, sob a coordenacédo da Dra. Eliana A.R. Duek, ainda em
ambito de pesquisa (31).

Portanto, o desenvolvimento de um implante biorreabsorvivel para
artrodese intersomatica de coluna € um projeto sintonizado com uma tendéncia de

pesquisa crescente a nivel mundial.
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2.1 REVISAO DA LITERATURA

2.1.1 Artrodese Intersomatica Lombar

Artrodese de coluna é o procedimento cirdrgico que consiste na fuséo
0ssea entre as vértebras, resultando em eliminacdo do movimento entre 0s niveis
espinhais envolvidos. Este tipo de cirurgia foi introduzido na prética clinica por Hibbs e
Albee, em 1911, sendo utilizado, desde 14, no tratamento de patologias de diferentes
etiologias, desde infec¢des e tumores, até disfuncdes de origem artrdsica, por processo
de degeneracéo espinhal (45).

As artrodeses de coluna podem ser realizadas por diferentes técnicas,
envolvendo ou ndo o uso de implantes. Na sua forma mais antiga, as artrodeses eram
realizadas pela colocacdo de enxerto 6sseo autélogo, ou seja, retirado do préprio
paciente, sobre a face posterior da coluna, entre as laminas e processos espinhosos,
através de abordagens cirdrgicas posteriores, com afastamento da musculatura (32,
33). Em técnicas mais modernas, o enxerto & colocado na face postero-lateral da

coluna, sobre as articulacdes facetérias e processos transversos (91) (figura 2).

PROCESSO

TRANSVERSO DE L4 ENXERTO

AUTOLOGO
[ —
PROCESSO
TRANSVYERSO DE L5

—_—-

ASA DO SACRO L

Figura 2 - Representacao esquematica de uma artrodese postero  -lateral, com o enxerto
O6sseo aposto sobre as apéfises transversas das vért ebras, sem estar sujeito a tensées

durante a integragao. (33)
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No que concerne a adequada consolidacdo 6ssea, com fusdo dos niveis
envolvidos, estes procedimentos tem um indice de falhas significativo, pois o enxerto
fica solto sobre uma superficie 6ssea, sem sofrer estresse mecanico de nenhuma
natureza, ndo havendo inducdo de osteogénese. Uma das maneiras de aumentar os
indices de sucesso da cirurgia é a utilizacdo de implantes de fixacdo, que tem por
objetivo reduzir o movimento da coluna nos niveis abordados, facilitando a integracéo e
consolidacéo do enxerto (35).

Na artrodese intersomatica lombar, o disco intervertebral € retirado e o
enxerto é colocado na parte anterior da coluna, entre 0os corpos vertebrais adjacentes.
Nessa situacgdo, diferente das outras técnicas, o enxerto fica alinhado com os vetores
de carga axial, sob estresse mecanico osteoindutivo praticamente constante,
aumentando os indices de consolidacdo O0ssea. A participacdo imediata do enxerto
como componente estrutural, desempenhando a funcdo de suporte axial, também
dificulta a ocorréncia de deformidades do espaco discal no pés-operatorio (33, 35, 36).

Este tipo de cirurgia foi idealizado por Mercer, em 1936, que acreditava
tratar-se da maneira ideal de realizar uma fusdo éssea espinhal, porém ndo pensava
que o procedimento fosse tecnicamente factivel, uma vez que as dificuldades e os
riscos seriam inaceitavelmente grandes (37).

Cloward foi o pioneiro na realizagdo de artodeses intersométicas
lombares, tendo realizado os primeiros procedimentos ja na década de 40, e publicado
a primeira série de descricoes em 1953 (1). Através de uma abordagem posterior da
coluna, com afastamento da musculatura, era feita a retirada dos elementos 0sseos
posteriores, a disseccdo e afastamento das estruturas neurais no interior do canal
medular, a retirada do disco intervertebral e a colocacdo de enxerto 6sseo autdlogo
preenchendo o espacgo discal. Eram utilizadas como enxerto varias cunhas de 0sso
cortico-esponjoso estruturado (enxerto tricortical), retiradas da crista iliaca do paciente.
Com pingas e cinzéis, essas cunhas eram modeladas na forma do espaco
intervertebral e ali encaixadas, sem elementos adicionais de contencéo (1) (figura 3).

O procedimento utilizado por Cloward era muito eficaz na obtencdo de
uma fusdo 6ssea de boa qualidade, mas era tecnicamente muito complexo e

desafiador, necessitando um trabalho muito minucioso de modelagem do enxerto
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durante o tempo cirdrgico. O risco de lesdo das estruturas nervosas durante a
colocacdo dos enxertos estruturais também era significativo, uma vez que estes
apresentavam formas grosseiras, com possiveis espiculas e irregularidades na

superficie.

Figura 3- Representacao de uma artrodese intersomat  ica, com o enxerto iliaco cértico-esponjoso
colocado no espaco intersomético, alinhado com as ¢ argas axiais do segmento espinhal, sujeito

a tensdes compressivas e cizalhantes durante a inte  gracéo. (73)

O material mais adequado para confeccdo de um dispositivo
intersomatico, tanto em termos de biocompatibilidade, como em termos estruturais, €,
sem duvida, o 0sso cortico-esponjoso autdlogo. Entretanto, este material apresenta
varios problemas, a comecar por sua prépria obtencao, que implica, obrigatoriamente,
em um segundo procedimento cirargico. A retirada deste tipo de enxerto, em volume
adequado para uma artrodese intersomatica lombar, € um procedimento bastante
agressivo, com riscos significativos de morbidade do local doador, como formacéao de
hematomas, infeccdo, dores persistentes, e, até mesmo, deformidade estética pela
retirada de grande quantidade de osso (39, 40, 41).

O uso de enxertos estruturais autélogos também estd sujeito a
complicacbes, como a absor¢do nao previsivel, podendo haver desaparecimento do

osso antes do processo de artrodese estar completo. Sempre que um enxerto 4sseo
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livre, ou seja, desprovido de um pediculo artério-venoso para nutricdo, € implantado,
ocorre a morte da maioria de suas células, e o corpo utiliza seu arcabouco inorganico
para colonizacdo por novas ceélulas. A morte, e a substituicdo da parte organica do
enxerto, implicam em um processo inflamatério, mesmo tratando-se de tecido autdlogo.
Dessa forma, o enxerto esta sujeito a enfraquecimento, reabsorcéo precoce, fratura, e
outras complicacoes (42).

A modelagem do enxerto no trans-operatério, para encaixe adequado no
espaco intersomético, € tecnicamente bastante dificil, e representa outra grande
desvantagem do uso de osso autologo fresco. O uso de enxertos 6sseos estruturais
pré-modelados, de natureza homologa ou xendloga (anéis de fémur de cadaver,
principalmente), implica em possibilidades significativas de transmissao de doengas ou
reacOes inflamatdrias mais graves, com aumento do risco cirurgico (43).

A técnica cirdrgica desafiadora, principalmente no que se refere a enxertia
adequada e aos riscos de lesdo neural, dificultou em muito a difusdo deste
procedimento, mesmo porque, poucos cirurgibes conseguiam resultados tdo bons
quanto os de Cloward. A artrodese intersomatica por via posterior ndo foi adotada de
forma disseminada, tendo praticamente caido em esquecimento, pelo menos até o
inicio dos anos 90, com o advento dos implantes intersomaticos.

A utilizacdo de implantes metalicos pré-conformados para coloca¢do no
espaco intersomatico foi iniciada por Bagby, na década de 70, no contexto da medicina
veterinaria. Ele tratava a instabilidade cervical equina com fusdo intersomatica,
utilizando um dispositivo cilindrico fenestrado, de aco inoxidavel, preenchido com 0sso
autologo morselizado (2).

A partir disso, o interesse pela artrodese intersomética em humanos foi
revivido, sendo desenvolvidos implantes intersométicos com varios tipos de
geometrias, como as formas cilindricas, rosqueadas, em anel e retangulares (10, 3,
44).

Os implantes vieram facilitar em muito o procedimento cirdrgico,
tornando-o acessivel & maioria dos cirurgides de coluna. O fato de serem pré-
modelados, disponiveis em varias dimensfes, em formatos adequados para

implantacdo segura e acompanhados de instrumentais especificos para colocacao,
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aumentou a facilidade e seguranca, e reduziu o tempo e a agressividade do
procedimento cirargico. Ainda, 0 acesso cirdrgico por laminectomia, utilizado para
colocacgao destes implantes, ja fazia parte do arsenal da maioria dos neurocirurgioes e
ortopedistas, sendo necessario um treinamento minimo para a sua utilizagcéo (10, 45).

Como os implantes sdo estruturados, se torna desnecessaria a utilizacdo
de enxerto 6sseo estrutural, cuja obtencdo implica em retirada de osso cortical em
grande quantidade, significando maior invasividade cirargica, com maior indice de
complicacdes da area doadora. Os implantes podem ser preenchidos por 0Sso
autologo esponjoso fragmentado, de obtencdo bem mais simples e menos agressiva.
Além disso, também podem ser utilizados com tipos alternativos de enxerto, como as
ceramicas porosas artificiais, a base de trifosfato de céalcio e hidroxiapatita (HA) (32,
46).

Com a liberagdo de uso deste tipo de implante pela Food and Drug
Administration (FDA), no inicio dos anos 90, a cirurgia de artrodese intersomatica
lombar se difundiu de forma extremamente rapida, e se tornou um procedimento usual
para a maioria dos cirurgides ortopédicos e neurocirurgides que lidam com problemas

espinhais.

2.1.2 Tecido Osseo

O tecido 0sseo0 € o unico tecido que se remodela internamente de forma
continua, em um processo constante de deposicdo, reabsorcdo e remodelagéo,
mantendo-se continuamente ativo e interagindo com inumeros fatores reguladores,
locais e sistémicos. Cerca de 10% da massa do esqueleto € renovada anualmente (42).

O osso é formado de uma matriz intercelular com componentes organicos
e inorgéanicos, principalmente sais de calcio, entremeada pelos elementos celulares.
Aproximadamente 20% da massa do 0sso € representada por dgua. Considerando sua
massa seca, 30 a 35% s&o representados por componentes organicos e o restante
pela matriz inorganica (43).

Os 0ss0s possuem uma camada externa mais rigida, formada de osso
compacto, chamada cortex, e uma parte central, chamada medula, formada de osso

esponjoso trabecular. A medula 6ssea é a parte menos calcificada e mais rica em
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componentes organicos, como 0s vasos sanglineos e as células hematopoiéticas,
osteogénicas e mesenquimais indiferenciadas (43).

O cortex 0sseo é coberto pelo periésteo, uma membrana conjuntiva de
duas camadas, onde a camada externa € fibrosa e destacavel e a camada profunda
esta fortemente aderida, abrigando componentes celulares e vasculares importantes na
manutencdo e regeneragdo do tecido. As trabéculas 6sseas da medula sdo cobertas
por uma membrana conjuntiva fina, chamada endésteo (8, 48). Esta estrutura
trabecular abriga uma matriz regenerativa rica em componentes celulares (8, 48).

A parte organica da matriz é produzida por células chamadas
osteoblastos, e seus componentes principais sao fibras colagenas e
glicosaminoglicanos, como o sulfato de condroitina, o acido hialurénico e o sulfato de
queratina, que fornece resisténcia ao tecido. Noventa por cento das proteinas do tecido
0sseo sao colageno do tipo |, que apresenta uma quantidade de ligacdes inter-
moleculares (cross-links) maior que os outros tipos de colageno, caracteristica que faz
estas fibras fortes e insoltveis em fluidos fisiol6gicos (43).

Os outros constituintes da matriz organica sdo proteinas ndo colagenas
(sialoproteinas, fosfoproteinas, glicoproteinas, proteinas contendo &cidos gama
carboxiglutamicos - Gla), além de proteoglicanos, peptideos, carboidratos, lipidios,
albumina e glicoproteinas estruturais (43, 47).

A matriz inorganica, responsavel pelas caracteristicas de dureza e rigidez
do osso, é formada de aproximadamente 85% de fosfato de calcio, 10% de carbonato
de célcio e 5% de derivados fluoridicos, incluindo fluoreto de célcio e fluoreto de
magnésio. O fosfato de calcio esta presente principalmente na forma de hidroxiapatita
(HA), que é o constituinte mineral mais abundante no osso. A HA é depositada entre as
fibras colagenas durante a mineralizacdo da matriz ostebide, por um processo de
nucleacao e maturacao de cristais minerais que pode durar meses (43, 48).

Além de uma grande quantidade de células hematopoiéticas, 0 0sso
possui varias espécies de células com funcbes bastante especificas, que podem tanto
encontrar-se em estados ativos, como ser ativadas apenas quando necessarias para

0s processos metabolicos do tecido (24).
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As células osteogénicas precursoras sdo células-tronco derivadas do
mesénquima, com potencial de realizar mitose e diferenciar-se em células maduras.
Elas estédo presentes na camada periosteal profunda e no endosteo, que acompanha a
superficie interna da medula éssea (24).

As células formadoras de 0sso sdo 0s osteoblastos, responséaveis pelo
desenvolvimento e calcificagdo da matriz. Estas células possuem receptores para uma
grande variedade de reguladores do metabolismo 0sseo, participando tanto no
processo de deposicdo de 0sso como na sua reabsorcdo, através de ativacdo dos
osteoclastos. Os osteoblastos secretam todos os componentes organicos da matriz e,
apos o término do processo de deposicdo, alguns permanecem no periosteo e
enddsteo, enquanto outros se transformam em ostedcitos (43).

Os ostedcitos sdo células envolvidas no controle das concentracfes
extra-celulares de fosfato e calcio, originadas por diferenciacdo dos osteoblastos
maduros. Ao fim da deposi¢cao, os osteoblastos ficam presos na estrutura lamelar da
matriz 6ssea que secretaram, podendo diferenciar-se em ostedcitos, que apresentam
ramificacdes estendidas pelos canaliculos dsseos, e permitem interacdo e passagem
de ions diretamente de célula a célula, e de fatores de crescimento do sangue para o
osteodcito. Estas juncbes entre os prolongamentos celulares permitem também a
passagem de moléculas biologicamente ativas (43, 48).

Osteoclastos sdo macrofagos multinucleares que agem em grupos,
secretando enzimas proteoliticas com capacidade de dissolver as matrizes 6sseas
organica e inorganica. Esse processo resulta na liberacdo de calcio e fosfato para o
meio, formando orificios erosivos, chamados lacunas de Howship. Os osteoclastos séo
derivados da diferenciacdo de mondcitos originados da medula Ossea, tem sua
atividade controlada pelos osteoblastos e, depois de terminada a reabsorcgéo,
desaparecem (43, 48).

Tanto no crescimento 6sseo que ocorre durante o desenvolvimento
embrionario, como também no processo de recuperacao de fraturas, os osteoblastos
secretam uma matriz ndo mineralizada, composta por fibras colagenas distribuidas
irregularmente em um estroma de tecido fibrovascular, formando uma estrutura

enovelada, chamada ostedide. A deposicdo de calcio comeca com poucos dias de
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secrecdo do ostedide e, com a maturacdo do processo, essa calcificacdo acaba se
organizando em camadas nos poros da rede colagena. O ostedide acaba distribuido de
forma concéntrica, formando lamelas (48).

NO 0sso esponjoso, a ativacdo osteoblastica continuada resulta na
calcificacdo de matriz 6ssea em forma de trabéculas, com um grau de crescimento e
alargamento limitados. Formadas de lamelas finas, estas trabéculas, se organizam
como escoras ou traves, com numero, tamanho e distribuicédo relacionadas as fungdes
de suporte de carga do 0sso, tendo seu crescimento orientado pelo tipo de estresse

mecanico a que o tecido esta sujeito (48) (figura 4).

~. @

\ )
Ve | ¢ ]
< @ I“L\

Figura 4- Arquitetura das trabéculas do 0sso esponj 0s0 do fémur humano. (48)

No osso cortical, compacto, 0o espessamento da matriz, induzido pelos
osteoblastos, continua por mais tempo e com maior intensidade. As lamelas se
desenvolvem de modo mais organizado e com um maior empacotamento, em relacao
ao 0sSso esponjoso. Essa organizagdo das lamelas no osso compacto forma os
sistemas haversianos, ou osteons, que sao responsaveis pela forca do tecido. Cada
osteon tem aproximadamente 300um de didmetro por 3 a 5mm de comprimento,
consistindo de mais ou menos 20 lamelas arranjadas de forma concéntrica ao redor de

um canal, chamado canal haversiano, que contém um vaso sanguineo nutridor. Canais
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horizontais conhecidos como canais de Volkmann conectam os osteons, permitindo a
comunicacao celular e a penetracdo de vasos sangiineos do periosteo (43, 48) (figura
5).

CANAIS DE VOLKMANN

Figura 5- Esquema estrutural do osso cortical, most  rando a organizacédo das lamelas e a
formacao dos sistemas haversianos. (48)

O metabolismo 0sseo é regulado através de substancias de producédo
local, os fatores de crescimento, e sistémica, notavelmente alguns horménios e
vitaminas, cuja atividade esta relacionada as flutuagées nos niveis séricos de calcio. Os

hormdnios mais influentes no metabolismo 6sseo sdo o paratorménio (PTH) e a
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calcitonina, a vitamina mais influente é a vitamina D. O PTH age estimulando as
atividades osteoblastica e osteoclastica, bem como a absorgcédo renal e intestinal de
calcio. A secrecdo de PTH aumenta em resposta a quedas nos niveis plasmaticos de
calcio. A calcitonina, secretada pela tiredide em resposta a aumentos dos niveis
plasméticos de célcio, também tem poder de reduzir as perdas de tecido 0sseo. A
vitamina D estimula a absor¢édo renal e intestinal de calcio. Outros horménios que
influenciam bastante o metabolismo 0sseo sdo os esterdides anabolizantes e o
hormdonio do crescimento (HGH) (48).

Os fatores de crescimento sdo substancias de acdo osteogénica e
osteoindutora local, liberadas pelas plaquetas, macrofagos e fibroblastos. Os fatores de
crescimento tem propriedades indutoras da diferenciagdo e quimiotaxia das células
tronco, angiogénese, deposicdo de matriz e osteoindugdo. Os principais fatores de
crescimento sdo as proteinas morfogenéticas 0sseas (bone morphogenic proteins —
BMPs), transforming growth factors (TGFs), platelet-derived growth factor (PDGF),
fibroblastic growth factor (FGF) e insulin-like growth factors (IGFs). Destes, os mais
potentes indutores sdo as BMPs, sendo que a proteina recombinante rhBMP-2 ja

utilizada clinicamente para aumentar os indices de fuséo 0ssea (42).

2.1.3 Enxertos Osseos

Tendo um metabolismo permanentemente ativo durante toda a vida, o
tecido 0sseo pode sofrer lesbes e regenerar-se mdltiplas vezes, sem apresentar
cicatrizes. Este ciclo de renovacdo continua esta sujeito a uma grande variedade de
fatores de controle, fazendo parte de processos ligados & manutencdo do estado de
equilibrio dindmico do metabolismo do calcio, fosforo e outros constituintes iénicos dos
fluidos extracelulares. O osso é formado, mantido e regenerado através de processos
biolégicos complexos, que acontecem por interacdo de diferentes elementos celulares
com agentes reguladores locais e sistémicos, onde se incluem varios hormonios,
citoquinas, fatores de crescimento e diferenciacdo, e componentes da matriz extra-
celular (42).

Nas artrodeses de coluna, o uso de implantes de fixagao interna tem por

objetivo fornecer uma estabilidade mecéanica temporaria, que auxilie na consolidagéo
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0ssea. O suporte permanente deve ser biolégico, assim o sucesso cirurgico a longo
prazo depende da formagcdo de uma fusdo Ossea de qualidade (32). Cirurgides e
pesquisadores tem se dedicado bastante a tentativas de otimizar 0s processos para
obtencéo de fusGes é6sseas de qualidade, pois as falhas nesse tipo de procedimento
resultam em morbidade significativa e, muitas vezes, necessidade de reoperacgdes.

Para promover a fusdo 0ssea deve-se buscar conhecer e entender os
mecanismos envolvidos na fisiologia da cicatrizacdo do 0sso, o papel dos reguladores
e inibidores deste processo, bem como o uso apropriado de materiais que possam
permitir o crescimento 0sseo in vivo (48).

A habilidade do osso de cicatrizar, ou de ocorrerem fusfes 0Osseas, é
sintetizada em 3 conceitos chaves: osteogénese, osteoinducao, e osteocondugao.

A osteogénese € definida como a capacidade de produgédo de 0sso novo,
determinada pela presenca de células osteoprogenitoras e células osteogénicas
precursoras. Tanto 0s enxertos 0sseos frescos quanto a medula éssea esponjosa
contém células osteogénicas (42).

As propriedades osteocondutivas sdo determinadas pela presenca de um
molde ou suporte que permita a migracao, adesao e distribuicdo de vasos sangliineos
e células. A osteoconducdo € uma propriedade fisica, podendo ser conseguida com
uso de enxertos 0sseos autdlogos, homologos, ou mesmo materiais bioceramicos,
como o tri-fosfato de calcio (TCP) e a HA. As propriedades de osteoconducgéo
dependem diretamente da morfologia do material, sendo definidas pelo tipo de
estrutura, principalmente no que se refere ao grau e ao tamanho das porosidades do
suporte. Quanto maior a similaridade entre a morfologia dos poros e a estrutura
trabecular normal do osso esponjoso, maior a chance do material ser um bom
osteocondutor (42).

