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RESUMO 

 

Sistemas poliméricos implantáveis são capazes de disponibilizar o fármaco 

diretamente no local de ação, em doses terapêuticas e por um período prolongado, 

dessa forma, representam uma forma farmacêutica inovadora de tratamento. O 

poli(ácido lático-co-ácido glicólico) é um polímero sintético biodegradável com alta 

biocompatibilidade e, por esse motivo, tem sido extensamente utilizado em sistemas 

de liberação de fármacos. O sirolimus, um antibiótico macrocíclico, apresenta 

atividade imunossupressora, uma vez que promove a inibição de uma quinase 

envolvida na proliferação de linfócitos. Contudo, a administração sistêmica de 

sirolimus está associada a incidência de efeitos adversos. Assim, o objetivo deste 

trabalho foi desenvolver, caracterizar e avaliar o comportamento in vivo dos implantes 

à base de poli(ácido lático-co-ácido glicólico) 50:50 contendo sirolimus. Os sistemas, 

sintetizados pela técnica de moldagem a quente, foram caracterizados por meio de 

espectroscopia de infravermelho por transformada de Fourier, análises térmicas e 

difração de raios-X. Para avaliação do perfil de liberação in vivo dos implantes, 

camundongos Swiss foram submetidos a implantação subcutânea dos implantes 

contendo sirolimus 25% (p/p) e implantes sem o fármaco. O perfil de liberação do 

sirolimus a partir dos implantes foi determinado durante 42 dias e a biodegradação foi 

avaliada após 7, 14 e 28 dias por estereomicroscopia e microscopia eletrônica de 

varredura. Após 7 e 42 dias, a pele do local de implantação foi removida para 

avaliação histológica. A atividade anti-inflamatória dos sistemas foi avaliada em 

modelo de formação de tecido fibrovascular induzida pela implantação subcutânea de 

um pellet de algodão em camundongos. Os resultados demonstraram a estabilidade 

térmica dos constituintes até a temperatura de 190°C. Durante o processo de preparo 

dos implantes foram observadas alterações na estrutura cristalina do fármaco e 

amorfa do polímero e ausência de modificações químicas e incompatibilidade entre o 

sirolimus e o polímero. A avaliação biológica demonstrou que os implantes são 

capazes de liberar o sirolimus por tempo prologado, em quantidade capaz de reduzir 

a resposta inflamatória crônica no modelo avaliado. Dessa forma, esses achados 

preliminares indicam que implantes desenvolvidos neste trabalho foram seguros para 

os animais experimentais e, podem ser uma alternativa promissora para a veiculação 

do sirolimus, a serem utilizados no manejo terapêutico de diferentes doenças crônicas, 

principalmente aquelas que apresentam um processo inflamatório associado. 



 

 

Palavras chave: Sirolimus. Polímeros Biodegradáveis. Sistemas de Liberação de 

Fármacos.  



 

 

ABSTRACT 

 

The implantable polymeric systems are able to provide the drug directly at site of action 

at therapeutic doses over a prolonged period, representing an innovative dosage form 

of treatment. The poly-lactic-co-glycolic acid is a biodegradable synthetic polymer with 

high biocompatibility. For this reason, it has been used extensively in release drug 

delivery systems. Sirolimus is a macrocyclic antibiotic which has immunosuppressive 

activity. Its action involves the inhibition of a kinase involved in lymphocyte 

proliferation. Even though, sirolimus has undesirable characteristics regarding its 

administration by its side effects. Thus, the purpose of this report was the development, 

characterization and biological evaluation of poly-lactide-co-glycolide implants loaded 

with sirolimus. Implants were prepared by the hot molding technique and characterized 

by fourier transform infrared spectroscopy, thermal analysis and X-ray diffraction. To 

evaluate the in vivo release profile of the implants, Swiss mice received subcutaneous 

implants containing 25% (w / w) of sirolimus and implants without the drug. The drug 

levels were determined during a 42-day study period and the biodegradation was 

evaluated after 7, 14 and 28 days by stereomicroscopy and scanning electron 

microscopy. After 7 and 42 days of the in vivo release study, the skin of the implanted 