Osteoinducéao ¢é a propriedade de induzir a diferenciacao de células tronco
em células maduras, atraves de estimulacdo por fatores de crescimento locais. Embora
0s enxertos autélogos tenham algumas propriedades indutoras, as BMPs e a matriz
0ssea desmineralizada (demineralized bone matrix — DBM) sdo os indutores mais

potentes (49).
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O enxerto ideal deve ser ndo sO osteogénico, osteoindutivo e
osteocondutivo, como também mecanicamente estavel, ndo antigénico e livre de
doencas.

Os enxertos cortico-esponjosos autélogos possuem todas essas
propriedades, entretanto, seu uso é limitado pela morbidade associada com sua
obtencdo. Os enxertos homodlogos tem boas propriedades osteocondutivas, mas sao
pouco indutivos e ndo osteogénicos. O osso homodlogo induz uma resposta imune
caracterizada por recrutamento linfocitico macico, tendo seu uso relacionado a um alto
grau de ndo fusdo. Além disso, o osso homologo pode agir como transmissor de
doencas. Os enxertos xendlogos tiveram seu uso descartado devido as fortes reacées
imunes que provocam, podendo levar a reabsor¢cao e sequestro 6sseo (49).

Os enxertos podem ser constituidos de osso cortical, esponjoso, ou
cértico-esponjoso (figura 6). O enxerto cortical possui uma resisténcia inicial grande,
guando comparado ao esponjoso. Porém, neste tipo de enxerto, existe um predominio
de atividade osteoclastica, que leva a um processo de resbsorcéo, fazendo com que a
resisténcia diminua com o tempo. Além disso, a incorporacdo e remodelagem séo

retardadas e incompletas.

Figura 6- A esquerda, enxerto cortico-esponjoso de iliaco, para uso como enxerto estruturado. A

direita, enxerto esponjoso puro. (figura do autor)
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No 0sso esponjoso, as ceélulas frescas da medula 6éssea podem induzir
osteogénese e auxiliar nos processo de osteoinducdo e osteoconducdo, pois
apresentam receptores para os fatores de crescimento e membranas com moléculas
que facilitam a adesdo celular. O uso de enxerto eponjoso geralmente resulta em
incorporacdo e fusdo mais rapidas, com uma resisténcia mecanica maior, apos o
processo de consolidacdo. Devido a essas caracteristicas, 0s enxertos de 0SSO
esponjoso sdo ideais para o preenchimento de falhas d6sseas, cavidades, ou outras
utilizagdes onde a resisténcia mecéanica ndo seja um requisito primario. Para funcdes
estruturais, utiliza-se enxertos cortico-esponjosos, que unem a resisténcia mecanica do
componente cortical com as propriedades de consolidacao do esponjoso (43).

O mecanismo de crescimento 0sse0 que ocorre no processo de
recuperacao de uma fratura e o que ocorre durante a fusdo de um enxerto 6sseo néo
sao de todo similares. O reparo de uma fratura ocorre por formacao intramembranosa
de osso, a partir do periésteo adjacente. Na zona desperiostizada e avascular,
representada pelo sitio de fratura propriamente dito, o crescimento 6sseo se da atraves
da formacé&o de um tecido cartilaginoso intermediario. Este processo é dividido em trés
fases principais: a fase inflamatéria precoce, a fase de reparo e a fase de
remodelagem. A resposta inflamatoria precoce compreende as primeiras 2 semanas
apos a fratura, iniciando depois da formacdo do hematoma causado pela lesédo. Este
hematoma € infiltrado por células inflamatérias e fibroblastos presentes na area, que
levam a criacdo de uma rede vascular no coagulo organizado, com formagédo de um
tecido de granulacdo, chamado pro-calo. A fase de reparo € caracterizada pela
formacdo do calo 6sseo, que acontece com 0 crescimento vascular continuado,
secrecao de osteoide pelos osteoblastos e presenca de fibras fibrocartilaginosas. Um
calo temporério, formado de cartilagem, é produzido no local da lesdo. Esta unido
inicial, de natureza fibrocartilaginosa, se desenvolve nas primeiras 4 a 6 semanas e
apresenta uma resisténcia mecanica limitada. Por isso, a imobilizagdo do sitio de
fratura €, na maioria das vezes, apropriada. Os osteoblastos se mantém ativos,
formando pontes de 0sso esponjoso entre os fragmentos da fratura, em um processo
de deposicao de lamelas, que, progressivamente, substituem a cartilagem. Este 0sso

esponjoso pode, entdo, ser convertido em osso compacto, conforme a deposicéao
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osteodide continue. A fase de remodelagem € um processo que pode ocorrer por meses
ou anos, consistindo na restauracdo do osso fraturado ao seu tamanho, forma e
resisténcia normais. Uma resisténcia mecanica adequada costuma desenvolver-se
apos um periodo de 6 meses (42, 43, 49).

Em contraste com este processo, 0 crescimento 6sseo que ocorre na
fusdo de enxerto acontece por proliferacdo osteoblastica a partir do periésteo
adjacente, havendo reabsorcdo seguida de regeneracdo direta por aposicdo de novo
0ss0, sem formacgédo de cartilagem intermediéaria (42,43).

A maioria das células Osseas presentes no enxerto morre, pois S&o
separadas de seu suprimento sangiineo. A camada profunda do periésteo contém
osteoblastos, que tem atividade osteogénica e podem suportar o transplante mantendo-
se viaveis. Dos ostedcitos, apenas os muito superficiais, situados a até 0,2 a 0,3mm
das bordas minerais, conseguem suportar o transplante mantendo sua viabilidade.
Outras células de enxertos autélogos frescos que podem sobreviver sédo as células do
endosteo e algumas células mesenquimais competentes, que podem se diferenciar em
osteoblastos sob a influéncia de proteinas indutivas. Os demais componentes
organicos do enxerto sofrem necrose e reabsorcdo. O processo de integracdo do
enxerto consiste na sua revitalizacdo, a partir das células sobreviventes e de células do
hospedeiro que a ele aderem, com o0 aproveitamento do arcabouco inorganico como
material de osteoconducéo (42, 50).

Imediatamente apos a transplantacdo, os enxertos 0sseos livres também
sdo cercados por coagulos, tendo inicio uma reacdo inflamatoria, que cursa com a
penetracdo de botdes vasculares no enxerto. O processo de incorporacdo do enxerto
compreende o seu envelopamento conjuntivo, seguido da interdigitacdo do 0sso
necrético do enxerto livre com 0sso novo e viavel. A revascularizagdo do 0sso
esponjoso se completa em 2 semanas, enquanto a do cortical leva 1 a 2 meses. Os
osteoclastos reabsorvem o 0sso adjacente aos canais vasculares e 0s osteoblastos
formam o0sso novo, com a matriz inorganica do enxerto provendo um arcabouco
passivo tridimensional para a revitalizacdo, no processo chamado de osteoconducéo.
Podem existir no enxerto pequenas quantidades de BMP, com poder de induzir células

mesenguimais ndo diferenciadas a uma sequéncia de crescimento 6sseo (42, 49).
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Da mesma forma que no esqueleto normal, a atividade metabdlica
dindmica do enxerto, incluindo sua osteogénese, manutencao e remodelagem, também
depende de interagfes das células 6sseas com hormdnios, citoquinas, e fatores de
crescimento (42).

Alguns aspectos biomecanicos devem ser cuidadosamente considerados
no processo de consolidacao 6ssea, durante a fusdo. Tem sido observado por mais de
uma centena de anos que o 0sso se forma em locais onde estresses mecanicos
solicitam sua presenca. A lei de Wolff diz que, em areas onde 0 0SS0 ndo € exposto a
estresse mecanico, existe uma tendéncia a reabsorcéo e enfraquecimento, e isso deve
ser lembrado quando se realizam cirurgias de fusédo. A quantidade adequada de tensao
a ser exercida sobre o enxerto € muito variavel e dependente de multiplos fatores, que
vao desde a regido anatdmica onde este sera utilizado até a resisténcia geral do 0sso
do paciente. Medidas como repouso exagerado no leito, utilizacdo de imobilizacéo
externa prolongada, ou interna com instrumentacdo muito rigida, podem defender o
0sso do estresse mecénico de forma exagerada e resultar em enfraguecimento por
reabsorcdo. Por outro lado, nos primeiros meses apés a cirurgia estas medidas séao
necessarias, pois, no processo inicial de consolidacédo, o enxerto pode ainda nao ter
resisténcia suficiente para assumir todas as cargas mecanicas presentes na regiao
operada. Isso exige do cirurgiao um acompanhamento e uma tomada de decisdes
constante, no sentido de tentar equilibrar essas duas demandas quase antagonicas (8,
9).

A curva ideal do comportamento de distribuicdo do estresse mecanico
pelo tempo apds a cirurgia mostra a fixacdo interna assumindo quase todas as cargas
no periodo inicial, guando o enxerto ésseo é fraco e ndo consolidado. Depois, a fixagdo
deveria progressivamente transferir estas cargas para o enxerto, a0 mesmo tempo em
que este vai aumentando sua capacidade mecanica, até que exista uma inversao, com
o0 enxerto, consolidado adequadamente, assumindo todas as cargas, enquanto a
instrumentacdo é descarregada e se torna redundante (45, 51) (figura 7).

Outras consideracdes biomecéanicas importantes para um bom resultado
com uso de enxerto 6sseo incluem a necessidade de modelagem adequada do

enxerto, de modo que exista um bom encaixe entre o enxerto e o 0sso do hospedeiro,
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a quantidade e qualidade da superficie de contato entre o enxerto e 0 0sso hospedeiro,
e a estabilidade do enxerto, uma vez que o movimento prejudica a consolidacdo do
0SS0 (45, 51).

Mesmo com todo o progresso obtido na area dos implantes, sem uma
valorizacdo adequada do comportamento mecéanico e biolégico do enxerto, corre-se o

risco de ndo obter a fusdo 6ssea, que é o objetivo primario das cirurgias de artrodese.

RESISTENCIA IMPLANTE
MECANICA

0ss0

TEMPO

Figura 7- Curva ideal de comportamento do estresse mecanico pelo tempo de cirurgia. A fixagédo
interna assume 0 estresse no periodo inicial, quand 0 o enxerto ésseo € fraco e ndo consolidado.
Depois, a fixagdo deixa progressivamente de assumir as cargas, a0 mesmo tempo em que 0
enxerto vai aumentando sua capacidade mecanica, até gque exista uma inversdo, e o enxerto,
consolidado adequadamente, assuma todas as cargas, enquanto a instrumentacdo se torna

redundante. (adaptado de 45)

2.1.4 Biomateriais

Na definicdo de Park, de 1979, biomaterial € todo material que entra em
contato com fluidos corporais, de modo continuo ou intermitente, mesmo que esteja
localizado fora do corpo (52). Em 1982, a NIH Consensus Development Conference
(Conferéncia do Instituto Nacional de Saude para Desenvolvimento de Consenso)
definiu como biomaterial ‘qualquer substancia, ou combinacdo de substancias, que néo
uma droga, de origem sintética ou natural, que possa ser usada por um periodo de
tempo nédo determinado, completa ou como parte de um sistema que trate, aumente ou

substitua qualquer tecido, 6rgdo ou fungéo do corpo’ (53).
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Em um sentido mais amplo, qualquer material usado em aplicagbes de
medicina , odontologia, medicina veterinaria ou farmacologia, com o propésito de
reparo ou reconstrucdo de um tecido perdido, danificado ou degenerado, pode ser
considerado um biomaterial.

Os biomateriais podem ser de natureza metalica, ceramica, polimérica, ou
tratar-se de compésitos de diferentes composi¢cdes, porém, para que possam ser
usados em aplicagcbes meédicas, eles devem possuir uma seérie de propriedades
especificas, que podem, fundamentalmente, ser agrupadas em uma caracteristica,
chamada biocompatibilidade (54).

Os termos ‘biomaterial’ e ‘biocompatibilidade’ foram cunhados para
designar a performance bioldgica dos materiais. Materiais biocompativeis podem ser
considerados biomateriais, pois biocompatibilidade indica a propriedade do material de
provocar uma resposta adequada por parte dos tecidos do hospedeiro, quando
utilizado em uma aplicacdo especifica (54).

A principio, os biomateriais devem isentar-se de produzir respostas
biol6égicas adversas, locais ou sistémicas. Assim, devem ser n&o-toxicos, nao-
carcinogénicos, nao-antigénicos, nao-mutagénicos e nao-trombogénicos,
principalmente se utilizados em contato com o sangue. Contudo, com 0 crescimento
das aplicacbes de biomateriais, essas caracteristicas tem sido mais discutidas. Hoje
em dia se utiliza em quase todos os tipos de cirurgias, por exemplo, agentes
hemostaticos locais, que sdo biocompativeis, mas cuja caracteristica principal é
provocar coagulacdo sangtinea, ou seja, ser trombogénico.

Segundo Ravaglioli (46), para ser utilizado na confec¢do de implantes, um

biomaterial tem que atender a uma série de requisitos genericos:

ser biocompativel, ou seja, ndo provocar efeitos locais ou sistémicos nocivos;

e ser biofuncional, ou seja, ter as caracteristicas mecanicas adequadas para o

cumprimento da funcdo desejada;
» ser esterilizavel para implantacéo;

* nao ser degradavel pelos tecidos do corpo, ou seja, sua corrosao deve ocorrer de

forma toleravel.
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Entretanto, com a evolucdo dos conceitos, ndo se pode mais supor que
um implante biocompativel deva ser completamente inGcuo e inerte, mas sim que as
respostas por ele induzidas no organismo hospedeiro sejam adequadas e controlaveis
(69).

Em 1987, Williams redefiniu biocompatibilidade como sendo a habilidade
de um material em desempenhar suas fun¢des provocando uma resposta apropriada
por parte dos tecidos do hospedeiro, quando utilizado em aplicacbes especificas. Isso
implica que, como 0s materiais sdo usados na confeccado de implantes ou aparelhos
médicos, e sdo estes implantes ou aparelhos que vao interagir com 0s sistemas
biol6gicos, os biomateriais ndo devem ser definidos enquanto matéria-prima, mas sim,
ser considerados em sua forma acabada, depois de todas as transformacgdes por que
passam em sua manufatura e preparo, ou seja, apés o final da fabricacdo e
esterilizacdo do produto a ser utilizado (56).

Essa definicdo pode ser estendida, fazendo-se uma distingdo entre
compatibilidade de superficie, e compatibilidade estrutural, sendo que uma interacao
Otima do material com o hospedeiro é conseguida quando estdo presentes ambos 0s
tipos de compatibilidade (57).

A compatibilidade de superficie se refere as caracteristicas quimicas,
bioldgicas e fisicas, incluindo a morfologia, da superficie de um material ou implante,
que o tornam elegivel para utilizacdo junto aos tecidos do hospedeiro. A maioria das
interacdes tecido/implante sdo fenémenos de superficie, ocorrendo nesta e nas
camadas imediatamente abaixo dela, com uma profundidade muito limitada, por volta
de 1nm. Se ndo houver uma compatibilidade entre o material e os tecidos, uma
avalanche de reacdes bioquimicas serd iniciada, originando uma resposta inflamatéria
de corpo estranho. Uma baixa compatibilidade da superficie do material com os tecidos
e sangue do hospedeiro pode provocar dano celular, coagulacédo sanglinea local e até
mesmo falha do implante (57).

A compatibilidade estrutural, também chamada de biofuncionalidade, néo
esta ligada a uma resposta bioquimica imediata, e sim a adaptacdo do material ao
comportamento mecéanico dos tecidos do hospedeiro, estando relacionada as

propriedades mecanicas do implante em si, como moédulo de elasticidade,
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comportamento na deformacédo, transmissdo de cargas e outras. A compatibilidade
estrutural considera o comportamento de toda a massa (bulk, na literatura de lingua
inglesa), ndo apenas da superficie. Para um bom funcionamento, o descompasso entre
as caracteristicas mecanicas presentes na interface do implante com o tecido
hospedeiro deve ser o minimo possivel (57).

Os biomateriais podem, ainda, ser divididos conforme o tipo de interacao
que apresentam com o0s tecidos, em biotoleraveis, bioinertes, bioativos e
biodegradaveis (59).

Materiais biotoleraveis provocam respostas inflamatorias locais toleradas
pelo organismo, que os isola com uma camada de tecido conjuntivo, formando uma
capsula. O encapsulamento é induzido pela liberacdo de compostos quimicos, ions,
produtos de corrosdo, ou outros, por parte do material implantado. Esses elementos
liberados ocasionam uma resposta inflamatoria, com alteragbes do PH, recrutamento
de células inflamatérias e fagocitose. O encapsulamento e a resposta inflamatéria sdo
limitados, chegando-se a um estado de equilibrio apds a resposta inicial. Quanto maior
a camada conjuntiva formada no encapsulamento, menor a tolerabilidade do material
pelo tecido. A maioria dos polimeros sintéticos e grande parte dos metais podem ser
classificados como biotoleraveis (58).

Sao considerados bioinertes os materiais de grande estabilidade quimica
superficial, que provocam uma resposta muito pequena nos tecidos do hospedeiro,
com encapsulamento minimo ou praticamente inexistente. O material libera uma
quantidade minima de componentes, recrutando quantidades minimas de células de
defesa, por um curto periodo de tempo. As ceramicas costumam ser muito estaveis e,
portanto enquadrar-se neste grupo. As ceramicas mais usadas como biomateriais séo
aquelas a base de alumina, zircénia e carbono. O metal bioinerte de uso mais comum
atualmente é o titanio, que tem sua superficie naturalmente passivada pela formacéao
de uma fina camada de Oxidos, quando exposto a atmosfera (58).

Materiais bioativos sdo aqueles capazes de formar uma ligacdo de
natureza quimica entre sua superficie e o tecido hospedeiro. No caso mais comum, que
sdo os implantes para uso no tecido 0sseo, essa ligacdo é chamada osteointegracao.

Isso significa que a afinidade fisico-quimica da superficie é tdo grande que ha
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osteoconducédo e recobrimento do implante por células 6sseas. Esse tipo de fendmeno
pode ser estimulado pela morfologia da superficie, como o desenvolvimento de uma
rugosidade e porosidade adequadas para o crescimento 0sseo. Os principais materiais
bioativos sdo os vidros e vitroceramicos a base de fosfato de calcio. Muitos implantes
metéalicos ou poliméricos sédo recobertos por camadas finas de materiais ceramicos
para induzir a osteointegracéo (58).

Materiais biodegradaveis sdo os que, apos certo periodo de tempo em
contato com os tecidos, séo degradados, solubilizados, ou fagocitados pelo hospedeiro.
A possibilidade do material ser eliminado apds ter cumprido sua fungcédo torna esses
materiais extremamente atrativos para aplicacdes médicas. Os maiores exemplos sao
os polimeros biodegradaveis, como o poli(acido latico) (PLA) e o poli(acido glicélico)
(PGA) (4, 17, 28, 57, 59,).

2.1.5 Polimeros Biorreabsorviveis

Segundo Vert (19), materiais biodegradaveis sdo polimeros ou
dispositivos soélidos de composicdo polimérica que, devido a cisdo das cadeias
macromoleculares, sofrem disperséo in vivo, desfazendo a integridade do sistema. Os
fragmentos ou sub-produtos originados dessa clivagem podem ser eliminados do
organismo, ou, em alguns casos, removidos do local de a¢do, mas continuar no corpo
hospedeiro.

Dentro dessa visdo, chama-se de bioabsorvivel um material polimérico
(ou um dispositivo solido de composi¢cdo polimérica) que pode ser dissolvido nos
fluidos corporais, sem cisdo das cadeias macromoleculares ou redugdo da massa
molar. H4 uma dissolucdo do material em solutos organicos, mas ndo uma clivagem
quimica das cadeias (19). Exemplos deste tipo de material sdo o poli(6xido de etileno)
(PEO) e o pol(etileno glicol) (PEG).

Os polimeros biorreabsorviveis sdo os que sofrem degradacao atraves de
clivagem das cadeias, com reducdo da massa molar, formando oligbmeros e
mondmeros, que sdo eliminados por rotas metabodlicas do organismo. Biorreabsorcéo é
um conceito que implica na eliminacdo do material e dos subprodutos de sua

degradacéo, sem existéncia de elementos residuais (19).
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A busca por materiais biorreabsorviveis elegiveis para uso em aplicacdes
clinicas, levou os pesquisadores e médicos a uma familia de poliésteres alifaticos
conhecidos como alfa-ésteres, ou alfa-hidroxi-acidos, que inclui, entre outros, PLA e 0
PGA. Este grupo de polimeros se mostrou mais atrativo para aplicacdo na area médica
por atender a varias necessidades especificas para este tipo de utilizagéo,
principalmente uma alta biocompatibilidade, taxas de degradacdo aceitaveis, além de
versatilidade com relagdo ao ajuste de suas propriedades quimicas e fisicas (12, 15,
60).

O pioneiro na manufatura desses poliésteres alifaticos foi Carothers, que
reportou a sintese do PLA ainda em 1932, porém, seus produtos tinham baixa massa
molar, e, por consequéncia, propriedades mecanicas pobres (61, 62). Em 1954, a
DuPont patenteou um produto de alta massa molar, com propriedades mecéanicas
melhores, mas, na época, ndo houve interesse por este polimero devido a sua
instabilidade em ambientes Umidos, com suscetibilidade a degradacé&o hidrolitica, que,
hoje, é a caracteristica mais interessante (61).

Os polimeros baseados no acido latico s6 comecaram a ser considerados
relevantes em 1960, quando as vantagens do uso desse tipo de material na area
médica ficaram aparentes, e foi iniciada sua utilizacdo na forma de fios de sutura
absorviveis, geralmente a base de PLA e PGA (16). A poli(e-caprolactona) e os
copolimeros a base de poli(dioxanona) com poli(trimetileno carbonato) também ja
foram utilizados com este fim (14), mas, para aplicagcbes como materiais estruturais, o
PLA é o polimero que tem mostrado melhor desempenho (16).

A pesquisa em polimeros a base de acido latico para aplicagbes médicas
cresceu muito, principalmente durante as duas ultimas décadas. Atualmente, utilizam-
se polimeros absorviveis em sistemas implantaveis de liberacdo controlada de drogas,
como fios de sutura absorviveis, como suportes para crescimento de tecidos (scaffolds,
na literatura de lingua inglesa) e como implantes estruturais (63).

Porém, mesmo com sua utilizacdo em aplicacdes ortopédicas e cranio-
faciais ha aproximadamente 15 anos, o conhecimento nessa area ainda ndo esta
suficientemente dominado, e ainda existem muitos pontos de controvérsia quanto a

adequacdo desses materiais para aplicagbes que impliquem em suporte de cargas.
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Alguns experimentos recentes, realizados em modelo caprino, avaliando o
comportamento in vivo de implantes espinhais para artrodese intersomética, produzidos
com copolimeros a base de PLA, mostraram absor¢do muito rapida para uso como
material estrutural (64), além de uma incidéncia grande de falhas da consolidagéo
O0ssea e reacgOes inflamatérias importantes, com formacdo de granulomas muito
volumosos durante a degradacido (20). Mesmo sendo utilizados na Europa, Asia, e
América Latina, o FDA néo libera a utilizacdo clinica de dispositivos de suporte de
carga em coluna (implantes intersomaticos) produzidos com polimeros
biorreabsorviveis nos Estados Unidos. A idéia corrente € que existe muita dificuldade
de aplicacdo destes polimeros em implantes de suporte de cargas, sendo mais simples

e segura sua utilizacdo em implantes de banda de tens&o ou neutralizagcao (4, 20).

2.1.6 Poli(Acido Latico)

O acido latico (acido 2-hidroxipropanéico) € um &cido organico
amplamente distribuido na natureza, sendo produzido por animais, plantas, e varios
microrganismos. Os primeiros relatos de isolamento do acido latico no leite datam de
1780, e a sua solidificagédo por auto-esterificagédo foi obtida alguns anos depois (65). O
acido latico € uma das menores moléculas opticamente ativas, com enantiomeros
dextrogiro (acido D-latico - DLA), e levégiro (acido L-latico - LLA), que diferem entre si
por seu efeito na luz polarizada (24) (figura 8).
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Figura 8- Esquema estrutural e isbmeros 6ticos do &  cido latico: &cido D-latico e &cido L-latico.
(24)
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A estereoforma presente nos mamiferos € o LLA, e ambos 0s
estereoisdmeros sdo encontrados em sistemas bacterianos (66).

O acido latico participa de rotas metabdlicas da maior importancia na
fisiologia humana. No processo de obtencdo de energia por glicolise, a metabolizagédo
da glicose origina 2 moléculas de piruvato, que, em condi¢des de aerobiose, entram no
Ciclo do acido citrico (Ciclo de Krebs). Quando existe limitacdo de oxigénio
(anaerobiose), o piruvato é transformado em &cido latico, em uma reacao catalisada
pela enzima lactato-desidrogenase, e o &cido latico livre na circulacdo € eliminado
como CO; e 4gua (65).

O acido latico pode, também, ser utilizado pelo figado na producao de
novas moléculas de glicose, sendo reconvertido em piruvato pela lactato-
desidrogenase, e entrando na via metabolica de gliconeogénese. A rota metabdlica de

conversao do &cido latico em glicose é conhecida como Ciclo de Cori (65) (figura 9).

MUSCULO FiGADO
GLICOSE # GLICOSE
PIRUVATO PIRUVATO
LACTATO BLACTATO

Figura 9- Ciclo de Cori: O &cido latico produzido p  ela glicdlise muscular passa para 0 sangue e

pode ser convertido em glicose no figado, pela via da gliconeogénese. (65)

O &cido latico € uma molécula bifuncional, alcool e acido carboxilico, o
que faz com que ele possa ser transformado em polimero por mais de uma rota de
sintese (24, 61). A existéncia dos grupos hidoxila e carboxila permite a conversado do
acido latico em poliéster por reacdo de policondensacdo direta. Essa forma de
obtencé&o do polimero é a mais simples e de mais baixo custo, mas resulta em cadeias
de massa molar relativamente baixa, originando polimeros mais frageis e quebradicos,

gue podem ser interessantes para uso em sistemas de liberagdo controlada de drogas,
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mas ndo tem propriedades mecéanicas suficientemente boas para utilizacgdo em

implantes estruturais (61).

Para obtencdo de polimeros de massa molar elevada, é mais adequado
utilizar como mondmero de partida ndo a molécula de &cido latico, mas sim o lactideo,
um dimero ciclico do &cido latico, que pode ser polimerizado por abertura do anel (61).

E possivel obter o PLA através da chamada sintese em duas etapas,
onde se obtém primeiro o dimero, lactideo e depois, partindo deste, realiza-se a
polimerizacdo por abertura do anel (61, 67) (figura 10).
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Figura 10- Rotas de sintese para obtencao do poli(@ cido latico). (67)

Os lactideos séo ésteres ciclicos, derivados de reacdes de esterificacdo
entre duas ou mais moléculas de &cido latico, sendo chamados de dilactideos,
trilactideos, e assim por diante, conforme o numero de hidroxi-acidos que compde o

anel. O dilactideo é um hidrocarboneto ciclico de 6 membros, com 2 grupos éster,
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chamado 1,4-dioxano-2,5-diona (lactideo - LA), formado por duas moléculas de &cido
latico (61).

Quando o PLA é obtido diretamente a partir da policondensacao do acido
latico, usando este como mondmero, ele € chamado poli(acido latico), e quando é
obtido a partir do dimero, por abertura do anel do lactideo, chama-se poli(lactideo). O
poli(acido latico) e o poli(lactideo) apresentam a mesma férmula estrutural, sendo a
diferenca de nomenclatura utilizada apenas para diferenciar o processo de sintese,

através da identificacdo do mondmero de partida (figura 11) (61).
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Figura 11- Férmula quimica do poli(acido latico) ou poli(lactideo).(67)

Como a molécula do acido latico apresenta quiralidade, sendo
opticamente ativa e existindo nas formas levégira e destrogira, o lactideo pode existir
em 3 formas, L-lactideo (LLA), originado de 2 moléculas é&cido L-latico, D-lactideo
(DLA), originado de 2 moléculas &cido D-latico, e meso-lactideo, ou DL-lactideo
(DLLA), originado de uma molécula de &cido L-latico e uma de acido D- latico (figura
12).

Como tanto o acido latico, quanto o lactideo, apresentam isomeria 6tica, 0
PLA também acaba existindo em mais de uma estereoforma. A polimerizacdo de
mondmeros levogiros origina o  poli(acido L-latico), ou poli(L-lactideo) (PLLA),
enquanto a de destrogiros, o poli(acido D-latico), ou poli(D-lactideo) (PDLA). Essas
formas s&o imagens especulares uma da outra, ambas oticamente ativas,
semicristalinas, com caracteristicas fisicas e quimicas similares, diferindo apenas por
seu efeito na luz polarizada. Existe, ainda, uma terceira forma, o poli(acido DL-Iatico),

ou poli(DL-lactideo) (PDLLA), resultante da polimerizacdo dos isdbmeros levégiro e
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destrogiro do acido latico ou do lactideo, ou do meso-lactideo. O PDLLA € um polimero

oticamente inativo e racémico, compreendendo sequéncias isotéticas e ataticas (61).
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L-lactideo meso-lactideo D-lactideo

Figura 12- Isomeria ética no lactideo. (67)

Ao pensar em um implante biorreabsorvivel com funcéo estrutural, alguns
aspectos que devem ser considerados sdo a definicdo do intervalo de tempo até que
ocorra a perda funcional, a possibilidade de reacgfes inflamatorias significativas pelo
processo de degradacdo e a resposta tecidual ao desprendimento de radicais acidos,
que ocorre com a quebra das cadeias, que pode levar a reducéo do pH local e provocar
reabsorcdo 6ssea. Outra possivel complicacdo dos implantes absorviveis em geral € a
formacéao de sinus estéreis, que ocorre em cerca de 0,07% dos casos (67).

Além de propriedades mecéanicas, como resisténcia e rigidez, superiores
as de outros poliésteres biorreabsorviveis, alta biocompatibilidade, boa plasticidade
térmica e boa processabilidade, o PLA apresenta mais duas caracteristicas que o
fazem extremamente atrativo para este tipo de uso. A primeira é que sua velocidade
de degradacédo no corpo pode, a0 menos grosseiramente, ser controlada através de
alguns ajustes no processamento do material, que podem ser desde o controle da

massa molar até a copolimerizacdo com outros materiais. A segunda é que os produtos
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de sua degradacdo sdo atoxicos, biocompativeis e facilmente eliminados pelas rotas
metabdlicas normais do corpo (68).

Vérios poliésteres alifaticos biorreabsorviveis sdo considerados elegiveis
para uso como biomateriais, mas, como ja visto, a biocompatibilidade € um conceito
relativo, que deve levar em consideracdo a utilizacdo especifica que serd dada ao
material, bem como todos 0s processos pelos quais este passara, desde a producao
até a degradacdo. Neste aspecto, o PLA mostrou desempenho melhor que outros
polimeros da mesma familia em varios tipos de aplicacdes estruturais (16).

Alguns tipos de tecidos bastante sensiveis, que podem, ao menos
ocasionalmente, entrar em contato com um dispositivo para implante na coluna,
mostraram uma boa tolerabilidade ao PLA. O PLA mostrou ser biocompativel com a
dura-mater (69, 70) e com o tecido nervoso medular, ndo interferindo no crescimento
axonal ou na proliferacdo de células de Schwann, sem afetar o0 comportamento das
células neurais ou gliais (71). A compatibilidade do PLA com o0s nervos periféricos
também foi demonstrada, sendo ele, inclusive, um material utilizavel como suporte para
regeneracdo neural (72, 73). O PLA, assim como os produtos de sua degradacdo, sédo
bem tolerados em contato com o liquor, que tem capacidade de tamponar e eliminar
quantidades consideraveis de acido latico (74, 75).

Implantes de PLA ja vem sendo utilizados em aplicagdes ortopédicas e
cranio-faciais, sem efeitos adversos na cicatrizacdo 0ssea (18, 25, 26, 27). De fato, um
trabalho realizado em modelo caprino, comparando artrodeses intersomaticas
realizadas com dispositivos produzidos em PLLA e titanio, ambos com geometrias
idénticas, mostrou unido com formacdo de o0sso mais denso no grupo do PLLA,
provavelmente pela auséncia de osteopenia induzida pelo implante (4, 12).

As propriedades térmicas e mecanicas do PLA, bem como seu
comportamento de degradacdo, sao definidos pela estrutura do polimero,
principalmente no que concerne a sua massa molar e grau de cristalinidade, sendo que
este Ultima é muito relacionado ao grau de pureza 6tica (percentual de unidades D, L,
ou DL) e taticidade. Dependendo de sua pureza o6tica, o PLA pode ser produzido em

formas que variam desde totalmente amorfo até polimeros com grau de cristalinidade
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maior que 50%. Os polimeros semicristalinos sdo mais rigidos e resistentes,
adequados para confeccéo de implantes estruturais (12).

As formas de PLA mais utilizadas em medicina sdo o PLLA, opticamente
ativo e caracterizado por sua alta cristalinidade, grande resisténcia mecéanica e
periodos prolongados de degradacdo, e o PDLLA, opticamente inativo, amorfo,
mecanicamente menos resistente e de degradacdo mais rapida. A alta resisténcia e a
pouca deformabilidade a tensdo tornam o PLLA mais elegivel para aplicacoes
estruturais, enquanto o PDLLA é mais adequado para aplicacbes em sistemas de
liberacédo de drogas (76).

O PLLA de alta massa molar é um termoplastico com temperatura de
transicéo vitrea (Ty) por volta de 57°C e temperatura de fusdo cristalina (Tn,) por volta
de 175°C. A obtencéo de informacfes quantitativas sobre as propriedades mecanicas
do PLLA a partir da literatura é dificil, pois os polimeros utilizados tem diferengas muito
grandes nas massas molares e microestruturas cristalinas, mas os valores encontrados
para moédulo de elasticidade variam de 0,650 a 5 GPa, e as tensdes de escoamento de
50 a 75 MPa. O PDLLA apresenta sempre valores de modulo e escoamento bem
menores (76).

O grau de cristalinidade e o tamanho das cadeias poliméricas podem ser
bastante alterados pelos o0s processos por que o polimero passa desde a sintese e
histéria térmica, até o tratamento completo de modelagem e esterilizacdo do produto
(77, 78).

Di Lorenzo estudou o comportamento de cristalizacdo do PLLA dentro de
uma ampla faixa de temperaturas, demonstrando um crescimento rapido dos esferulitos
na faixa de 100 a 118°C, tanto na cristalizagdo isotérmica quanto sob resfriamento. Em
condicdes isotérmicas, a taxa de cristalizacdo a temperaturas proximas de 110°C
chegou a ser 20 vezes maior que a 80 ou 140°C. Sob taxas de resfriamento de 1°C/min
ou 5°C/min, o mesmo pico de cristalizacédo foi observado na faixa de temperaturas de
110 a 118°C. Este pico de cristalizacao se refere tanto a um aumento da densidade de
nucleacdo, como a um rapido crescimento radial dos esferulitos nestas temperaturas

(79).
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Tsuji et al. estudaram o crescimento dos esferulitos do PLLA e de vérios
copolimeros do L-lactideo, com diferentes massas molares, e observaram dois
fenbmenos interessantes: Primeiro, que a taxa de crescimento dos esferulitos do PLLA
aumenta proporcionalmente a redugcdo da sua massa molar numérica media (Mp).
Segundo, que a incorporagdo ao L-lactideo de comondémeros de qualquer natureza,
provocou reducdo na taxa de crescimento radial e aumento do periodo de inducdo de
formacéao de esferulitos. Estes efeitos foram mais relacionados ao percentual de adicédo
do que ao tipo do comondmero utilizado. A adicdo de comondmeros altera a disposicao
das lamelas do cristal, provocando tor¢des ndo periddicas ao longo das dire¢bes de
crescimento radial dos esferulitos e, portanto, diminuindo seu grau de organizacgéo (80).

Alguns estudos associam alto grau de cristalinidade e degradacao
demorada com uma incidéncia maior de reacOes teciduais desfavoraveis,
provavelmente por resposta inflamatdria as particulas remanescentes que, embora
quimicamente biocompativeis, fisicamente atuariam como debris, provocando
encapsulamento e até mesmo formacéo de granulomas (81).

Em outros trabalhos a degradacédo muito rapida é associada a ocorréncia
de reacOes inflamatodrias de corpo estranho (81). O tipo e a intensidade das reacdes
inflamatérias sdo fortemente relacionados a liberagdo de particulas poli, oligo ou
monoméricas durante a degradacdo. E possivel que essas respostas estejam ligadas a
liberacédo de produtos intermediarios 4cidos em quantidades excessivas (82).

A adicdo de comondémeros é uma das formas mais comuns de modificar o
grau de cristalinidade do PLLA no sentido de adequar suas caracteristicas para
aplicagbes medicas, visando ndo sé ajustes nas propriedades mecéanicas, mas também
em sua velocidade de degradacéao.

O PLLA é um polimero bastante resistente, porém um pouco duro e fragil,
0 que pode limitar sua aplicagdo em implantes estruturais (83). Com o objetivo de
tentar otimizar as caracteristicas mecanicas do PLLA de alta massa molar,
especialmente aumentar sua dureza sem sacrificar a resisténcia, Chien-Chung Chen
realizou testes com varias blendas, chegando a um material de maior modulo de
elasticidade, maior tenséo de escoamento e maior tenséo de ruptura, com adicao de

surfactante a uma mistura por solucdo de PLLA e PDLLA (76).



45

A combinacdo de diferentes percentuais de DL-lactideo e L-lactideo em
um Unico copolimero pode criar materiais ndo s6 com caracteristicas mecanicas
ajustadas, mas também com tempos de degradacdo mais adequados, possibilitando
sua utilizacdo na maioria das aplicagcbes musculo-esqueléticas. Uma das combinagdes
mais utilizadas em implantes ortopédicos é o copolimero PLLA-co-PDLLA 70-30,
amorfo, que, segundo alguns autores, tem comportamento mecanico adequado e
provoca menos reacgdes teciduais (4).

O processamento do polimero até o produto final também pode influenciar
muito o comportamento mecéanico e a degradagcdo do PLA. A natureza instavel das
ligagbes éster torna o polimero bastante sensivel a exposicdo ao calor e umidade
durante a modelagem, esterilizacdo e armazenamento do implante, e o tipo de
processo a que o PLA é submetido pode alterar sua massa molar e seu grau de
cristalinidade (77, 78).

Weir realizou ensaios com PLLA comparando processos de modelagem
por compressao a quente e extrusao, seguidos de recozimento e esterilizacdo em 6xido
de etileno (EtO), e avaliando a massa molar, grau de cristalinidade e caracteristicas
mecanicas das pecas a cada passo do processo. Um pequeno declinio na massa molar
foi observado depois de cada um dos passos do processamento (modelagem,
recozimento e esterilizacao), sendo mais notavel no material extrusado, onde a massa
molar (M,,) caiu de 460700 g/mol, nos granulos, para 415100 g/mol, ao fim do
processo. O grau de cristalinidade caiu de 61%, do PLLA em granulos, para 12% nas
pecas moldadas por compressdo e 20% nos componentes extrudados. Com o
recozimento, o grau de cristalinidade das pecas aumentou para perto de 40%. O
modulo de elasticidade variou de forma proporcional ao grau de cristalinidade,
enquanto o percentual de alongamento na quebra e a resisténcia a tragcédo variaram de
forma inversamente proporcional a cristalinidade (78).

Renouf-Glauser et al. estudaram de forma combinada o comportamento
mecanico macroscopico do PLLA e seu comportamento microestrutural. O PLLA
amorfo, tanto no estado seco como hidratado, ou apos degradacéo, sofreu deformagéo
e falha por mecanismo de fissuras. Os mecanismos e taxas de criagdo e propagacao

das fissuras foram bastante diferentes em cada um desses estados do material, mas as
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propriedades mecéanicas macroscopicas foram pouco afetadas por essas mudancas de
comportamento microestrutural. O PLLA semicristalino sofreu deformacdo mediada por
cristais, ndo havendo modificacdo nos mecanismos microestruturais de deformagéo
entre o polimero nos estados seco, hidratado ou degradado. Porém, embora os
mecanismos microscopicos de deformacdo tenham-se mantido inalterados, as
propriedades mecanicas macroscopicas dos materiais se alteraram de forma clara com
a mudanca da cristalinidade em cada um desses estados (68).

O recozimento do PLLA amorfo a diferentes temperaturas pode produzir
amostras com diferentes graus de cristalinidade. O recozimento a 110°C ja é suficiente
para aumentar o modulo de elasticidade e reduzir o percentual de deformacédo na
ruptura, sendo que, nas amostras recozidas a temperaturas a partir de 150°C, acontece
mudanca de comportamento de ductil para fragil, havendo fratura sem deformacéao
(figura 13) (68).

Assim, fica claro que o projeto de qualquer produto com fins estruturais, a
base de PLA, deve levar em conta ndo s6 a massa molar e o grau de cristalinidade do
polimero, mas também todos os fatores que as afetam, como a pureza Otica e a

taticidade, além das possiveis modificacdes impostas pelo processo produtivo.
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2.1.7 Degradag&o do Poli(Acido Lético)

O PLA apresenta o perfil geral de degradagéo tipico dos poliésteres
semicristalinos alifaticos biorreabsorviveis, sofrendo clivagem das cadeias por cisdo
hidrolitica das ligagOes éster. A cisdo ocorre de forma randdmica, ndo enzimatica, com
0 processo de biorreabsorcdo ocorrendo em duas fases, hidrolise e metabolizacao.