site was sampled for histopathological evaluation. The anti-inflammatory activity of the 

systems was evaluated in a model of fibrovascular tissue formation induced by the 

subcutaneous implantation of a cotton pellet, in mice. The results demonstrated the 

thermal stability of the constituents up to 190°C. Changes in the crystalline structure 

of the drug and in the amorphous structure of the polymer during the process of 

implants production were observed. No chemical modifications and incompatibility 

between the drug and the polymer were visualized. The biological evaluation showed 

that the implants are able to release sirolimus for a prolonged time, in an amount able 

to reduce the chronic inflammatory response in the evaluated model. Thus, these 

preliminary findings indicate that the implants developed in this study were safe for the 

experimental animals and may be a promising alternative for sirolimus delivery, to be 

used in the therapeutic management of different chronic diseases, especially which 

have an associated inflammatory process. 

Key words: Sirolimus. Biodegradable Polymers. Drug Release Systems.  
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Os sistemas de liberação sólidos, na forma de implantes, representam uma 

forma farmacêutica inovadora de grande potencial no tratamento de algumas 

doenças, uma vez que são capazes de promover: 1) a manutenção de níveis 

terapêuticos seguros e eficazes por um período de tempo prolongado; 2) a liberação 

do fármaco diretamente no local de ação, protegendo os compostos da inativação 

antes de atingirem o local de ação e; 3) a diminuição ou eliminação dos efeitos 

adversos provocados quando os mesmos são administrados pela via sistêmica (NIDHI 

et al., 2016; PEYMAN, GANIBAN, 1995; VELEZ, WHITCUP, 1999; YASUKAWA et al., 

2004).  

Os implantes são preparados a partir de diferentes polímeros, os quais 

podem ser biodegradáveis ou não-biodegradáveis. Os polímeros não-biodegradáveis 

apresentam uma liberação relativamente constante do fármaco, o que é desejável, 

mas não são absorvidos pelo organismo, sendo necessária a remoção posterior. Já 

os polímeros biodegradáveis apresentam vantagens sobre os anteriores, pois são 

totalmente metabolizados e absorvidos pelo organismo, não necessitando de remoção 

subsequente, após a completa libertação do fármaco, o que proporciona maior adesão 

do paciente ao tratamento (YASUKAWA et al., 2001).  

O sirolimus (SRL), um antibiótico macrocíclico produzido por Streptomyces 

hygroscopicus, é um agente imunossupressor indicado para a profilaxia da rejeição 

de órgãos em transplantes renais (GEISSLER et al., 2008; SEHGAL, 1998; VÉZINA 

et al., 1975). Esse agente inibe a proliferação de linfócitos T, bem como a produção 

de anticorpos, por meio da inibição da ativação do alvo da rapamicina em mamífero 

(mTOR), uma quinase crítica para a progressão do ciclo celular (SEHGAL, 1998; 

ZAZA et al., 2013).  

Na literatura especializada podem ser encontrados diversos estudos que 

demonstram diferentes funções terapêuticas do SRL, dentre elas ações antifúngica, 

anti-inflamatória, imunossupressora, citostática e anti-angiogênica, com uso potencial 

no tratamento de múltiplas doenças (ELSAID et al., 2014; GUBA et al., 2002; 

SEHGAL, 2003). No entanto, a administração sistêmica do SRL está associada a 

ocorrência de efeitos adversos, tais como: anemia, retardo da cicatrização de feridas, 

proteinúria, mielosupressão, dislipidemia e diabetes mellitus tipo 2 (FUHRMANN et 

al., 2014; JÓźWIAK, KSIąZEK, 2013). A incidência desses efeitos adversos em 

pacientes que receberam transplante renal e estão em terapia com SRL é frequente, 

o que requer um maior cuidado durante a terapia a fim de se evitar possíveis doenças 
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graves decorrentes da terapia imunossupressor (ZAZA et al., 2013). Na maioria dos 

casos, a presença de efeitos adversos está relacionada com o tempo de tratamento, 

bem como, com a dose administrada. Assim, considerando as características 

inerentes aos sistemas de liberação controlada de fármacos, o desenvolvimento de 

implantes contendo SRL pode ser uma alternativa promissora para a veiculação desse 

fármaco. 