A de-esterificacdo hidrolitica dos poli-lactideos origina oligbmeros e,
finalmente, unidades monoméricas de acido latico, que serdo metabolizados pelo

organismo (63, 85) (figura 14).
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Figura 14- Hidrélise com quebra das ligagGes éster e formacéo de cadeias menores. (67)

O tempo de absorcdo do polimero esta intimamente ligado ao seu grau de
cristalinidade. Para haver a hidrolise, primeiramente deve haver a absorcdo de agua,
gue consiste na penetracao dos fluidos corporais no implante por difusédo, de forma que
esses possam reagir quimicamente com o polimero. Como a difusdo de agua se da
primeiro nas regifes amorfas, a cisdo hidrolitica € iniciada sempre na fase amorfa do
polimero. A cisdo das ligacOes éster nas regifes cristalinas s6 acontece em um
segundo estagio, quando grande parte das regides amorfas ja foi exaurida. A hidrélise
das fases cristalinas, além de comecar mais tarde, € mais lenta que nas fases amorfas,
por isso, quanto mais cristalino o polimero, maior seu tempo de degradagéo (61, 63).

A taticidade do polimero também €& importante na sua cinética de
degradacdo, sendo que quanto mais puro, mais demorado ser4d o processo. A

copolimerizacéo, que reduz a ordem de longo alcance do material, reduz o tempo de
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degradacdo, de forma que os homopolimeros PGA e PLLA se degradam mais
vagarosamente que seus copolimeros (84).

O grau de cristalinidade do polimero costuma aumentar durante a sua
degradacao, segundo alguns autores, devido ao desaparecimento da fase amorfa, que
degrada primeiro. Entretanto, outro fendmeno que pode ocorrer € a recristalizacdo, pois
as cadeias quebradas, de massa molar mais baixa, podem sofrer nucleacdo e
reestruturar-se em forma de cristais (12). O acumulo de cadeias menores e oligdmeros
no interior do material, combinado com o efeito plastificante da agua absorvida pelo
polimero, resultam em aumento da mobilidade das cadeias, o que facilita a formagéo
de novos cristais. Além disso, a entalpia de cristalizacdo diminui a medida que o
processo de degradacao progride, jA que € necessario menos energia para formacao
de cristais a partir de cadeias menores (82).

Quanto menor o grau de cristalinidade inicial do PLLA, mais rapido ele ira
aumentar durante a degradacdo, pois quanto mais zonas amorfas mais rapida € a
degradacdo, e maior a formacdo de cadeias curtas, originando mais focos de
cristalizacdo. Embora o PLLA com maior grau de cristalinidade sofra o mesmo
processo, o estado inicial inclui mais areas ja cristalizadas, de modo que,
proporcionalmente, 0 aumento néo é tdo acentuado (82, 83, 84, 86).

O balanco de zonas ou radicais hidrofilicos e hidrofébicos é muito
importante na difusdo de &agua, tendo grande impacto na taxa de degradacdo do
polimero. Utilizando um software de modelagem molecular, Blomqgvist et al. (87)
realizaram uma simulacdo das fases amorfas do PGA e PLA em ambiente virtual.
Embora limitado, o modelo demonstrou parametros de solubilidade do PGA muito mais
proximos dos da agua que os do PLA, significando que as moléculas de agua podem
penetrar no PGA com mais facilidade. Essa diferenca de afinidade é devida a um forte
efeito hidrofébico dos grupos metila na solubilizacdo do PLA, e fornece uma explicacéao
para a hidrélise mais facil e rapida do PGA. Os calculos de volume livre para difusédo de
agua nos dois polimeros, levando em conta o empacotamento esperado da fase
amorfa, mostraram maior espaco livre para difusdo no PLA, porém, a metodologia
empregada ndo consegue considerar a flexibilidade da matriz polimérica, que € uma

variavel que pode afetar o resultado. De acordo com este estudo, o nUmero de grupos
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hidrofébicos influencia mais a difusdo de agua na fase amorfa do polimero do que o
fator de empacotamento (87).

Vert et al. (19), examinando a degradacdo do PDLLA, mostraram de
forma bastante conclusiva que o processo ocorre mais rapidamente no centro do que
na superficie do polimero. Embora a cisdo hidrolitica das ligagbes éster seja um
processo quimico, com uma tendéncia natural a ocorrer de modo mais acelerado como
fenbmeno de superficie, a ocorréncia desse comportamento, conhecido como
degradacdo heterogénea, € amplamente aceito no caso dos poliésteres alifaticos
absorviveis. O mecanismo do fenébmeno é a autocatélise acida, e a propor¢gdo com que
ele ocorre é dependente da geometria da peca polimérica e do pH do meio de
degradacéo.

A degradacdo heterogénea por mecanismo de autocatélise resulta da
formacéo de novos elementos com grupo final carboxila, a partir da clivagem hidrolitica
das ligacOGes éster. Estes oligbmeros, bem como as unidades monoméricas de acidos
carboxilicos, tem funcdo de acidos e aceleram a degradacdo. Conforme a degradacéao
continua, os oligbmeros produzidos na superficie tem facilidade de escapar ou ser
removidos do ambiente reacional, entrando na circulacdo sistémica, enquanto 0s
oligdbmeros e mondmeros originados no centro ndo conseguem se difundir para fora da
massa do polimero. Isso resulta em aumento da acidez interna, com 0S grupos
carboxila catalisando a hidrolise e acelerando a degradacgéo do interior com relagdo a
da superficie. A degradacdo do PLA é geralmente classificada como hidrélise de massa
(bulk hidrolisis, na literatura de lingua inglesa) (19).

Estudando a degradacdo do PLLA amorfo, Renouf-Glasser et al. (83)
observaram diferengcas marcantes no comportamento mecéanico do polimero no
decorrer do processo. Inicialmente, a absor¢cdo de &gua pode provocar queda
significativa do modulo de elasticidade, devido a um aumento na mobilidade das
cadeias pelo efeito plastificante da agua. No modelo utilizado, o médulo de elasticidade
caiu de 1160 MPa no PLLA seco para 725 MPa no polimero hidratado, havendo
também aumento do percentual de alongamento na ruptura. Em seguida, a cisdo das
ligagbes éster, com formacgéo de cadeias menores, associada a maior mobilidade pelo

efeito da hidratacdo, levam a formacdo de novos esferulitos. Uma queda na M, do
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PLLA amorfo de 130000 para 110000 g/mol induziu uma transformacéo para um grau
de cristalinidade de 1%. Como esperado dos conhecimentos basicos de mecéanica dos
polimeros, devido aos efeitos de ancoragem das cadeias, a presenca maior de cristais
é fragilizante, e o aumento relativo na cristalinidade, provocado pela degradacdo da
fase amorfa e pela recristalizagédo, provoca endurecimento do material, com aumento
do médulo de elasticidade reducéo do percentual de deformacéo na ruptura.

A cristalinidade, mesmo que em taxas muito baixas, também resulta em
uma mudanca radical no mecanismo microestrutural de deformacdo, pois o PLLA
amorfo sofre deformacédo por fissuras, enquanto o semi-cristalino por mecanismo de
deformacdo mediada por cristais, com contribuicdo de cavitacao e deslizamento fibrilar
(68, 83).

Depois de algum tempo ha uma aceleracdo do processo de degradacéo,
a absorcdo de agua comeca a aumentar e a perda de massa cresce de forma
significativa. Nesta fase pode haver endurecimento do polimero por cristalizacdo, até
que o grau de cristalinidade se estabilize. O comportamento mecéanico do polimero
modifica-se conforme a degradacdo progride. Os corpos de prova tornam-se mais
frageis, até estarem quebradicos demais para os testes de tensdo/deformacéo (68).

A formacdo de novos cristais e a perda de cadeias menores por difusdo
para 0 meio também az com que o material inicialmente transparente se torne
embranquecido.

Ficou bem caracterizado que, durante seu processo degradagdo, o PLLA
fica inicialmente mais elastico, devido a hidratacdo e, depois, progressivamente mais
duro e fragil, devido ao aumento do grau de cristalinidade (68, 83).

A fase de metabolizagdo ocorre quando os produtos da cisdo das cadeias
sdo eliminados pelo organismo, com as moléculas isoladas de &cido latico sendo
finalmente metabolizadas por rotas usuais. O acido L-latico, particularmente, € um
produto normal do corpo humano, envolvido no metabolismo dos carboidratos (65).

A perda de massa do PLLA amorfo, expressa pela relacdo da massa
molar (M) pelo tempo, levando em conta o fendmeno da autocatélise, foi calculada por
Tsuji et al. como 0,0027 dia™ para os primeiros 12 meses, o0 que significa que 0,27%

dos grupos éster restantes séo clivados por dia (84).
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Embora o volume maior do PLA costume degradar-se em periodos de 12
a 24 meses, residuos cristalinos podem manter-se estaveis por periodos muito
prolongados. Tsuji et al. (85) acompanharam a degradacéo de residuos cristalinos do
PLLA em tampéo fosfato a temperatura de 37°C e mediram uma perda de massa de
aproximadamente 5g-mol™*-dia®, mostrando que a degradacdo dos residuos pode
prolongar-se por até 5 anos além do tempo de degradacéo funcional do polimero.

Os restos maiores das cadeias que ndo tiveram hidrélise completa,
formando oligbmeros ou restos cristalinos, podem originar respostas teciduais
inflamatérias, como recrutamento de células para fagocitose, formacdo de
encapsulamento por fibrose com ocasional formagéo de sinus estéreis ou granulomas
de corpo estranho (4, 20, 81). Alguns estudos relacionam os tempos longos de
degradacdo e a alta cristalinidade do PLLA com uma incidéncia maior de reacdes
teciduais desfavoraveis. Por isso, muitos implantes sdo produzidos com copolimeros ou
blendas de menor cristalinidade e degradacédo mais rapida (85).

Além do grau de cristalinidade e da massa molar, a degradacdo do PLA
depende de varias outras caracteristicas do material, muitas delas dependentes de seu
processamento até o produto final, como a orientacdo das cadeias, distribuicdo das
massas molares, presenca de impurezas, percentual de monémeros ndo reagidos ou
outros radicais livres, volume e geometria do material, relagéo entre area superficial e
volume do implante, historia térmica, e assim por diante (23, 77).

Vérios fatores extrinsecos, ndo relacionados a composicao
estereoquimica do polimero, também exercem muita influéncia na degradacgéo in vivo.
O comportamento do tecido hospedeiro, como a presenca e intensidade de reacdes
inflamatérias, pH do meio, temperatura e grau de vascularizagdo do local implantado,
bem como o tipo e intensidade dos estresses a que o polimero vai ser submetido em
sua funcdo especifica, afetam de modo muito significativo o comportamento de
degradacao (64). Por isso, h4 relatos de degradacédo de PLLA descrevendo absorgéo
em periodos que vao desde 80 até 296 semanas (78).

Experiéncias realizadas comparando a degradacgéo in vitro e in vivo de
implantes de coluna produzidos em PLA, utilizando modelo caprino, mostraram que a

velocidade de degradacdo in vivo é maior, muito em funcdo do estresse mecanico
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sofrido pelo implante em sua fungdo de suporte axial. Os dispositivos intersométicos
mostraram-se estruturalmente pouco alterados até 12 meses depois da implantacéo,
sendo observado um indice de fusdo Ossea de 66% aos 6 meses. O copolimero
utilizado foi o PLLA-co-PDLLA 70-30 (HIDROSORB®, produzido pela MacroPore®), que
apresentou um periodo de degradacdo de 2 anos, com reacao inflamatoria moderada
ao redor do implante, sem provocacdo de ostedlise ou efeitos sistémicos. O PLLA,
testado no mesmo modelo, apresentou um periodo de degradacdo de 3 anos, com
reacdo inflamatoria pequena (4).

De qualquer forma, a absorcdo do PLLA sempre acontece em periodos
longos, com a perda das propriedades medida, no minimo, em semanas e 0
desaparecimento do polimero em anos. O polimero costuma manter seu volume por
um periodo de tempo consideravel durante a degradacdo. A primeira mudanca
observada costuma ser a reducdo da massa molar, sendo seguida por perda de
resisténcia mecanica e, finalmente, redugao de volume (78).

Com um melhor entendimento das mudangas que ocorrem, tanto na
morfologia e comportamento mecanico, como nos mecanismos microestruturais de
deformacao, pode ser possivel, no futuro, desenhar dispositivos com microestruturas
planejadas de forma a se conseguir programar com mais seguran¢ga uma evolucédo da

resposta mecanica dentro do objetivo desejado.

2.1.8 Dispositivos Intersomaticos Lombares

O desenvolvimento de implantes pré-moldados para utilizacdo nas
cirurgias de artrodese intersomatica lombar ndo sO impulsionou a difusdo deste
procedimento especifico, como também popularizou a cirurgia de coluna como um
todo. A possibilidade de realizar artrodeses com maior seguranca e simplicidade
técnica fizeram com que esse tipo de procedimento fosse adicionado ao arsenal
terapéutico da maioria dos neurocirurgides e cirurgides ortopédicos, ndo ficando restrito
a um grupo de médicos super-especializados. Na esteira dos dispositivos
intersomaticos, popularizou-se o uso de parafusos de fixacdo pedicular, sistemas de

implantes para fixagcdo da coluna por via anterior e assim por diante.
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Os primeiros dispositivos intersométicos de uso bastante difundido
surgiram no inicio dos anos 90 e tinham a forma de cilindros rosqueados, ocos e com
paredes fenestradas. O Ray Threaded Fusion Cage® (Raymedica®), lancado em 1993,
trata-se de um cilindro confeccionado em titanio com fenestracdes entre os passos de
rosca (45) (figura 15).

Figura 15- Ray Threaded Fusion Cage ® da Raymedica ® (figura do autor)

A fusdo 6ssea entre os platds vertebrais e o enxerto contido no cilindro se
dava através dessas fenestracdes. A técnica cirdrgica era muito simples: apds a
retirada parcial dos elementos 0sseos posteriores e do disco, o dispositivo nas
dimensdes adequadas era preenchido pelo osso retirado do local, sem necessidade de
obtencéo de enxerto de iliaco, e rosqueado no espaco intervertebral. Todos os passos
da instrumentacdo, da escolha de tamanho do implante, até a colocag&do propriamente
dita, eram auxiliados por material cirdrgico especifico. Na série de Ray, os indices de
artrodese bem sucedida chegavam a mais de 95% (45). O dispositivo BAK®
(Medtronic®), de Bagby And Kuslich, foi desenvolvido diretamente a partir do cilindro de
Bagby, utilizado em cirurgia de equinos. A técnica era similar a do cilindro de Ray, e as
diferengcas mais marcantes estavam no desenho da rosca e das fenestracoes (10).

Com o passar do tempo, viu-se que a maioria das séries clinicas nao
reproduziam os altos percentuais de sucesso da fuséo obtidos por Ray, e isso se dava
por uma série de fatores, além de uma eventual técnica cirirgica menos adequada
(figura 16).
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Um dos fatores era o uso de enxerto 6sseo retirado do arco posterior da
vértebra, no proprio sitio cirdrgico. Este 0sso é muito compacto, com pouco poder de
osteoconducéo, funcionando como um enxerto de ma qualidade. Outros fatores eram
relacionados ao desenho do implante, os dispositivos rosqueados eram de facil
colocagcdo no espaco intervertebral, mas apresentavam uma é&rea de contato muito
pequena com o platd, equivalente a tangente do seu raio, e apenas has partes
fenestradas da superficie. A maneira de ampliar essa area de contato era fresar os
platds, retirando osso cortical, denso, e colocando as fenestracbes em contato direto
com 0 0SSO esponjoso da vértebra. Isso aumentava o contato e fornecia uma superficie
0ssea mais adequada para a artrodese, porém, essa decorticacdo enfraguecia o platd
vertebral e criava uma tendéncia dos implantes afundarem no osso, no fendmeno

chamado de subsidiéncia (sinkin-in, na literatura de lingua inglesa) (88) (figura 17).

Figura 16 - Falha de consolidagdo Gssea Figura 17 - Penetragcdo dos dispositivos
por colocacéo grosseiramente rosqueados nos platds vertebrais. (figura
inadequada do implante, sem contato do autor)

com o platé vertebral superior. (figura

do autor)

Uma das alternativas surgidas foram os dispositivos metalicos cilindricos
colocados no espaco com orientacdo vertical, cuja parede é uma tela de titanio, que

permite o corte na altura apropriada para implantacdo. Esses implantes apresentam
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uma area de contato 6sseo bem maior que a dos cilindros rosqueados, e tiveram seu
uso popularizado por um cirurgido ortopédico alemé&o chamado Jurgen Harms, ficando
conhecidos como mesh cages (gaiolas de tela), ou cages de Harms (DePuy Spine®).
Mas os mesh cages também apresentavam problemas de desenho, sua implantacéo
era mais dificil, pois o corte da tela produzia superficies pontiagudas, que atritavam, e
muitas vezes perfuravam o platd vertebral durante a colocacdo, dificultando ou
impossibilitando o posicionamento ideal dos implantes. Outro problema das paredes
tipo tela, finas, cortantes e pontiagudas, era o potencial para subsidiéncia nos platés

vertebrais, ainda maior que nos cilindros rosqueados (89) (figura 18).

Figura 18- Mesh cage, com seu cortador. ( www.depuy.com/products/spine/mesh )

Mesmo com esses problemas, o0s dispositivos intersomaticos
popularizaram definitivamente a técnica de artrodese intersomética, levando ao
desenvolvimento de novos desenhos de implantes (3). A tendéncia atual é utilizar
dispositivos de forma retangular, com uma fenestragdo central grande, para colocacao
do enxerto 0sseo e paredes mais espessas, de modo a dificultar a penetracdo do
implante nos platés vertebrais. Essa forma se aproxima muito do enxerto tricortical
classico, utilizado por Cloward. A maioria desses dispositivos € disponibilizada em
diferentes tamanhos e graus de angulacédo, de forma a possibilitar um contato mais
anatdmico com os platdés e permitindo, inclusive, uma correcdo das curvas da coluna,
guando necessario.

Porém, mesmo com a evolucdo no desenho, no que concerne ao
processo de consolidacdo Ossea, os dispositivos metalicos ndo apresentam um
comportamento ideal do ponto de vista mecéanico. A osteopenia relacionada ao

implante, pelo fendbmeno de protec&o contra as cargas (stress-shielding, na literatura de
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lingua inglesa), seguiu ocorrendo. A transmissdo de cargas através dos dispositivos
ndo se da da mesma forma que através do material 6sseo. Nao sO os implantes
metéalicos apresentam rigidez e resisténcia bem maiores que as do 0sso, como sua
resisténcia a fadiga e corrosdo faz com que essas propriedades se mantenham
praticamente inalteradas durante o processo de osteossintese, e mesmo depois dele,
enquanto os tecidos bioldégicos modificam-se com a nova distribuicdo de tensdes (90).

Uma vez que o crescimento 0sseo € estimulado pela presenca de cargas
mecanicas, e que a propria logica da artrodese intersomética € manter o enxerto sob
uma tensdo compressiva, de forma a conseguir uma ossificagdo ideal, ndo é
interessante que o implante assuma definitivamente a funcdo estrutural, no lugar do
tecido 6sseo. De acordo com as leis de Wolff, da remodelagem éssea relacionada ao
estresse, isso pode levar a criacdo de um tecido 6sseo de menor densidade e com
micro-arquitetura alterada, podendo também afetar negativamente as chances de
sucesso da consolidacao 6ssea (3, 5, 90).

Ainda, nas situagfes em que o osso formado na artrodese é fraco ou a
unido ndo acontece, costuma se somar a subsidiéncia do implante nos platos
vertebrais, pois 0 estresse compressivo continuado entre os platbs 0sseos e a estrutura
metalica, mais dura e resistente, acaba levando a erosdo do osso, com afundamento
do implante (12).

Outro problema dos implantes metalicos € a dificuldade de verificar o
estado da consolidacdo Ossea por intermédio de exames de imagem, como
radiografias ou tomografia computadorizada, pois a interferéncia radiolégica provocada
pelo metal impossibilita uma boa observacéo do tecido 6sseo presente em seu interior.
Diante de uma suspeita clinica de falha de consolidagdo, essa impossibilidade
diagnostica pode levar a um problema significativo, forcando que se decida sobre a
realizacdo de uma reoperacgdo, sem gue exista comprovacéao diagnostica prévia.

A saida encontrada foi buscar novos materiais, como algumas ceramicas,
polimeros e compa@sitos, com propriedades mecéanicas mais semelhantes as do 0sso,
e, por isso, mais elegiveis para confec¢do deste tipo de implante.

A escolha de uma bioceramica para substituir o enxerto ésseo autélogo

parece bastante l6gica, além de sua excelente resisténcia a corrosdo e a compressao
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mecanica, 0s materiais ceramicos sdo conhecidos por sua grande biocompatibilidade,
sendo que algumas ceramicas podem provocar uma resposta inflamatéria tecidual
menor que a provocada pelo transplante autdlogo. As bioceramicas podem ter a
porosidade trabalhada para simular a estrutura do osso, funcionando como suporte
para osteoconducao (scaffold, na literatura de lingua inglesa). A maior vantagem dos
dispositivos ceramicos estaria em serem, ao mesmo tempo, um material estrutural para
fixacdo e um arcabouco para osteoconducédo, eliminando a necessidade de enxerto
0sseo (54).