Nesse contexto, este estudo teve como objetivo o desenvolvimento, a 

caracterização e a avaliação do comportamento in vivo de implantes à base do 

polímero biodegradável poli(ácido láctico-co-ácido glicólico), PLGA 50:50, contendo 

SRL, a fim de proporcionar uma forma farmacêutica inovadora de veiculação desse 

fármaco, a qual poderá ser aplicada na terapia de diferentes doenças. 
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1. Sistemas de liberação de fármacos 

 

Sistemas de liberação de fármacos são caracterizados por disponibilizar o 

princípio ativo incorporado na forma farmacêutica, para a absorção pelo organismo 

(ANSEL et al., 2000). Após administração, o fármaco pode ser liberado de forma 

convencional ou controlada (Figura 1). A forma convencional consiste na liberação 

rápida, logo após a administração do medicamento, fornecendo um pico da 

concentração sanguínea do fármaco, que pode alcançar níveis acima daquele 

desejado para a ação terapêutica, resultando na ocorrência de efeitos adversos. O 

pico da concentração do ativo é seguido da sua redução, que normalmente atinge 

níveis subterapêuticos, requerendo assim, administrações repetidas do medicamento.  

Por outro lado, a liberação controlada permite a manutenção da concentração 

sanguínea do fármaco dentro da faixa terapêutica, contribuindo para uma melhor 

posologia do medicamento e menor incidência de efeitos adversos (DASH, 

CUDWORTH II, 1998; STAMATIALIS et al., 2008).  

 

Figura 1. Perfis de liberação de um fármaco em função do tempo: convencional x controlada. 

 
________________________________________________ 
Fonte: Adaptado de STAMATIALIS et al., 2008. 
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1.1. Sistemas de liberação controlada de fármacos 

 

Os sistemas de liberação controlada de fármacos modulam a liberação do 

fármaco após sua administração, e/ou permitem a condução do ativo até o sítio 

específico de ação, a fim de melhorar a resposta farmacológica promovida pelo 

medicamento (PEZZINI et al., 2007). Há diferentes formas de liberação controlada de 

fármacos, dentre elas a retardada, a prolongada e a direcionada. Na forma retardada, 

a liberação do ativo não acontece logo após a administração do medicamento, mas 

num momento tardio predeterminado, após o qual a liberação ocorre de forma 

praticamente imediata (BHUSAL et al., 2016; MANADAS et al., 2002). A forma 

prolongada descreve basicamente os sistemas que promovem a liberação do fármaco 

por tempo prolongado.  E a forma direcionada, por sua vez descreve os sistemas que 

objetivam o acúmulo do ativo em um local específico  (BHUSAL et al., 2016). 

A modulação da liberação do fármaco, bem como o direcionamento ao local 

de ação promovidos pelos sistemas de liberação controlada, além de protegerem o 

fármaco de possível inativação antes de atingir o local requerido (NIDHI et al., 2016), 

disponibilizam concentrações terapêuticas seguras e eficazes no local desejado por 

tempo prolongado, sem oscilações significativas da concentração sanguínea, 

evitando níveis subterapêuticos ou tóxicos (COSTA, LOBO, 1999; PEZZINI et al., 

2007; STAMATIALIS et al., 2008). Nesse contexto, contribuem para uma menor 

incidência de efeitos adversos e uma melhor posologia do tratamento, com 

administrações menos frequentes do medicamento, em comparação com os sistemas 

de liberação convencional. Essas características favorecem o aumento da adesão do 

paciente ao tratamento, resultando na maior eficácia do mesmo (NIDHI et al., 2016; 

PEZZINI et al., 2007). 

A síntese dos sistemas de liberação controlada consiste na associação, 

química e/ou física, dos fármacos à materiais transportadores, tais como polímeros 

naturais ou sintéticos, lipídios, fosfolipídios e compostos organometálicos, os quais 

modulam a liberação do fármaco. Assim, alguns dos atuais exemplos de sistemas de 

liberação controlada incluem: as micro ou nanopartículas poliméricas, metálicas e 

lipídicas; os lipossomas e os sistemas poliméricos implantáveis (implantes) (LIU et al., 

2016; RAWAT et al., 2006). 
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1.1.1. Sistemas poliméricos implantáveis 

 

Os sistemas de liberação sólidos, na forma de implantes, visam a liberação 

do fármaco diretamente no local de ação e por tempo prolongado. Ao serem inseridos 

diretamente no local de ação, liberam o ativo localmente evitando a sua possível 

inativação antes de atingir o local requerido, desse modo, permitem a administração 

de menores doses do medicamento, o que contribui para uma menor incidência de 

efeitos secundários indesejáveis (NIDHI et al., 2016). Além disso, são sistemas que 

fornecem o fármaco na dose requerida e durante o período de tempo desejado, uma 

vez que, podem ser removidos caso necessário (BHUSAL et al., 2016). Assim, 

sistemas poliméricos implantáveis representam uma forma farmacêutica inovadora de 

grande potencial no tratamento de algumas doenças. 

De acordo com a distribuição do fármaco na matriz polimérica, os implantes 

podem estruturar-se em sistemas reservatórios ou matriciais (sistemas monolíticos) 

(Figura 2). Os sistemas reservatórios, são caracterizados pela presença do fármaco, 

disperso ou em solução, no interior da cavidade revestida pelo polímero. O 

revestimento polimérico forma uma membrana, a qual controla a taxa de liberação do 

fármaco. Já os sistemas matriciais são aqueles cujo fármaco encontra-se disperso na 

matriz polimérica e a sua liberação é mediada pela difusão através dos poros da 

matriz, pela degradação do polímero ou pela combinação desses dois mecanismos 

(FIALHO et al., 2003; YASUKAWA et al., 2004).  

 

Figura 2. Sistemas de liberação do tipo matricial e reservatório. 
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Os implantes podem apresentar diferentes formas, incluindo discos, 

bastões ou membranas e duração de ação que varia de meses a anos, dependendo 

do tipo de polímero empregado e das propriedades do fármaco veiculado (SHAH et 

al., 2010; THRIMAWITHANA et al., 2011). Esses sistemas devem ser biocompatíveis 

com o organismo, portanto, seus componentes devem ser quimicamente inertes, não 

carcinogênicos, hipoalergênicos e mecanicamente estáveis (ATHANASIOU et al., 

1996; FIALHO et al., 2003). Assim, podem ser preparados a partir de diferentes 

materiais, dentre eles, os polímeros não biodegradáveis e biodegradáveis.  

Os polímeros não biodegradáveis comumente utilizados são o poli(álcool 

vinílico), PVA, o poli(etileno-co-acetato de vinila), EVA e o silicone (THRIMAWITHANA 

et al., 2011). Em implantes não biodegradáveis, a liberação do fármaco ocorre por 

meio da sua difusão através da membrana polimérica (FIALHO et al., 2003), além de 

ser uma difusão lenta, o que permite um maior tempo de liberação do fármaco a partir 

dos implantes, não há um burst inicial de liberação, resultando numa cinética 

controlada. Entretanto, por não serem biodegradáveis requerem a retirada do 

dispositivo após completa liberação do fármaco, normalmente por um método 

invasivo, que causa desconforto ao paciente (KIMURA, OGURA, 2001; 

THRIMAWITHANA et al., 2011; YASUKAWA et al., 2004).  

Dessa forma, pesquisas com polímeros biodegradáveis têm crescido, uma 

vez que, por meio de reações enzimáticas, eles são convertidos em seus monômeros 

ou subprodutos, os quais são eliminados pelo próprio organismo. Assim, não exigem 

uma remoção subsequente, proporcionando melhor adesão e aceitação do paciente 

ao tratamento (KIMURA, OGURA, 2001; SHAH et al., 2010). Os sistemas 

biodegradáveis devem ser estáveis, gerar subprodutos não tóxicos e a cinética de 

degradação dos polímeros in vivo deve manter-se constante, a fim de promover uma 

liberação controlada do fármaco. Nesse contexto, diversas variáveis devem ser 

consideradas no desenvolvimento de implantes biodegradáveis dentre elas: a 

quantidade de fármaco veiculada, a área superficial e o volume do implante, a 

composição e peso molecular do polímero, as características físico-químicas do 

fármaco e as características do local de implantação, como pH e temperatura, os quais 