Porém, as ceramicas apresentam como desvantagens a fragilidade, a
baixa resisténcia a fratura por impacto, e a baixa tenacidade, além da dificuldade de
fabricacdo, sendo dificeis de modelar. Também ja foi constatado na pratica clinica que
a consolidacdo 6ssea com 0 uso de enxertos bioceramicos nédo € satisfatéria, estando
sujeita a um indice alto de falhas, ja que estes materiais sdo osteocondutores, mas nao
tem o poder de osteoinducéo (42).

Os materiais poliméricos sdo muito atrativos para uso como implantes,
pois apresentam caracteristicas mecanicas mais proximas as dos tecidos biolégicos, e
ainda tem baixa densidade, comportamento viscoelastico, possibilidade de
polimerizacdo in situ, e resisténcia a corrosdo. Além disso, sdo faceis de produzir em
diversos formatos, com alta eficiéncia dos processos industriais, mesmo com alta
produtividade e bom acabamento (54, 61).

Dos polimeros utilizados na producdo de implantes intersomaticos, 0s
mais freqlentes sdo compaositos de matriz polimérica reforcada com fibra de carbono,
e, principalmente, a poli-éter-éter-cetona (PEEK) (figura 19). O PEEK é um
termoplastico do grupo das poli-aril-éter-cetonas, com caracteristicas excelentes em
termos de biocompatibilidade superficial e estrutural, provocando resposta tecidual
baixissima, e sendo extremamente estavel a hidrélise e outras formas de corrosdo em
meios bioldgicos. O PEEK foi testado quanto a biocompatibilidade pelo protocolo da
norma I1SO 10993, e tem seu uso como biomaterial normalizado pela ASTM F 2026. O
material mantém suas propriedades mesmo se exposto a temperaturas elevadas e
niveis relativamente altos de radiacbes ionizantes, o que o faz ser facilmente

esterilizavel por meios disponiveis comercialmente. O PEEK tem maodulo elastico de 3
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a 4 GPa, melhorando o equilibrio na transmissao de forcas axiais, e proporcionando
maiores chances de sucesso na fusao 6ssea. Além disso, o PEEK é radiotransparente
e nao magnético, propriedades Otimas para exames de imagem, permitindo a
realizacdo de radiografias, tomografias computadorizadas, e ressonancia magnética,
com interferéncia praticamente nula.

Figura 19- Implante intersomatico moderno, confecci onado em PEEK (Equimed ®), com formato de
cunha e superficies de contatos denteadas. (figura do autor)

Até o presente momento, o0 PEEK é o padrdo ouro para confeccédo de
implantes intersométicos ndo absorviveis, mas, mesmo com este material, os efeitos de

osteopenia relacionada ao implante s&o observados (figuras 20, 21, e 22).

Figura 20- Falha de consolidagdo, com auséncia de o  sso eficiente dentro do implante de PEEK, e

subsidiéncia com grande penetragdo do implante no p latd vertebral inferior. (figura do autor)
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Figura 21- Artrodese consolidada, onde se observa q ue, mesmo com sucesso na fusdo 6ssea,
aconteceu alguma penetracdo do implante de PEEK nos platds vertebrais, e, na regido central da

trave 0ssea posterior ha uma notavel reducdo na den  sidade do osso. (figura do autor)

-

Figura 22- Tomografia computadorizada de alta resol  uc¢édo, mostrando fragilidade na consolidagéo
de enxerto 6sseo, com falhas na regido central da a rtrodese. A integracdo e o crescimento
adequados de osso a partir dos platés vertebrais in dica boa qualidade do enxerto e da técnica,
sendo a falha de osteogénese na regido central muit o provavelmente relacionada a osteopenia

pela presenga do implante. (figura do autor)



60

Materiais ideais para fixacdo interna deveriam ter caracteristicas
mecanicas semelhantes as do tecido 0sseo, com rigidez suficiente para estabilizar o
0sso por um determinado tempo, dependente da aplicagdo especifica. Uma vez que a
fusdo ocorresse, a estabilidade mecanica do material deveria diminuir gradualmente,
levando a uma transferéncia progressiva de tensdes para 0 0SSO em regeneracao,
evitando a atrofia 6ssea pela protecéo contra os estresses (10).

Polimeros biorreabsorviveis tem sido utilizados em aplicagbes meédicas
por mais de 40 anos, inclusive como materiais estruturais em ortopedia. Com isso,
torna-se Obvia a idéia de utilizar esse tipo de material na producdo de um dispositivo
intersomatico que atendesse o0 comportamento descrito acima, contemplando as
vantagens do uso de um dispositivo pré-moldado e estruturado, sem comprometer
qualidade da fusdo 6ssea, nem a possibilidade de realizar exames radiolégicos e de
ressonancia magneética.

A Unica restricdo a este tipo de material segue sendo a necessidade de
utilizacdo de enxerto 6sseo, uma vez que estes polimeros ndo apresentam poder
osteoindutivo ou osteocondutivo. Pode-se utilizar um implante estrutural polimérico
junto com uma ceramica osteocondutiva, ao invés de enxerto ésseo, aproveitando as
caracteristicas estruturais de um material, e o poder de osteoconduc¢éo do outro, mas é
feito as custas de uma chance maior de falhas de consolidagéo (42).

Com o desenvolvimento de fatores de crescimento 0sseo com grande
poder de osteoinducdo, como a rhBMP-2, e de melhorias na engenharia de materiais, ¢
bastante provavel que os implantes intersomaticos futuros sejam produzidos em

compasitos de materiais ceramicos e polimeros absorviveis (29, 60).
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3 METODOLOGIA

A metodologia empregada neste trabalho pode ser dividida

esquematicamente em trés fases principais, listadas abaixo:

3.1 Desenvolvimento do implante
3.1.1- Projeto do espacador intersoméatico
3.1.2- Ensaio mecanico virtual por analise de elementos finitos (FEA)
3.1.3- Sele¢éo da matéria-prima
3.1.4- Fabricac&o dos implantes por injecao

3.1.5- Esterilizagdo dos implantes em oxido de etileno (EtO)

3.2 Degradacao in vitro dos implantes
3.2.1- Degradagéo em solugéao de tampao fosfato

3.2.2- Caracterizagcdo em intervalos pré-determinados

3.3 Caracterizacao dos implantes
3.3.1- Medidas de perda de massa e absor¢cdo de agua
3.3.2- Cromatografia por permeacao em gel (GPC)
3.3.3- Calorimetria exploratéria diferencial (DSC)
3.3.4- Ensaio de compresséo estatica

3.3.5- Microscopia eletronica de varredura (MEV)
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3.1 Desenvolvimento do implante

3.1.1 Projeto do espacador intersomatico

Foi desenhado um espacador para artrodese intersomatica lombar por via
posterior, com a cooperacdo dos desenhistas e engenheiros da EQUIMED — Empresa
de Equipamentos Médicos S.A., com sede em Porto Alegre, utilizando-se um software
de desenho assistido por computador (CAD) AutoCAD Inventor® versdo 9, produzido
pela Autodesk®.

Considerando a experiéncia clinica neste tipo de cirurgia e as possiveis
complicacbes de natureza mecanica, diretamente relacionadas a morfologia do
implante, e utilizando os conceitos de projeto atualmente mais correntes na area de
implantes intersomaticos, optou-se por desenvolver um dispositivo em forma de anel
oblongo, com configuracdo de cunha quando visto em perfil, apresentando a parte
anterior mais alta que a posterior.

A validacao do projeto foi feita a partir da manipulacao e avaliacao visual
e dimensional de prototipos ndo implantaveis confeccionados por usinagem em um
centro de controle numérico computadorizado (CNC) ROMI D 760 (ROMI® S.A., S&o
Paulo — Brasil), utilizando como matéria-prima o polietileno de ultra-alto peso molecular

(UHMWPE), e de ensaios virtuais através de analise de elementos finitos (FEA).

3.1.2 Ensaio mecanico virtual por analise de elemen  tos finitos (FEA)

Para validacdo do projeto, foram realizados ensaios computacionais
através de FEA, utilizando o software ANSIS® workbench 9.0, produzido pela
Autodesk®.

O programa foi alimentado com dados de comportamento mecénico do
PLLA baseados em valores presentes na literatura (66, 86), buscando diferentes
cenarios. Foram utilizadas trés diferentes programacdes de parametros para modulo de
elasticidade e limite de resisténcia a tracdo (LRT), utilizando uma condi¢cdo de material

fragil e comportamento néo linear, fornecida pelo programa:
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* Simulacdo 01- modulo de elasticidade de 0,6 GPa e LRT de 40 MPa, que foram os
valores mais baixos encontrados na literatura para PLLA modelado como implante

estrutural (78).

e Simulacdo 02- mddulo de elasticidade de 1,15 GPa e LRT de 60 MPa, valores
médios encontrados em trabalhos recentes sobre comportamento mecéanico do
PLLA (68).

e Simulacdo 03- modulo de elasticidade de 3,0 GPa e LRT de 70 MPa, que sédo o0s

valores mais baixos constantes na tabela de propriedades fornecida pelo fabricante.

Para os testes iniciais, foi aplicada uma malha do tipo hexagonal de baixo
refino em toda a superficie do implante. As forcas foram aplicadas sobre a superficie

denteada, considerando o implante colocado em suporte fixo (figura 23).

v * .
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Figura 23- Representacdo da superficie do implante onde foi feito o carregamento, marcada em

verde.

Os testes de compressdo simularam uma carga de 2500 N, aplicada
como compressao axial pura, sobre a superficie de contato com o platd vertebral. Este

€, aproximadamente, o valor da carga aplicada ao espaco discal lombar quando um
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adulto ergue um peso de 10 Kg e o sustenta com os bragos estendidos a frente do
corpo.

Nas simulacdes de cisalhamento, a forca foi aplicada com o vetor
angulado 45 graus, com um componente compressivo de 500 N e um componente de
cisalhamento de 500 N em direcdo poéstero-anterior. O valor de cisalhamento de 500 N
€, aproximadamente, o da carga gerada quando o espac¢o sofre uma compressao axial

de 2000 N, ja que o espaco discal ndo é paralelo a linha horizontal (100).

3.1.3 Selecao da matéria-prima

A matéria-prima selecionada para confec¢do dos implantes foi o PLLA de
viscosidade inerente 3,3-4,3, com alto grau de pureza, especifico para aplicacdes
médicas, produzido pela PURAC biochem® dentro da linha de polimeros
PURASORB®. O PLLA é fornecido em granulos para injecdo, com diametro entre 2 e
4mm, embalados a vacuo em bolsas plasticas revestidas por um envelope de aluminio
e um involucro plastico externo, e armazenado em freezer a temperatura de -15°C,
para evitar degradacéao.

O polimero foi adquirido com garantia de conformidade com a norma
ASTM F 1925-99 - Standart Specification for Virgin Poly(L-Lactic Acid) Resin for
Surgical Implants (91), que versa sobre as caracteristicas exigidas para o PLLA em
aplicagbes médicas. Esta norma estabelece que o PLLA deve apresentar uma
densidade entre 1,20 e 1,28g/cm?®, determinada pela Pratica ASTM D 1505, e que a
atividade otica, determinada em diclorometano a 20°C, deve estar entre -155 e -160°
(91). Ainda, para uma caracterizagdo como poli-lactideo, a espectroscopia no infra-
vermelho deve apresentar picos claramente visiveis a 1754cm™, correspondendo a
banda de deformacéo axial da ligacdo C=0, 1200cm™, correspondendo & ligacéo C-C,
e 1175cm™, correspondendo & banda de deformacéo axial da ligagdo C-O-C, que, no
caso da estrutura polimérica, se comporta como um complexo C-O-C dos éteres, com
deformacao axial assimétrica.

As especificagOes de pureza da matéria-prima exigidas pela norma ASTM
F 1925 estdo especificadas no quadro 1 (figura 24). As caracteristicas do PLLA

PURASORB®, segundo o fabricante, sdo apresentadas no quadro 2 (figura 25).
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ANALITO MAXIMO PERMITIDO
Solvente residual 0,01%
Umidade residual 0,5%

Estanho residual 200ppm
Metais pesados 300ppm
Cinzas sulfatadas 0,1%
Mondémeros residuais 0,1%

Figura 24- Quadro 1: Especificacdes de pureza do PL LA para uso médico (ASTM F 1925).

Mddulo eldstico 3a5GPa
Alongamento na ruptura 3a6%
Limite de resisténcia a tracdo 50 a 60 MPa
Densidade 1,25 a 1,28 g/lcm®
Temperatura de fuséo cristalina (Tm) 170 a 200 T
Temperatura de transicéo vitrea (Tg) 55a65 C
Tempo de degradacéo Acima de 24 meses

Figura 25- Quadro 2: Especificagbes da matéria-prim  a, segundo o fabricante.

3.1.4 Fabricacéo dos implantes por injecédo

A partir do projeto, foi produzida uma matriz metélica para injecdo, com
controle de temperatura por circuito de agua. Para producao dos implantes foi utilizada
uma injetora Arburg 60 (Arburg GmbH®), com rosca plastificadora de relacdo LD18. O
ciclo de injecéo foi definido com a temperatura maxima da matéria-prima no cilindro de
alimentacdo de 210°C e tempo de resfriamento na matriz de 30 segundos, a uma

temperatura de 55°C.

3.1.5 Esterilizac&o dos implantes em Oxido de etile  no (EtO)

A esterilizagdo foi realizada pela ESTERILI-MED — ESTERILIZACAO DE
PRODUTOS MEDICOS E HOSPITALARES LTDA. pela técnica padrdo. A
determinacdo de residuos toxicos foi realizada para validacdo do processo, com um
volume de &gua para extracdo de 12,26mL, e um periodo de extracdo de 24h, a

temperatura de 37°C.
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A determinacéo de residuos de oxido de etileno foi realizada pela norma
ANSI /AAMI ST 29-1988 — Pratica Recomendada para Determinacdo de Oxido de
Etileno Residual em Dispositivos Médicos, e a determinacdo de residuos de etileno
cloridina e etileno glicol foi realizada pela norma ANSI /AAMI ST 30-1989 — Pratica
Recomendada para Determinacdo de Etileno Cloridina e Etileno Glicol Residuais em
Dispositivos Médicos.

Os limites maximos de residuos em correlatos, para implantes de até 10g,
conforme a Portaria Interministerial MS/Mtb n°® 482 de 16/04/1999 sao de 250ppm para

o oxido de etileno e etileno cloridina, e 5000ppm para o etileno glicol.

3.2 Degradacao in vitro dos implantes

3.2.1 Degradacao em solucéo de tampéo fosfato

Com base nas orientacdes das normas ASTM F 1635-04 — Standart Test
Method for in vitro Degradation Testing of Hydrolytically Degradable Polymer Resins
and Fabricated Forms for Surgical Implants (92), e NBR ISO 13781 — Resinas e formas
fabricadas de poli(L-lactato) para implantes cirargicos — Ensaio de degradacéo in vitro
(93), os implantes foram imersos em solucdo de tampao fosfato, em tubos de ensaio
esterilizados e selados por tampa rosqueada, individuais para cada implante, com um
volume de solugcdo 30 vezes maior que o volume do implante. O pH foi mantido em
7,4+0,2, através de verificacdo frequente e correcdes por adicdo de solucdo de NaOH a
0,1 mol/L, quando necessario. Os tubos de ensaio foram mantidos em um banho
termostatico, com a temperatura fixada em 37+£1°C. Foram ensaiados um total de 24
implantes.

A degradacdo dos implantes foi realizada nos laboratérios da UNIVILLE,

sob coordenacao da Dra. Ana Paula Testa Pezzin, co-orientadora deste trabalho.

3.2.2 Caracterizacdo em intervalos pré-determinados
A caracterizagdo dos implantes foi feita com amostras ndo degradadas,

antes e depois da esterilizagcdo em EtO, e com amostras degradadas, retiradas do
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banho termostatico com tempos de degradacéo de 3, 6, 9, e 12 meses decorridos do
tempo zero.

A cada tempo de degradacdo foram obtidas 4 amostras de implantes.
Destas, uma amostra foi fragmentada e submetido a GPC e DSC, e trés amostras
integras foram para ensaios de perda de massa e absorcdo de agua, seguidos de
ensaios de compressao estatica, realizados de forma similar aos realizados nos
implantes ndo degradados. Fragmentos das amostras ndo degradadas e degradadas
por 6 e 12 meses também foram submetidas a microscopia eletrénica de varredura
(MEV).

O acompanhamento da degradacao dos implantes depois de 12 meses,
até a degradacdo completa, ndo foi realizado neste trabalho, devido a néo
disponibilidade de amostras, e também pela limitacdo de tempo, uma vez que o

trabalho foi realizado dentro de um programa de mestrado com duracao de 24 meses.

3.3 Caracterizagao dos implantes

3.3.1 Medidas de perda de massa e absorcao de agua

Este ensaio consiste em comparar a massa das amostras iniciais, ndo
degradadas, com a massa das amostras degradadas durante diferentes intervalos de
tempo, antes e depois da secagem a vacuo, permitindo que se obtenha uma curva de
degradacdo em termos de reducdo da massa, e também uma avaliagdo da capacidade
de absorcéo de liquido pelo implante a cada diferente intervalo de degradacéo.

As medidas de massa dos implantes foi realizada utilizando-se uma
balanca analitica digital de precisdo, antes e ap0s a secagem dos mesmos em
dessecador a vacuo, com o dessecante silica gel, a temperatura ambiente. Os
implantes foram postos em secagem e pesados inicialmente a cada 4 horas, até
atingirem um valor de massa constante, onde se considerou a secagem como

completa. O tempo de secagem das amostras foi de 96 horas.
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Os valores meédios de massa foram obtidos pela pesagem de 3 amostras,
e 0 ensaio foi realizado em implantes ndo degradados e com 3, 6, 9 e 12 meses de
degradacéao.

O procedimento de secagem e pesagem das pecas foi baseado nas
orientacbes da norma NBR ISO 13781 — Resinas e formas fabricadas de poli(L-lactato)
para implantes cirargicos — Ensaio de degradacao in vitro (93).

O percentual de perda de massa se refere a diferenca percentual entre
o valor médio de massa seca das amostras degradadas e ndo degradadas, sendo
calculado pela equacédo 01(65, 83):
Percentual de perda de massa = [(m1-my)/ m;] - 100% (Eq. 01)
Onde:
m; — massa seca media das pecas nao degradadas

m, — massa seca meédia das pecas degradadas

O percentual de absorcdo de agua se refere a quantidade da massa da
peca molhada representada por solventes, calculada pela equacéao 02 (77, 85):
Percentual de absorcdo de agua = [(Mm - ms) / mpy] - 100% (Eq. 02)
Onde:
mm — massa média das pecas ndo secas

ms — massa média das pecas secas

O percentual corrigido de absor¢cdo de agua é a medida da quantidade de
solvente perdida no processo de secagem, levando em conta as mudancgas ocorridas
na peca pelo processo de degradacgédo, calculado através da equacédo 03 (65, 83):
Percentual de absorcao de 4gua corrigido = [(mMy - mg) / my] - 100% (Eq. 03)

Onde:
mm — massa média das pecas ndo secas
ms — massa media das pecas secas

m; — massa seca média das pecas nao degradadas
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3.3.2 Cromatografia por permeacdo em gel (GPC)

Na cromatografia por permeacao em gel (GPC), uma solu¢éo do polimero
€ bombeada através de uma coluna empacotada com gel de porosidade de dimensdes
controladas, de forma que a entrada das cadeias de diferentes tamanhos nos poros
resulte em um processo de exclusdo por tamanho das cadeias, ou, no caso, seu
volume hidrodinamico em solucédo. Ao fim da coluna de separacéo, as cadeia de massa
molar maior serdo eluidas antes, e, com uma escolha adequada do tamanho e
distribuicdo dos poros do gel, pode-se conseguir uma separa¢ao continua das massas
molares da amostra polimérica.

Através deste método, foi realizada medida das massas molares e
polidispersividade de uma amostra de cada momento de degradagédo, utilizando um
aparelho de GPC com bomba HLPC, coluna Styragel, detector de indice de refracdo e
software Breeze (Waters Instruments). O solvente utilizado no preparo da amostra foi o
cloroformio e o eluente da coluna foi o THF. Os parametros escolhidos para
acompanhamento foram a Mn, por relacionar-se mais diretamente as propriedades
mecanicas de nosso interesse (83), e a polidispersividade, que permite acompanhar a

relacdo de Mn com Mw.

3.3.3 Calorimetria exploratoria diferencial (DSC)

Na calorimetria exploratoria diferencial (DSC), uma amostra do material
ensaiado e uma amostra inerte de referéncia sdo aquecidas, via de regra em uma
atmosfera de nitrogénio, e as transicdo térmicas sdo detectadas e medidas. A amostra
e a referéncia sdo aquecidas por fontes térmicas diferentes, recebendo energia para
manté-las na mesma temperatura. A diferenca de energia cedida a amostra permite
identificar onde houveram transformacéo endo ou exotérmicas, de primeira ou segunda
ordem, no material ensaiado. Os dados sdo registrados em um grafico chamado
termograma, onde sdo demonstradas a Tm, Tc, e Tg do material.

Foi utilizado um aparelho DSC TA Q100 V7.0 Build 244, e os ensaios
foram realizados utilizando-se um ciclo de dois aquecimentos, com elevacdo da
temperatura até 200°C, resfriamento até 0°C, e novo aquecimento até 200°C, a uma

taxa de 10°C/min., conforme recomendag¢éo da norma ASTM D3418, uma vez que essa
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faixa de temperaturas cobre todas as transi¢Oes térmicas possiveis para o PLLA. O
primeiro aquecimento fornece informacdes sobre a cristalinidade do polimero na forma
do implante finalizado, e o segundo aquecimento, realizado apés a fusdo da peca,
fornece informacdes como Tg, Tc, Tm, e cristalinidade do polimero propriamente dito
(94).

A cristalizacdo ocorrida durante a realizacdo do primeiro aguecimento do
DSC e, portanto, ausente no implante em seu estado funcional, foi descontada do
calculo de cristalinidade da amostra, uma vez que se trata de um artefato do ensaio. O
mesmo vale para o pico de cristalizacdo pré-fusdo cristalina, que também aparece
nesses termogramas (94). A figura 26 mostra um termograma com indica¢cdes de como

foram realizados estes descontos nos calculos da entalpia de fuséo.
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Figura 26: Termograma de DSC realizado em um implan te ndo degradado, mostrando os célculos
da energia de cristalizagcdo (A) e cristalizacdo pré -fusdo (B), a ser descontados da energia de

fusdo cristalina, no calculo de cristalinidade do i mplante.
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A medida do grau de cristalinidade das amostras foi obtido a partir da
entalpia de fuséo cristalina do implante (AHn), pela equacéo 04 (94, 96):
Cristalinidade percentual = ( AHm /93,7)100% (Eq. 04)
Onde:
AHm é a entalpia de fusdo da amostra

93,7 é o valor atribuido a entalpia de fusdo do PLLA 100% cristalino

3.3.4 Ensaio de compressao estética

Estes ensaios seguiram as propostas basicas da norma ASTM F 2077 —
Test Methods for Intervertebral Body Fusion Devices (Métodos de Teste para
Dispositivos de Fusao Intersomatica) (95), porém com algumas adapta¢cdes, uma vez
que esta norma foi desenvolvida especificamente para implantes intersomaticos de
formato cilindrico. Isto se deve a uma desatualizacdo da norma, concebida em seguida
da aprovacgéo pelo FDA dos implantes cilindricos, quando este tipo de desenho era o
dominante no mercado. Com excecdo da resisténcia a rotacdo no plano horizontal,
exclusiva dos dispositivos cilindricos rosqueados, os implantes se destinam as mesmas
funcdes, devendo ser submetidos ao mesmo tipo de cargas e situacbes mecanicas
(105). Assim, foram feitas algumas modificacdes nas placas de compressdo, mas
mantidas as orientagfes gerais com relagdo a metodologia dos testes.

Foram construidos dispositivos de compressdo acompanhando o
contorno dos implantes e gabaritos para montagem uniforme dos implantes nestes
dispositivos.

Foram ensaiadas 3 amostras por teste, sendo calculado média e desvio
padrdo dos valores obtidos. Os resultados foram registrados em curvas de tenséo-
deformacdo. O moédulo de elasticidade dos implantes foi calculado pelo método
tangente, utilizando os valores de tensdo e deformacdo obtidos no limite de
escoamento. Os ensaios foram conduzidos a temperatura ambiente (22+2°C), em
controle de deslocamento, com velocidade de 5mm/min., apés a aplicacdo de pré-
carga compressiva de 500N, até a destruicdo das amostras.

Imediatamente antes dos testes, os implantes foram hidratados por

imersdo de 12 horas em banho termostatico de agua mineral, a uma temperatura de
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37£1C. Os implantes tiveram apenas sua superficie seca com papel filtro, antes da
colocagcdo na maquina de testes.

Os ensaios foram realizados no Laboratorio de Engenharia Biomecanica
da Universidade Federal de Santa Catarina (LEBm - UFSC), utilizando-se uma

maquina universal EMIC.

3.3.5 Microscopia eletronica de varredura (MEV)

A observacdo das amostras no MEV foi feita com intuito principal de
pesquisar modificacdes na morfologia das pecas em funcdo do tempo de degradacéo.
Foram buscadas zonas de erosdo do polimero, irregularidades da superficie, fissuras e
rachaduras, modificacdes das caracteristicas da superficie de fratura, ou outras
alteracoes.

Os implantes foram preparados para analise por imersdo de 10 minutos
em nitrogénio liquido, de forma a congelar as cadeias poliméricas, e fragmentados por
impacto. A congelacdo da peca é feita para que o processo de fragmentacdo nao
produza deformagbes nas cadeias do polimero, induzindo o aparecimento de
distorcdes e artefatos na pecga. A peca congelada fica extremamente fragil, sofrendo
quebra sem deformacéo (105).

Os fragmentos foram fixados em porta-amostras (stubs), de modo que se
pudesse observar tanto sua superficie externa quanto a de fratura, e preparadas com
recobrimento metélico através de sputtering, utilizando-se alvo de ouro-paladio e
corrente de 60mA por 100seg. O PLLA deve ter a superficie metalizada para poder
refletir o feixe de elétrons. A ndo metalizacdo implica em perda de qualidade de
imagem e na degradacdo do material observado, devido a energizacdo pelo feixe néo
refletido.

Foram analisados um implante ndo degradado, um com 6 e um com 12
meses de degradacdo. Em todas as amostras foram observadas a superficie externa
da peca e a superficie de fratura, sob diversos aumentos.

As observagdes foram realizadas no microscopio eletrénico de varredura
Phillips modelo XL 30, pertencente ao Centro de Microscopia e Microanalises (CEMM)
da PUC-RS.
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4 RESULTADOS E DISCUSSAO

4.1 Desenvolvimento do implante

Os primeiros dispositivos intersomaticos disponiveis para implantacdo em
humanos tiveram seu desenho inspirado nos cilindros fenestrados de Bagby, utilizados
para tratar a instabilidade cervical eqlina (2, 10, 97, 98) (figura 27). Desde 14, foram

desenvolvidos implantes com as mais variadas geometrias, existindo desde cilindros

rosqueados, para colocacdo horizontal, até dispositivos retangulares, ou em forma de
anel (29) (figura 28).

Figura 2 7- Implante BAK ©, adaptado Figura 2 8- Geometrias de implantes modernos

do cilindro de Bagby para uso eqino. (www.stryker.com/lumbar/cages e
(www.medtronic.com/products/bak ) www.scientx.com/products/cages

Foi desenvolvido um implante para colocacdo no espaco intersomatico
pela técnica de abordagem cirargica via posterior (Posterior Lumbar Interbody Fusion -
PLIF) por impac¢ao, com 23mm de comprimento e 14mm de largura, abertura central
para colocacao do enxerto 6sseo e alturas de 7, 8, 9, 10, 11 e 12mm (figura 29).

Estas dimensdes permitem a implantacdo por via posterior na grande
maioria dos casos, sem necessidade de afastamento exagerado das raizes nervosas,
gue é uma das grandes causas de morbidade cirdrgica. O afastamento ou retracdo das
raizes nervosas € necessario para colocacao dos implantes, mas, se realizado de

modo grosseiro, com tensao exagerada, ou mantido por muito tempo, pode provocar
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lesdo do tecido nervoso, levando a sintomas como dor neuropatica e déficits sensitivo-
motores, transitorios ou permanentes (38).
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Figura 29- Detalhes de desenho do implante.
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A lesdo neural € uma das complicagbes mais graves deste tipo de
cirurgia, pois pode ser irreversivel, e levar a graus significativos de incapacidade.
Portanto, a geometria do implante deve levar em consideracdo ndo apenas seu
desempenho mecéanico depois de posicionado, mas também a facilidade e seguranca
das manobras para sua colocacdo adequada. Nesse sentido, além das dimensdes, foi
considerada também a forma oblonga do implante, evitando saliéncias nas areas de
possivel contato com as raizes nervosas, e permitindo um deslizamento mais facil do
implante nas raizes, se esse contato vier a acontecer.

Observado em perfil, o implante apresenta discreta forma de cunha, com
a parte anterior mais alta que a posterior. Esta caracteristica visa dois objetivos,
primeiro, adaptar-se a anatomia da curvatura da coluna lombo-sacra e, segundo, fazer
com que o implante apresente resisténcia ao deslocamento posterior. O deslocamento
posterior dos implantes intersomaticos apds sua coloca¢do é uma das complicacdes
mais graves que podem acontecer neste tipo de cirurgia, pois, geralmente, um implante
deslocado comprime as raizes nervosas no interior do canal vertebral provocando dor e
potencial para lesdo neurologica, e necessita ser retirado por nova abordagem
cirdrgica. Por isso, além do formato de cunha, as superficies de contato com os platos
vertebrais foram feitas com contorno denteado, que reduz o atrito para impaccao e
aumenta o atrito para o deslocamento posterior.

Também para facilitar as manobras de impaccdo, fazendo com que o
implante penetre mais facilmente no espaco intervertebral, podendo até,
ocasionalmente, ser usado para amplia-lo, a extremidade anterior do implante foi
rebaixada em forma de cunha, seguindo o conceito da ‘ponta-bala’.

A parte posterior do implante apresenta uma fenestracdo em forma de
ranhura horizontal, para adaptacdo da chave de impactacéo.

A fusdo Ossea solida entre o enxerto e os platds vertebrais é o objetivo
primario da cirurgia e, para ser alcancado, o implante deve proporcionar um bom
contato entre os platos vertebrais e o enxerto contido em seu interior.

Para assegurar que este fosse o melhor possivel, além do formato em
cunha, as superficies de contato apresentam uma discreta curvatura convexa, com o

raio semelhante ao raio da curvatura concava dos platos.
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A area de contato do implante com o platd vertebral & importante tanto
para a boa consolidagdo como para evitar a penetragdo do implante nos platés. Neste
sentido especifico, a espessura das paredes do implante e as suas caracteristicas de
modulo elastico e dureza também sdo muito significativas. A area de contato deste
implante com o platd vertebral, considerando-se o orificio central do anel preenchido
por material osteocondutor, é de 199,6 mm? Como a técnica cirrgica usual preconiza
a colocacao de dois implantes, lado a lado, por espaco intersomatico, uma carga axial
de 2500 N, distribuida de forma homogénea sobre os implantes, resultaria em uma
tensdo compressiva de 6,3 N/ mm? um valor bastante suportavel pelos platds
vertebrais (11, 51) (figura 30).

A

N A ] |
A4

Wyt

Figura 30- Resisténcia & compressao do 0sso esponjo  so em varias partes do corpo vertebral. (51)

Grosseiramente, uma vértebra lombar de tamanho médio tem platbs
vertebrais com dimensdes de aproximadamente 34mm no sentido antero-posterior por
44mm no sentido latero-lateral, o que resulta em uma area de aproximadamente
1175mm? (99, 100). A colocacdo de dois implantes cobriria apenas 35% desta area,

porém, os 3 ou 4 mm periféricos dos platds sdo ocupados pela insercdo do anulo
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fibroso do disco, que ndo é ressecado na cirurgia de artrodese intersomatica por via
posterior, fazendo com que esta area ndo seja funcional para este tipo de cirurgia. A
area (til dos platds é de aproximadamente 840mm?, o que significa uma cobertura de
48% com a colocacdo de dois implantes. Desta cobertura, aproximadamente 190mm?
representam contato direto do enxerto com os platds vertebrais, havendo uma boa area
para consolidacéo 6ssea (figura 31).

Figura 31- Area de platd vertebral coberta pela col ocacéo de dois implantes por espaco discal.

(figura do autor)

As paredes do implante tém largura minima de 3mm, nas laterais, até a
maxima de 5mm, na parte posterior, 0 que proporciona uma zona de contato do
implante com o platé vertebral de 95mm?, sem considerar o preenchimento.

A ampla érea para dissipacéo de cargas, a boa largura das paredes, e a
boa zona de contato 0sseo, devem propiciar uma chance 6tima de consolidacdo do
enxerto e reduzir as chances de afundamento do implante.

Como o implante destina-se a uma aplicacdo de suporte de carga, optou-
se por proceder os testes iniciais adotando como base o modelo experimental mais
rigido e resistente e, posteriormente, realizar os ajustes necessarios, baseados nos
resultados mecéanicos e de degradacao obtidos. Por isso a matéria-prima utilizada foi o
PLLA, que apresenta desempenho mecéanico superior ao de outros polimeros
bioreabsorviveis. Além disso, o PLLA ja vem sendo utilizado na confeccao de implantes
ortopédicos e maxilo-faciais de uso comercial. Existem implantes compostos de PLA

liberados para utilizacdo em aplicacdes clinicas pela Agéncia Nacional de Vigilancia
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Sanitéria — ANVISA, legislacéo de satude da Comunidade Européia e FDA.

As diferencas mais marcantes entre os homo e copolimeros do &cido-
latico estdo em seu grau de cristalinidade, taticidade e organizacdo dos cristais, sendo
que todas essas caracteristicas tém repercussfes no desempenho mecanico e no
comportamento de degradacdo do implante. O estudo do implante em PLLA poderia
fornecer dados suficientes para planejar um ajuste mais refinado das caracteristicas de
comportamento mecéanico e de degradacdo desejadas, a serem realizados em uma
segunda bateria de testes, derivada e dependente do estudo atual, j& objetivando a
definicdo do copolimero mais adequado para producdo, bem como alcancar as fases
de testes in vivo e utilizag&o clinica.

Tendo eleito o PLLA para os testes iniciais, houve necessidade de
considerar suas propriedades mecanicas do ponto de vista quantitativo, de forma a
saber se estas se adequariam ao desenho do implante. Embora os dados da matéria-
prima fornecidos pelo fabricante estivessem disponiveis, era sabido que o processo de
fabricagdo do implante alteraria de modo significativo as caracteristicas mecanicas do
polimero. Assim, ndo apenas os dados da matéria prima ndo podem ser considerados
de forma absoluta para os célculos necesséarios ao planejamento do implante, como,
em se tratando de pecas que devem sofrer degradacdo, € esperado que as
caracteristicas mecanicas sofram grandes transformacdes depois da implantacéo.

A idéia de estabelecer o comportamento mecéanico do implante através de
prototipagem e teste dos protétipos era inviavel, uma vez que este seria moldado por
injecdo, e a matriz de injecdo sO seria produzida apds aprovacao do projeto.

Por isso foi utilizada a estratégia de aprovar o projeto a partir da avaliagéo
visual e dimensional de prototipos usinados em UHMWPE e de ensaios mecanicos
virtuais através de analise de elementos finitos (FEA).

E muito dificil obter da literatura os dados quantitativos sobre as
propriedades mecéanicas do PLLA, necessarios para alimentagdo do programa, pois as
publicacbes relatam a utilizacdo de polimeros com diferencas muito grandes nas
massas molares e microestruturas cristalinas, bem como na historia térmica e

processos para modelagem das amostras. Por isso, foi decidido realizar simulagdes
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simples, que necessitassem de poucos dados, sendo adotados alguns valores médios
presentes na literatura (68, 78), buscando diferentes cenarios.

Como nao foram obtidos dados confiaveis para valores de coeficiente de
Poisson, alongamento percentual, ou resisténcia a fluéncia, essas limitacdes foram
assumidas, realizando-se testes virtuais de compressdo e compressao com
cisalhamento, utilizando 3 diferentes programacfes de parametros para modulo de
elasticidade e limite de resisténcia a tracdo (LRT), em uma condi¢do de material fragil e
comportamento néo linear, dada pelo programa.

Para as simulagdes iniciais, foi aplicada uma malha hexagonal de baixo

refino em toda a superficie do implante (figura 32).
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Figura 32- Malha para ensaio virtual de compressdo e compressdo com cisalhamento, por analise
de elementos finitos.

A idéia dos testes foi observar se haveria falha do implante ao ser
submetido a cargas altas, porém presentes em atividades do dia a dia. O valor de
compressao de 2500 N é, aproximadamente, o da carga aplicada ao espaco discal
lombar quando um adulto ergue um peso de 10 Kg e o sustenta com 0s bragos
estendidos a frente do corpo. Essa carga ndo € produzida pelo peso, mas sim pela

musculatura dorsal e abdominal, que se contraem fortemente para corrigir o equilibrio
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do tronco e comprimem o espaco discal. O cisalhamento de aproximadamente 500 N é
gerado quando ha uma compressao axial de 2000 N, ja que o espago discal ndo é
paralelo a linha horizontal (100).

Nas simulacdes de compresséao, foi constante o acumulo de tensdes ao
redor do orificio colocado na parede posterior do implante. Como a funcéo deste orificio
€ permitir a fixacdo do implante na chave de colocacédo e impacc¢éao, ele ndo pode ser
eliminado. Diferentes geometrias foram experimentadas, mas o formato original, de
fenda oblonga horizontal, foi o que obteve melhor desempenho. Mesmo sendo
detectado que este detalhe do projeto provoca uma zona de enfraguecimento focal, o
orificio foi mantido por parecer a melhor solugéo, do ponto de vista de técnica cirdrgica.
Este tipo de orificio esta presente em praticamente todos os implantes do mercado e,
em situacdes praticas, ndo costuma ser um ponto de trinca ou ruptura do implante,
depois de seu posicionamento. Ocasionalmente pode ocorrer uma trinca no sentido
sagital, a partir do orificio da chave de colocacédo, durante a cirurgia, nas situacdes em
que é necessaria impaccao muito vigorosa. A maneira usual de lidar com este tipo de
problema € preparar o espaco para colocacao do implante com uma fresa, reduzindo a
forca necesséria para sua impaccao.

Deve-se salientar que este tipo de implante € colocado no espago
intervertebral em pares, mas 0s ensaios virtuais foram realizados considerando as
forcas presentes no espaco intervertebral agindo sobre um implante Unico, de forma a
criar-se uma situacao de pior cenario.

Na simulacdo 01 (mddulo de elasticidade 0,6 GPa — LRT 40 MPa), a
aplicacdo da carga compressiva levou a falha do implante por acimulo de tensdes
acima da resisténcia ao redor do orificio da parede posterior, com valores de 71,8 MPa
e deformacao de 1,5mm, equivalente a 18,8% da altura do implante (figura 33).

Nessas condi¢des, € muito provavel que a parede posterior do implante
sofresse uma fratura ou trinca. A distribuicdo de cargas pelos outros pontos do implante
mostrou valores muito préximos ao seu limite de resisténcia.

Na simulacdo 02 (modulo de elasticidade 1,15GPa — LRT 60MPa), a
aplicacédo da carga compressiva de 2500 N gerou uma concentragdo de tensdes

proximo ao orificio da parede posterior, com valor maximo de 55,5 MPa, e deformacao
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de 0,7 mm, correspondente a um percentual de 8,7%. A parede posterior do implante
mostrou certa fragilidade, com concentracdo de tensdes proximas do limite de
resisténcia do material. A distribuicdo de cargas pelas outras partes do implante

mostrou valores bastante abaixo do limite de resisténcia (figura 34).

¥
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Figura 33- Simulacdo de compressao axial com 2500 N, médulo de elasticidade de 0,6GPa e LRT

de 40 MPa, mostrando falha do implante na parede po  sterior.
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Figura 34- Simulacao de compressédo axial com 2500 N, mddulo de elasticidade de 1,15GPa e LRT

de 60MPa, mostrando concentragdo de tensdo na pared e posterior.
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Na simulacdo 03 (mddulo de elasticidade 3,0 GPa — LRT 70 MPa), a
aplicacdo da mesma carga compressiva também mostrou a concentracdo de tensdes
proximo ao orificio da parede posterior, com valor maximo de 59,8 MPa, e deformacao
de 0,3 mm, correspondente 3,7%. A concentracdo de tensdes ficou bem abaixo do
limite de resisténcia. A distribuicdo de cargas pelas outras partes do implante mostrou
valores bastante abaixo do limite de resisténcia (figura 35).

¥
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Figura 35- Simulagé@o de compressao axial com 2500 N , médulo de elasticidade de 1,15 GPa e LRT

de 60 MPa, mostrando concentracdo de tensfes na par  ede posterior.

Nas simulacBes de cisalhamento, a tensdo maxima gerada foi de 40,8
MPa, préximo ao centro do implante, nas trés diferentes condicbes de médulo de
elasticidade e LRT. A deformacao maxima apresentada pelo implante mais rigido, com
moédulo de elasticidade de 3,0 GPa, foi de 0,08 mm, valor praticamente desprezivel,
enquanto a deformacéo apresentada pelo implante com modulo elastico mais baixo, de

0,6 GPa, foi de 0,4 mm, ainda bem abaixo dos limites do material (figura 36).
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Figura 36- Distribuicdo de tensGes e deformacdo com aplicacdo de forcas de compressado e

cisalhamento.

Apls estes ensaios preliminares, os parametros de mddulo de
elasticidade das simulagdes 2 e 3 foram selecionados para testes mais completos. Foi
feito um refino de malha nas superficies de contato do implante e simulada a
compressao deste entre dois dispositivos de aco inox 420, sendo aplicada uma carga

compressiva de 2500 N ao conjunto (figura 37).

Figura 37- Representacdo do dispositivo de ensaio v irtual, e refino da malha junto as éareas

criticas do teste.
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A simulacdo considerou o implante fixo aos dispositivos apenas por
aposicao, com coeficiente de atrito 0,2, e ndo mais em suporte fixo. As superficies de
aplicacdo das cargas e a angulacdo dos vetores utilizados neste modelo de simulacdo
foram escolhidos com a idéia de reproduzir as situacdes de teste propostas pela norma
ASTM F 2077 — Test Methods for Intervertebral Body Fusion Devices (Métodos de
Teste para Dispositivos de Fusdo Intersomética), porém, com algumas adaptacoes,
uma vez que esta norma foi desenvolvida especificamente para implantes
intersomaticos auto-estaveis, de formato cilindrico (95). Assim, as superficies de

contato das placas de compresséo foram modeladas como um negativo da superficies

de contato do implante, sem o acabamento serrilhado, seguindo a filosofia da norma
(figura 38).

Figura 38- Areas de contato do implante com as plac  as de teste.

Uma simulacdo de compressdo do implante entre placas com
caracteristicas mecanicas semelhantes as do corpo vertebral, ao invés de ago, poderia
fornecer uma indicacdo mais préoxima da situacdo clinica, porém, o objetivo destes
testes foi estudar especificamente a resisténcia do implante, e ndo sua interacdo com o
0SS0.

Nesta simulagdo o programa foi alimentado com o coeficiente de Poison

de 0,3, segundo informacao fornecida pelo fabricante do polimero.
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Os testes com configuracdo de modulo de elasticidade 1,15 GPa e LRT
60 MPa, e de modulo de elasticidade 3,0 GPa e LRT de 70 MPa, tiveram resultados
praticamente iguais, mostrando uma deformacéao de até 0,25 mm na parede posterior,
com um acumulo de tensdes da ordem de mais de 90 MPa, bem acima do limite de

resisténcia do material (figura 39).
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Figura 39- Simulagdo de compresséo entre duas placa s metalicas.

Porém, um exame mais detalhado da distribuicdo de tensdes mostra que
0s acumulos acima da resisténcia do material ocorreram apenas na superficie
denteada de contato com as placas metalicas, havendo uma boa distribuicdo de cargas
pelo resto do implante. Como no uso clinico estas superficies vao ter contato com o
material ésseo, menos rigido e, até certo ponto, € desejavel que o denteado se
deforme, melhorando o contato e aumentando o atrito, o desempenho do implante foi
interpretado como satisfatorio, e o projeto foi aprovado (figura 40).

Os testes mecéanicos virtuais foram importantes para validagcéo do projeto,
mostrando uma boa distribuicdo de cargas e valores aceitaveis de acumulos de tenséo,
mesmo se utilizando diferentes programacdes de propriedades do polimero.

Porém, mesmo tendo os dados de comportamento da matéria-prima, é
sabido que estes resultados ndo necessariamente espelham o comportamento da peca

real, jA que o processo de modelagem pode afetar de forma muito significativa as
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caracteristicas dos poliésteres bioreabsorviveis, modificando desde o grau de

cristalinidade até o tamanho das cadeias.

2

m:lm 35:13 mlln |u=5:|s u.lI‘.Lascmm;
| 1 1] 1 1

Figura 40- Distribuicdo detalhada de tensfes, mostr  ando maximo junto ao denteado posterior e

boa distribuicéo pelo corpo do implante.
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Os fatores do processo que modificam a massa molar sdo os tempos de
residéncia e resfriamento na matriz, a temperatura do processo, o cisalhamento na
injecdo, o grau de umidade e a presenca de componentes de baixo peso na massa,
como monémeros residuais, por exemplo (77).

A maioria dos poliésteres biorreabsorviveis é produzida por
policondensacdo, sendo altamente hidroscopica, e a umidade residual resulta em
degradacdo aumentada durante o processamento. O método mais eficaz para
secagem do PLA parece ser com uso de secadora de reabsorcdo de ar circulante, a
temperatura de 140°C. A secagem por este método ndo provoca reducdo da massa
molar mesmo apoés varias horas, e pode conseguir um grau de umidade residual de
0,02% em um curto intervalo de tempo (77).

A temperatura do processo também pode provocar reducao notavel da
massa molar e da viscosidade inerente. No caso do PLA, um certo grau de degradacao
quimica pode ser observado a partir de temperaturas de 220°C (77). A analise
termogravimeétrica (TGA) realizada na matéria-prima a ser utilizada na congeccao do
implante mostrou perda de massa significativa a uma temperatura isotérmica de 210°C
(figura 41).

Sha om0 g TGA Oporator Addana | ooPe 2004058%6.001

Method: isoterma a 210°C Run Date: 04-Nov-04 15:47
Comment: isoterma, 20°C/min, forno EGA, cadinho Pt, TGA TA Q500 Instrument: TGA Q500 V5.0 Build 164
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Figura 41- Termograma de ensaio de TGA, realizado n a matéria-prima.
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A ndo eliminagdo de mondmeros residuais do sistema pode acelerar
consideravelmente a perda de massa molar, quando somada a outros fatores. Por isso
a norma exige que o PLLA para aplicagcbes médicas em suporte de cargas apresente
no maximo 0,1% de mondmeros residuais (91).

Durante os processos de producdo do implante, existe uma grande
interacdo entre os efeitos que a umidade, temperatura, tempo de residéncia e
cisalhamento podem ter sobre o polimero, de modo que nenhum destes fatores pode
ser considerado isoladamente (77).

Foi decidido utilizar um ciclo de injecdo que apresentasse um tempo de
residéncia curto e uma temperatura limitada, de modo a causar-se 0 minimo possivel
de perda de massa molar no processo, bem como um resfriamento rapido da matriz,
tentando manter o PLLA dos implantes com um baixo grau de cristalinidade.

Os implantes obtidos por este método ficaram bastante transparentes,

sugerindo uma estrutura amorfa ou com baixo grau de cristalinidade (figura 42).

Figura 42- Fotografia dos implantes.

Existem dados de literatura demonstrando que a esterilizagdo por
radiacdo gama exerce efeito significativo nas cadeias do PLA, com grande risco de
decomposicéo do polimero (77). Claes et al. realizaram a esterilizacdo de um pino para

fixacdo de fraturas em EtO e Radiacdo Gama, tendo constatado que 0s pinos
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esterilizados em EtO néo tiveram reducdo significativa de massa molar, mas, mesmo
assim, perderam 6,8% da resisténcia a flexdo, enquanto os esterilizados por Radiagéao
Gama tiveram uma reducdo da massa molar de 65 a 72%. A degradacdo dos pinos
esterilizados por Radiagdo Gama também foi aproximadamente 30% mais rapida, em
comparacdo com o observado para os pinos esterilizados em EtO (22).

Como estes polimeros tém a Tg proxima de 55°C, Tc proxima de 110°C e
Tm proxima de 185°C, a esterilizagdo por autoclave é praticamente descartada, pois o
ciclo padréo de esterilizacdo, de 30 minutos a temperatura de 121°C, seria suficiente
para alterar as caracteristicas do material (77).

Assim, por tratar-se de um implante para uso em suporte de cargas,
decidiu-se por utilizar o EtO, que € o método de esterilizacdo que provoca menor perda
de massa molar e resisténcia. Dos possiveis métodos de esterilizacdo para
biomateriais, o EtO é a técnica padrao para polimeros a base de &cido latico, sendo a
maior preocupacdo com o0 uso deste método a presenca de residuos téxicos do
processo (84).

Apés o procedimento padrdo de esterilizacdo, a determinagdo de
residuos de Oxido de etileno no implante mostrou concentracdes bem abaixo dos

limites toxicos para todas essas substancias, como mostrado no quadro 3 (figura 43).

Oxido de etileno Etileno clonidina Etileno glicol
Valor encontrado <2,5 ppm <2,5 ppm <25,0 ppm
Maximo permitido 250 ppm 250 ppm 5000 ppm

ANSI/AAMI ST 29 - ANSI/AAMI ST 30 - ANSI/AAMI ST 30 -
Norma utilizada 1988 1989 1989

Figura 43- Quadro 3: Valores de residuos téxicos ap  0s esterilizagao por EtO.
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4.2 Degradacao in vitro dos implantes

A idéia do teste de degradacdo in vitro € tentar prever o comportamento
de degradacdo do material depois de sua implantacdo, porém, a reproducdo em
laboratorio das condi¢des presentes no processo de degradacgéo in vivo é impossivel. A
degradacao in vivo envolve uma série de fatores que podem afetar a cisdo hidrolitica
das cadeias, e que vao desde a aplicacdo de tensfes, até a existéncia de respostas
celulares e enzimaticas (16, 67).

A degradacéao in vitro do PLA pode ser feita em qualquer meio aquoso,
como agua destilada, solugédo salina 0,9%, ou outros, entretanto, a degradagdo em
meio tamponado permite uma avaliagdo mais aproximada do comportamento e da taxa
de hidrolise que ocorrera com o implante in vivo (19, 61). Como o corpo tem uma
circulacdo constante dos fluidos, e varios sistemas de manutencdo do pH, o liquido
utilizado na simulacéo in vitro deve poder neutralizar os radicais acidos liberados do
implante, que provocariam catalise na degradagdo superficial do material e uma
aceleracdo geral na degradacéo (83). A utilizacdo de meios alcalinos também nao é
desejavel, pois eles alteram o comportamento de autocatalise, uma vez que a
acidificagdo que ocorre no centro do material, pelo acimulo de radicais acidos, fica
neutralizada (86). Por isso, para os testes de degradacdo in vitro, utiliza-se,
classicamente, a solugédo de tampao fosfato.

Outro fator importante € a temperatura do banho, que deve ser mantida
proxima de 37°C, simulando a temperatura corporal. A degradacdo dos poliésteres
biorreabsorviveis € muito sensivel ao aumento da temperatura do meio. Claes et al.
realizaram a degradacdo do PLLA em solucédo de tampéo fosfato a 37°C e a 70°C,
havendo um aumento de 132 vezes na taxa de perda da massa molar com a
duplicagdo da temperatura. O percentual de aumento que a taxa de degradacéo
apresentard com aumento da temperatura ndo é previsivel, de modo que uma relacao
entre temperatura e taxa de degradacado ndo pode ser feita de maneira confiavel (22).

Como a simulacdo de muitas das varidveis presentes no processo de
degradacao in vivo é impossivel, este tipo de teste leva, na melhor das hipoteses,

apenas a uma projecao aproximada do comportamento do implante.
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Um dos fatores que afeta de forma significativa a taxa de degradacao do
PLLA, e que, por razdes Obvias, ganha importancia especial quando se trata de
implantes estruturais para suporte de cargas, € 0 estresse mecanico. Este fator ndo foi
incluido nesta pesquisa devido as varias limitacbes para sua reproducdo em
laboratério, destacando-se principalmente o custo. Porém, por ser este um ponto de
méxima importancia, o planejamento deste ensaio foi realizado, havendo intencdo de
levar os testes a cabo na segunda fase deste trabalho, no estudo final das matérias-
primas, utilizado uma maquina de ensaios mecéanicos de ciclagem a baixa velocidade,
utilizada em testes de tubulac¢des para industria petrolifera.

Como o PLLA tem, sabidamente, tempos de degradacao prolongados e
os implantes sdo pecas de volume consideravel, optou-se por fixar o intervalo entre os
testes em 3 meses. Isso ndo atende aos requisitos da norma NBR ISO 13781 (93), que
pede um minimo de sete tempos de degradacao, incluindo o tempo zero (implante nao
degradado). Esta concessao foi feita por tratar-se de um estudo preliminar e,
principalmente, por haver disponibilidade de implantes em ndamero suficiente para todos
0s tempos de teste.

Como a idéia do experimento n&o foi medir o tempo de degradacao total
do implante, e sim definir o periodo em que este permaneceria funcional no organismo,
foi decidido fixar o final do experimento em 12 meses. E esperado que a fusdo 6ssea
ocorra em 3 a 6 meses depois da implantacéo, e que o implante retenha propriedades
mecanicas minimas para funcionalidade por um periodo de 6 a 9 meses depois da
implantacéo (82).

O acompanhamento da degradacdo dos implantes depois de 12 meses,
até a degradacao completa, que deve ocorrer entre 24 e 36 meses, provavelmente sera

realizado como parte de outro trabalho.
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4.3 Caracterizacéo dos implantes

4.3.1 Medidas de perda massa e absorcao de agua

Neste ensaio, a massa dos implantes foi calculada pela média de 3 pecas
a cada intervalo de degradacg&o. A forma mais correta de realizar o teste seria medindo
a massa das mesmas amostras com diferentes intervalos de degradacdo, porém isto
nao foi possivel, uma vez que, depois de retiradas do banho, as pecas tinham de ser
submetidas a ensaios destrutivos. Como 0 nimero de pecas testadas por tempo de
degradacéao foi de apenas 3, um tratamento estatistico mais elaborado também é muito
dificil, ou seja, possiveis caracteristicas individuais de algumas pecas podem ter
influenciado no resultado.

Com excecdao de uma certa perda na transparéncia das pecas
degradadas, relacionada a aumento no grau de cristalinidade, a avaliacdo visual,
grosseira, das pecas nao permitiu observar diferencas entre as amostras nao
degradadas e as degradadas por 12 meses, sugerindo uma degradacao pequena. Esta
impressdo foi confirmada pela pesagem das pecas, que mostrou uma reducdo

desprezivel na massa das pecas degradadas (tabelas 1 e 2).

Tabela 1: Dados do ensaio de perda de massa realiza do nos implantes.

Tempo de degradagéo Massa pré-secagem Massa seca A massa

1,7478¢g 1,7468g 0,0010g

0 meses 1,7523g | Média- 1,7489g | 1,7447g | Média- 1,7458g | 0,0076g | Média- 0,0031g
1,7468¢ 1,74599 0,0009g
1,7471g 1,7394g 0,0077g

3 meses 1,7383g | Média- 1,7462g | 1,7306g | Média- 1,7384g | 0,0077g | Média- 0,0078g
1,7532g 1,7453g 0,0079g
1,7531g 1,74569 0,0075g

6 meses 1,7452g | Média- 1,7495g | 1,7376g | Média- 1,7419g | 0,0076g | Média- 0,0076g
1,7503g 1,74269 0,0077g
1,7535g 1,74569 0,0079g

9 meses 1,7453g | Média- 1,7495g | 1,7380g | Média- 1,7418g | 0,0073g | Média- 0,0077g
1,7499g 1,7420g 0,0079g
1,7427g 1,7349g 0,0001g

12 meses 1,7432g | Média- 1,7426g | 1,7358g | Média- 1,7350g | 0,0074g | Média- 0,0076g
1,7421g 1,7345g 0,00769
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Tabela 2: Médias de perda de massa e percentual de  absorgédo de agua dos implantes.

Tempo de degradacéo Perda de massa (%) |Absorcéo de agua (%) Absorcéo de agua corrigida (%)
0 meses 0,00 0,18 0,18
3 meses 0,63 0,45 0,45
6 meses 0,22 0,43 0,43
9 meses 0,23 0,44 0,44
12 meses 0,62 0,44 0,43

O percentual de perda de massa apresentado em nas amostras foi de
aproximadamente 0,2% em 9 meses de degradacdo, aumentando para 0,62% nas
pecas degradadas por 12 meses. De um ponto de vista pratico, pode-se dizer que esta
perda de massa € insignificante. Estes valores se encontram em desacordo com a
literatura, ja que, utilizando periodos e condi¢cdes de degradacdo similares aos que
utilizamos, a maioria dos trabalhos mostra uma perda de massa significativamente
maior do que a obtida, geralmente entre 30 e 40% (83, 85, 101). Entretanto, estes
trabalhos nao foram realizados utilizando implantes, mas sim amostras na forma de
filmes ou pecas pequenas, especificas para ensaios laboratoriais.

A taxa de perda de massa é muito dependente do tamanho e forma da
peca, principalmente no que concerne a propor¢cdo volume/superficie, que influi
diretamente na quantidade de penetracdo de liquido, e também do grau de
cristalinidade, tamanho dos cristais e massa molar do polimero (83, 85, 101). Esta taxa
ndo se apresenta de forma linear, aumentando com o tempo de degradacdo, uma vez
que, durante a degradacédo, tanto a morfologia da peca, como a massa molar e a
cristalinidade do polimero sofrem alteragfes. Ainda, os percentuais de absorcédo de
agua costumam ser maiores em amostras mais degradadas, com a taxa variando de
modo semelhante e proporcional a taxa de perda de massa, uma vez que a penetragao

de 4gua na peca é determinante no processo degradacéao (83, 85, 101).
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O percentual de absorcdo de agua nas pecas ensaiadas também foi
muito baixo, sempre menor que 0,5%. Esta baixa absor¢do, que mostra a pouca
afinidade do implante pela agua, pode ter sido um dos fatores responséaveis pela ndo
ocorréncia de degradacdo nos niveis esperados. E interessante observar que a perda
de massa foi tdo pequena, que os valores de percentual de absorcdo de agua
corrigidos pela massa média dos implantes ndo degradados foram iguais aos valores
nao corrigidos.

Em seu trabalho sobre degradacdo de particulas de PLLA altamente
cristalinas, Tsuji (85) encontrou uma taxa de degradacao inicialmente maior, referente a
hidrolise das cadeias pequenas com extremidades reativas, presentes na superficie de
suas pecas, seguida por uma lentificacéo do processo, até a estabilizacdo em uma taxa
linear, assim que essas cadeias se extinguiam e a degradacdo passava a dar-se na
massa das esferulitos.

Ja Renouf Glasser (83), utilizando pequenas pecas cilindricas de PLLA
amorfo, encontrou uma taxa de perda de massa inicialmente pequena, que comegou a
aumentar apos 40 dias de experimento, quando a massa molar foi reduzida de modo
mais significativo.

Uma conclusdo comum a maioria dos trabalhos é que a taxa de perda de
massa da amostra € inversamente proporcional a massa molar do polimero e ao seu
grau de cristalinidade. Como a reducdo na massa molar € acompanhada de um
aumento no grau de cristalinidade, os fenbmenos se compensam parcialmente, e o
aumento na taxa de degradacdo ocorre de forma lenta, ndo exponencial, pelo menos
até haver uma grande perda na integridade da peca.

Utilizando a perda de massa como parametro, pode-se dizer que o
implante em PLLA n&o obteve um bom desempenho, uma vez que, a julgar pelas taxas
de degradacéo obtidas nos 12 meses do experimento, pode-se projetar que, em uma
aplicacéao clinica, ele ndo se degradaria de forma adequada, apresentando uma grande

tendéncia a formacéo de residuos perenes.
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4.3.2 Cromatografia por permeacédo em gel (GPC)

Enquanto as medidas de perda de massa dos implantes permitem 0 acompanhamento
da degradacdo de uma forma geral, a GPC d& uma idéia dos efeitos do processo a
nivel molecular, mostrando as alteragdes que acontecem no tamanho e distribuicdo das
cadeias poliméricas. E sabido que a cisdo hidrolitica se processa de forma
heterogénea, iniciando pelas cadeias menores da fase amorfa, antes de haver uma
perda na massa da amostra, e progredindo até as cadeias maiores da fase cristalina
(63, 83, 85).

Foi realizada uma comparacéo entre dois implantes ndo degradados, um
nao estéril e um apos esterilizagcdo em EtO. A Mn do implante ndo estéril foi de 316.720
g/mol, com uma polidispersividade de 1,21, e a Mn do implante estéril foi de 219.426
g/mol, com polidispersividade de 1,33. Isso mostra que a esterilizacdo em EtO afetou
de forma consideravel as cadeias do polimero, provocando uma reducdo de massa
molar de aproximadamente 30%. Este valor foi acima do esperado, uma vez que a
literatura relata que a esterilizacdo por EtO provoca perda nas propriedades
mecanicas, sem grande alteracdo na massa molar do polimero (23).

Nestes ensaios, por limitacdes técnicas do laboratorio, foi realizada a
solubilizacdo do polimero em cloroférmio e utilizada uma coluna de GPC com tolueno,
de modo que ndo se pode comparar estes resultados com os demais, onde foi utilizado
um aparelho com a coluna de THF.

Os ensaios de GPC realizados utilizando a coluna de THF mostraram
massas molares de ordem bem menor, com Mw do implante ndo degradado de 65.202
g/mol. A maioria dos trabalhos que encontramos na literatura utilizou polimeros de
massa molar por volta de 100.000 g/mol (68, 83, 85).

E esperado que, na degradacdo de uma peca de PLLA de tamanho
grande, a variacdo da massa molar se apresente de forma n&o linear, com aumento da
taxa de degradacdo em funcdo do tempo, devido ao progresso na penetracdo do
liguido na peca e, também, a autocatélise (83, 84, 101, 102).

Durante os 12 meses de degradacdo do implante, houve um aumento nas

massas molares médias, juntamente com uma pequena reducdo na polidispersividade,
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que evidencia uma tendéncia de quebra das cadeias menores antes das maiores
(tabela 3 e figura 44).

Tabela 3- Variacdo da massa molar e polidispersivid  ade com a degradacéo.

TEMPO DE
. ZERO 3 MESES 6 MESES 9 MESES 12 MESES
DEGRADAGCAO
Mn (g/mol) 46.175 51.757 56.326 56.761 59.085
Mw (g/mol) 65.202 67.802 69.137 69.655 70.754
Polidispersividade 1,41 1,31 1,22 1,22 1,19
massa 80000 1.45 polidspersividade
molar 70000 + + 1.4
ol 60000 + + 1.35
@moh - 50000 + 113 Mn
40000 —+ + 1.25 Mw
30000 + T 1.2 | —e—polidispersividade
20000 + + 1.15
10000 + + 1.1
0 i f f i 1.05
zero 3 6 9 12

tempo (meses)

Figura 44- Gréfico de variagcdo das massas molares m  édias e polidispersividade, em fun¢éo do

tempo de degradacéo.

No caso do implante testado, sabendo-se que houve uma perda de
massa insignificante e uma baixissima penetracdo de liquidos, como demonstrado
pelas medidas de percentual de absor¢cédo, o aumento observado nas massas molares,
ao invés de sua reducdo, torna-se coerente, podendo ser explicado pela hidrélise
apenas das cadeias menores, provavelmente superficiais. A reducdo da
polidispersividade também corrobora a hipétese de desaparecimento das cadeias

menores, levando a uma aproximacao entre os valores de Mn e Mw.
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Tsuji et al. (85), em seu experimento com amostras altamente cristalinas,
também encontrou aumento das massas molares médias com a degradacao,
provocado pela eliminacdo das cadeias pequenas e de extremidade reativa,
distribuidas na superficie das pecas.

Embora fosse esperada uma reducdo da massa molar, os resultados
obtidos sdo coerentes com a perda de massa, e também indicam uma tendéncia a
durabilidade do implante por periodos exagerados, muito acima do esperado para um
desempenho adequado.

Assim, pode-se dizer que, em termos de variagcdo de massa molar, o
PLLA apresentou uma tendéncia a degradacgédo lenta demais, com risco significativo de
criacdo de residuos cristalinos perenes, com as possiveis complicacdes associadas
(85).

4.3.3 Calorimetria exploratoria diferencial (DSC)

As mudancas de entalpia representadas nos termogramas do DSC séo
representativas da historia térmica e processamento do polimero, mas também estédo
diretamente relacionadas a seu grau de cristalinidade (94).

O valor de 93,7 J/g para a entalpia de fusdo do PLLA 100% cristalino foi
assumido por ser o mais comum na literatura (94, 68, 83), embora alguns autores
discordem, utilizando valores de até 135 J/g (85).

O ensaio realizado na matéria-prima mostrou uma entalpia de fusédo de
27,69 J/g, ndo havendo uma cristalizacdo significativa durante o aquecimento. O
termograma do implante ndo degradado e ndo estéril mostrou uma entalpia de fusdo de
20,39 J/g, ja descontadas a cristalizagdo, ocorrida na temperatura de 101,09C, e a
cristalizacéo pré-fusdo. Apds a esterilizacdo, a entalpia de fusdo do implante, calculada
da mesma forma, foi de 22,48 J/g, significando um aumento na cristalinidade de 21,8
para 24,0%.

Nas amostras degradadas, houve um aumento do grau de cristalinidade
até os 6 meses de degradacéo, seguido de uma estabilizacdo até os 12 meses. Ao fim

do experimento, o grau de cristalinidade passou de 24 para 36%, mesmo com a
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reducdo insignificante da massa e aumento da massa molar das amostras. O grau de

cristalinidade foi a caracteristica do implante que sofreu maior alteragdo, da ordem de

cinglienta por cento.
Os dados dos ensaios de DSC estéo listados na tabela 4, e a variacdo da

cristalinidade e da Mn, em funcdo do tempo de degradacéo, estdo representadas no

gréfico da figura 45.

Tabela 4: Dados dos termogramas obtidos por DSC.

PRIMEIRO AQUECIMENTO

Nao ndo degradado | degradado | degradado | degradado
degradado | degradado 3 meses 6 meses 9 meses 12 meses
néo estéril esteéril estéril esteéril esteéril Estéril

Cristalinidade 21,8 % 24,0 % 34,0 % 35,5 % 36,1 % 36,0 %
Transicdo vitrea (Tg) 57,6 53,8 62,6 65,7C 58,2C 62,3C
Fuséo cristalina (Tm) 180,6C 181,1C 181,2C 181,2C 180,5C 179,7C
Entalpia de fuséo* 20,4 Jig 22,5J/g 31,8J/g 33,2 J/g 33,8J/g 33,7 Jig
Cristalizacéo (Tc) 101,1C 100,1C 101,4C 101,9C 99,8C 100,7C
Entalpia de cristalizagao 24,1 /g 18,9 J/g 12,6 Jig 7,239 12,9 J/ig 10,9 J/g
* - descontada a cristalizagdo ocorrida durante o ens  aio
SEGUNDO AQUECIMENTO
Nao nao degradado | degradado | degradado | degradado
degradado | degradado 3 meses 6 meses 9 meses 12 meses
nao estéril estéril estéril estéril estéril Estéril
Cristalinidade 51,0 % 42,9 % 49,0 % 56,0 % 57,0 % 56,3 %
Transicdo vitrea (Tg) --- 60,2C 60,3C
Fuséo cristalina (Tm) 179,7C 180,2TC 181,0C 181,0C 180,1C 179,7C
Entalpia de fusdo** 47,9 Jlg 40,2 Jig 46,0 J/g 52,5J/g 53,5 J/g 52,8 J/g
Cristalizacao (Tc) 100,9C 101,1T 101,6C 102,6C 105,0C 108,1TC
Entalpia de cristalizagao 5,9 J/g 5,8 J/g 4,9 J/g 4,0J/g 3,1J/g 2,9y
** - N80 descontada a cristalizagdo ocorrida durante o ensaio
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Figura 45- Gréfico de variagao da cristalinidade pe  rcentual e da Mn, em fun¢&o do tempo de

degradacao.

Ainda, a partir de 6 meses de degradacdo o aspecto visual da amostra
modificou-se, com o implante tornando-se opaco, diferente do aspecto transparente

inicial (figura 46).

Figura 4 6- implante degradado por 6 meses, mostrando perda do aspecto transparente

inicial.

O aumento na cristalinidade era esperado, mas deveria ser acompanhado
de uma reducdo da massa molar. A diminuicdo do tamanho das cadeias, acoplada ao
aumento de mobilidade das mesmas, que ocorre devido a molhagem do polimero, leva
a um aumento no grau de cristalinidade durante a degradacgéo. Esses fatores tornam a
combinacdo das cadeias mais facil, fazendo com que a tendéncia natural de
organizacdo do PLLA em forma de cristal, que havia sido bloqueada com o
resfriamento rapido do implante no processo de modelagem por injecdo, volte a

predominar (94).
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Como a penetracdo de agua nas pec¢as foi minima e a massa molar
aumentou, pode-se imaginar que o aumento da cristalinidade tenha ocorrido de forma
mais semelhante ao que acontece no processo de envelhecimento do polimero, como
descrito por Liao (104), onde existe apenas um relaxamento das cadeias a seco e com
temperaturas relativamente baixas.

No mesmo sentido, € notavel a presenca de picos de cristalizacdo bem
marcados nos termogramas de primeiro aquecimento das amostras, significando que
uma quantidade significativa de polimero cristalizou-se durante o aquecimento, na faixa
de temperatura proxima dos 101C (Tc). Assim que as cadeias do PLLA obtiveram
liberdade de movimento suficiente para organizar-se de forma mais natural, a tendéncia
a cristalizacao ficou bem demonstrada. O aumento da cristalinidade ocorrido durante o
processo de degradacdo das amostras, relacionado ao aparecimento de alguma
liberdade das cadeias para se arranjarem de forma mais natural, coincidiu com uma
reducéo progressiva deste pico. No primeiro aquecimento da amostra ndo degradada e
nao estéril, a energia de cristalizacado foi de 24,14 J/g, enquanto a energia da amostra
degradada 12 meses foi de 10,89 J/g. Também é notavel que o pico de cristalizagdo
nunca é tdo bem marcado nos termogramas de segundo aquecimento, pois a taxa de
resfriamento utilizada no ensaio, de 10C/min., per mite um arranjo dos cristais durante
a solidificagao do material (94).

O aumento da cristalinidade durante o processo de degradacédo tende a
tornar o implante mais rigido e fragil, fato comprovado nos testes de compresséo, e
também deixa claro o risco de formacé&o de residuos cristalinos altamente organizados,
de dificil degradacédo, com possibilidade de provocar complicacdes clinicas (20, 85).
Assim, pensando em uma utilizacdo clinica, o implante teria de ser trabalhado de forma

a conseguir-se uma reducdo em seu grau de cristalinidade.

4.3.4 Ensaio de compressao
Nos ensaios mecanicos de compressao foi reproduzida a situacdo dos
ensaios virtuais por FEA, ed compressao do implante entre duas placas metalicas que

seguem a geometria do implante (figura 47).
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Figura 47- Fotografia do implante junto das placas metdlicas utilizadas.

Na compressdo estatica, os implantes ndo degradados suportaram
cargas de compresséao bastante altas, escoando acima de 10000 N, bem mais do que 0
implante deve suportar em uma situacao de uso clinico. Os implantes também sofreram
uma grande deformacao plastica, falhando de forma ductil, sem quebra do material
(figura 48).

- P - 4 ,_;' “‘

Figura 4 8- Implante degradado 12 meses, apés o ensaio de comp  ressao, mostrando a

deformacéo sofrida.

A curva de tenséo-deformacdo mostrou um comportamento quase linear
durante a fase elastica, sendo que sé se conseguiu visualizar uma curva de
caracteristicas viscoelasticas plotando os dados sobre um eixo de deformacdo com
ganho bastante reduzido, como pode ser observado na figura 49.
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Os dados obtidos nos testes
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ortamento do implante sob compressao

a estendida, mostrando o comportamento

realizados com os implantes néo

degradados e degradados por 3, 6, 9 e 12 meses estao apresentados na tabela 5.



Rigidez
(N/mm)

Tabela 5: Dados dos ensaios de compressao mecanica.

Tempo de

x Zero 3 meses 6 meses 9 meses 12 meses
degradacéao
Carga* 11936,0 N 12374,6 N 123115N 11031,3 N 10848,3 N
c- 254,79 c- 524,67 o- 328,58 o- 231,94 o- 532,59
Deformacéao* 1,2619 mm 1,2489 mm 1,2489 mm 1,1475 mm 1,1518 mm
o- 0,054 o- 0,076 o- 0,058 o- 0,051 o- 0,119
Rigidez* 11476,4 N/mm | 12058,8 N/'mm [ 12311,5 N/mm | 11866,0 N/'mm | 11696,8 N/mm
c- 506,76 c- 518,57 o- 455,95 o- 458,45 o- 906,22
Maodulo* 0,99 GPa 1,04 GPa 1,04 GPa 1,01 GPa 0,99 GPa

% Valores obtidos no limite de escoamento
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Pode-se observar uma variacdo pequena nas propriedades mecanicas do

implante durante o processo de degradacdo. Houve um aumento da rigidez nos

primeiros 6 meses de degradacéo, que pode ser explicado pelo aumento do grau de

cristalinidade desacompanhado de perdas na massa ou no tamanho das cadeias

poliméricas, seguido de um retorno as caracetristicas iniciais. Mesmo com este

aumento da rigidez, que era esperado, ndo houve mudanca suficiente para que o

implante se tornasse fragil, mantendo uma grande capacidade de deformacdo durante

sua destruicdo. A figura 50 mostra o grafico com as variacoes de rigidez e

cristalinidade, em fungéo do tempo de degradacéo dos implantes.

—e— cristalinidade percentual

13000 40%
12000 + * < o 1350 cristalinidade
11000 + 1 30%

10000 + T 25% —
9000 + 4 20% rigidez
8000 + 1 150
7000 —+ 1 10%

6000 —+ 1 506
5000 : ; : : 0%

Zero

3

6
tempo (meses)

Figura 50- Gréfico de variagdo da rigidez e

degradacao.

cristal

12

inidade percentual, em funcdo do tempo de
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O modulo de elasticidade dos implantes mostrou variagdo entre 0,99
GPa, nos implantes ndo degradados, até o maximo de 1,04 GPa, nos degradados por 6
meses. Estes valores sdo bem mais baixos que o moédulo do platd vertebral, por volta
de 4 GPa (100), o que significa que o implante em PLLA, mesmo néo degradado, teria
uma boa interacdo com o 0sso, em termos de transmissao de cargas.

O comportamento mecanico apresentado, caracterizado por resisténcia a
compressao bem acima dos valores apresentados nas atividades diarias, manutencéo
da resisténcia por um periodo de mais de 6 meses e falha ductil, vem ao encontro de
NOssos objetivos com relacdo ao desempenho do implante, mostrando que o PLLA tem
boas caracteristicas mecanicas para este tipo de aplicacao.

O polimero ideal deveria apresentar propriedades mecanicas iniciais
semelhantes, porém, perder resisténcia durante a degradacdo. Como os limites de
resisténcia do PLLA estiveram sempre muito acima do necessério, essa perda seria

muito bem tolerada e a funcéo ideal do implante seria alcancada.

4.3.5 Mlicroscopia eletrdnica de varredura (MEV)

Nas pecas ndo degradadas, observou-se uma superficie de fratura lisa,
observada sob aumentos menores, com grande nimero de areas de orientacdo
concéntrica do polimero, sugerindo focos de cristalizacdo e esferulitos, por toda a

extensdo do implante, observadas com aumentos maiores (figuras 51 e 52).

Figura 51- Superficie de fratura do implante ndo de  gradado (500X).
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Figura 52- Superficie de fratura do implante ndo de gradado, mostrando presenca de grande

namero de estruturas concéntricas sugerirndo focos de cristalizacéo e esferulitos (1500X).
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Nas pecas de 6 meses de degradacdo, observou-se varias mudancas,
sendo bastante chamativa a diferencas na caracteristica da superficie de fratura que,
de um aspecto bastante regular e liso, tomou uma aparéncia mais irregular e rugosa
(figura 53).

Figura 53- Superficie de fratura dos implantes ndo degradado (A) e degradado 6 meses (B),

mostrando aumento na rugosidade com o processo de d egradagédo (200X).
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Ainda na observacdo da amostra degradada 6 meses, observou-se a
presenca de pequenas fissuras e rachaduras na superficie de fratura do implante, além
de algumas cavidades pequenas na superficie externa da peca (figura 54). O mesmo
tipo de cavidades foi também observado na amostra de 12 meses de degradacdo, mas
as fissuras e rachaduras ndo. Estes achados séo, muito provavelmente, artefatos. As
fissuras devem estar relacionadas a contragcéo e dilatacao rapida da peca no processo

de resfriamento em nitrogénio. As cavidades devem corresponder a falhas de injecéo, e

nao a erosao do polimero.

Figura 54- Fissuras e cavidades na superficie doim  plante degradado 6 meses (até 8000X).

O grande numero de provaveis esferulitos da amostra ndo degradada foi

uma caracteristica mantida, e talvez até ampliada, na amostra degradada 6 meses.
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Embora ndo tenha sido quantificada, a observacdo das estruturas sugestivas de
esferulitos foi ainda mais frequente (figura 55), o que corrobora os achados de aumento
na cristalinidade e rigidez do implante, detectados nos ensaios de DSC e compresséo

mecanica.

e

Figura 5- Provével esfruli bservado empec;a coO m 6 meses de dgradac;éo (2000X).

Nas amostras de 12 meses, houve um aumento na irregularidade da
superficie externa da pec¢a, que também tomou um aspecto heterogéneo, havendo
algumas areas de aspecto ondulado, alternadas com &reas de verdadeira porosidade
por erosao superficial (figura 56).

A superficie de fratura dessas pecas também foi heterogénea,
observando-se diferencas entre as partes proximas a superficie externa e as zonas
mais centrais, do interior do implante (figura 57). Junto a parte externa da peca, a
fratura apresentou uma superficie irregular, com certo grau de deformacao do polimero

(figura 58) e, na massa, a superficie de fratura apresentou o0 mesmo aspecto fragil das
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amostras ndo degradadas, e degradadas por 6 meses, também com grande nimero de

esferulitos (figura 59).

Acc Spot Magn. ' Det WD =775 50mm
20.0 kV 4.0, 1000x SE 11.1

Figura 56- Superficie externa do implante, com area s irregulares de caracteristicas diferentes
(1000X).
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AceV SpotMagn Det WD ——— 200 pm
200kV 40 200x SE -10.7

s S :
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Figura 57- Superficie de fratura, com diferenca ent  re a parte mais superficial (A) e mais central da
parede do implante (B) (200X).
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Figura 58- Superficie de fratura com aspecto irregu lar, proxima da face externa do implante
(1000X).

AccV -.-Sput_llv.lagn Det WD I—\_‘_[_‘I

200kY 50 1000x SE 145

Figura 59- Superficie de fratura com aspecto regula r, fragil, e com grande namero de esferulitos
(aumento 1000X).
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E provavel que a diferenca nas caracteristicas entre as areas superficial e
central da superficie de fratura seja um artefato induzido por diferencas de temperatura
na superficie e massa no momento da fragmentacao do implante.

Comparando as amostras ndo degradas com as degradadas por 6 e 12
meses, ndo foram observadas alteracdes grosseiras secundarias a degradacéo,
demonstrando que o processo se deu de forma pouco intensa. Especialmente, néo foi
observada uma degradacdo maior do polimero nas superficies de fratura,
correspondente ao interior da peca, que seria tipico da hidrélise de massa pelo
fendbmeno de autocatalise &cida. Ao invés disso, 0 aspecto apresentado sugere
exatamente o contrario, uma degradacdo maior da superficie (63, 83). Uma possivel
explicacdo para esse fenbmeno seria a baixa penetracdo de liquido nas pecas,
demonstrada nos ensaios de absorcao de agua e, provavelmente, relacionada ao alto
grau de cristalinidade das amostras. Esses dados s&o coerentes com o aumento da

massa molar e a pequena degradacao apresentada pelas pecas no periodo de um ano.
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5 CONCLUSOES

Em termos de desempenho mecéanico, o implante em PLLA obteve
resultados excelentes, apresentando rigidez adequada, boa ductilidade, e resisténcia
acima do necessario para a aplicagédo pretendida, durante todo o periodo testado.

Porém, quanto ao perfil de degradacdo, este modelo mostrou-se pouco
adequado. A perda de massa foi muito pequena, de um ponto de vista pratico, quase
inexistente. O grau de cristalinidade do polimero € bastante alto, e sofreu aumento
significativo durante o periodo de teste (de 24 para 36%), sendo a caracteristica que
mais sofreu alteracdes. As massas molares médias também sofreram um pequeno
aumento durante a degradacéao

O alto grau de cristalinidade foi, muito provavelmente, o responsavel pelo
desempenho mecénico acima do esperado, mas também pela pouca degradacéo.

Mesmo considerando que a degradacgdo in vivo € maior que a in vitro,
com os dados obtidos por este estudo pode-se projetar uma tendéncia clara do
implante em PLLA de arranjar-se na forma de residuos altamente cristalinos, ndo se
degradando da forma desejada.

Os ensaios de perda de massa, GPC, DSC, compressdo mecéanica e
MEV, mostraram dados que ndo apenas foram concordantes entre si, mas se
complementaram, permitindo que, além de determinar as taxas, se tracasse o perfil de
degradacdo in vitro de 12 meses para o modelo estudado.

Diferente do padréo de hidrélise de massa por autocatalise, muito descrito
na literatura, definido a partir de experimentos que, em sua maioria, utilizaram como
modelos filmes ou pecas de pequeno volume, a degradacdo do implante estudado se
caracterizou por ser um processo de superficie, envolvendo as cadeias poliméricas
menores, sem ocorréncia de hidrélise de massa ou autocatalise, e acompanhado de
um rearranjo das cadeias em forma de cristais, com resultado semelhante ao de um
processo de envelhecimento do polimero.

Assim, em resumo, foi possivel obter com este estudo as seguintes

conclusodes:
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o modelo do experimento desenvolvido é valido para o tipo de pesquisa
pretendido, pois os diferentes ensaios levaram a resultados concordantes e
complementares

o desenho do implante é adequado para resisténcia a compressao

0 processo de fabricagcao resultou em uma boa homogeneidade das pecas

o implante em PLLA apresentou 6timas propriedades mecéanicas, mas um perfil
de degradacédo inadequado a aplicacdo pretendida, com tendéncia a formacéao
de residuos altamente cristalinos

a matéria-prima ideal deve ser um copolimero com grau de cristalinidade menor
que o do PLLA, mas com propriedades mecéanicas ndo muito distantes. Isso
pode ser conseguido através de um estudo utilizando o copolimero PLLA-co-

PDLLA, com diferentes percentuais de comondémero
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6 SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS

S&o sugestdes para trabalhos futuros, sendo que algumas ja estdo sendo

encaminhadas, dentro do mesmo projeto:

* Realizacao de estudo similar com copolimeros PLLA-co-PDLLA, com diferentes

percentuais de comonémeros

» Otimizag&o da geometria do implante

» Teste de degradacéao por periodos maiores, até a destruicdo completa dos

implantes

» Teste de degradacao sob estresse mecanico ciclico

» Estudo do implante in vivo, em modelo caprino

» Desenvolvimento de implantes para uso cervical
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