podem promover um aumento ou uma redução na velocidade de degradação do 

polímero e, consequentemente, de liberação do fármaco (DASH, CUDWORTH II, 

1998; KIM et al., 2014; THRIMAWITHANA et al., 2011).  
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Os poliésteres sintéticos, tais como a poli-Ɛ-caprolactona (PCL) e os 

polímeros e copolímeros derivados dos ácidos lático e glicólico, como o poli(ácido 

lático) (PLA), o poli(ácido glicólico) (PGA) e os diferentes tipos de PLGA, são, 

atualmente, os polímeros biodegradávais normalmente utilizados no preparo de 

sistemas de liberação biodegradáveis (FIALHO et al., 2003; THRIMAWITHANA et al., 

2011). 

 
 
1.1.1.1. O poli(ácido lático-co-ácido glicólico) 

 

O PLGA (Figura 3) é um copolímero sintético dos monômeros de ácido 

lático e ácido glicólico que tem sido extensamente utilizado em tecnologia 

farmacêutica, devido a capacidade de se biodegradar no organismo humano gerando 

subprodutos biocompatíveis, passíveis de serem eliminados através do metabolismo. 

Sua utilização na síntese de sistemas de liberação de fármacos já foi aprovada pelo 

Food and Drug Administration (FDA) (AMJADI et al., 2013; JAIN et al., 1998).  

 

Figura 3. Estrutura química do poli(ácido lático-co-ácido glicólico) (PLGA). 

 
________________________________________________ 
Fonte: Adaptado de BLASI et al., 2007. 

 

Esse polímero pode ser sintetizado através da condensação direta 

(poliesterificação) dos monômeros de ácido lático e glicólico ou por meio da abertura 

e polimerização dos dímeros cíclicos desses ácidos. Durante o processo, pode-se 

controlar a massa molecular e as proporções de ácido lático e glicólico do polímero a 

ser obtido (FIALHO et al., 2003; JAIN et al., 1998). As diferentes proporções entre 

ácido lático e glicólico resultam em polímeros com velocidade de degradação distintos,  

quanto maior a proporção de ácido lático (que possui grupo metila, –CH3), maior a 



30 

 

hidrofobicidade do copolímero e por conseguinte, menor a sua velocidade de 

degradação. Dessa forma, a velocidade de degradação do PLGA 85:15 (85% de ácido 

lático e 15% de ácido glicólico) é menor que a do PLGA 75:25 (75% de ácido lático e 

25% de ácido glicólico) que, por sua vez, é menor que a do PLGA 50:50 (50% de ácido 

lático e 50% de ácido glicólico) (FIALHO et al., 2003). Outros fatores que também 

influenciam a velocidade de degradação do polímero são a massa molecular e o grau 

de cristalinidade, os quais podem alterar as propriedades mecânicas e o mecanismo 

de hidrólise do polímero (FIALHO et al., 2003; JAIN et al., 1998). 

O grau de cristalinidade do polímero pode ser avaliado por meio da 

temperatura de transição vítrea (Tg) do polímero, a qual determina o ponto de 

transição entre uma estrutura rígida (estado vítreo) e uma estrutura mais maleável 

(BLASI et al., 2005 e 2007; JAIN et al., 1998). Esse parâmetro também é dependente 

das proporções de ácido lático e glicólico na estrutura, sendo o PLGA que apresenta 

maior Tg, aquele com maior proporção de ácido lático e, então, o que degrada mais 

lentamente (JAIN et al., 1998 e 2000). Os diferentes tipos de PLGA apresentam 

temperatura de transição vítrea na faixa de 45°C - 60°C, temperatura acima da 

fisiológica (37°C), assim, no organismo, possuem estrutura rígida, o que lhes confere 

resistência mecânica adequada para serem utilizados em sistemas de liberação de 

fármacos (FIALHO et al., 2003; JAIN et al., 1998). 

Outras características do PLGA que favorecem a sua utilização em 

tecnologia farmacêutica, são a biodegradabilidade e biocompatibilidade. A 

biodegradação (Figura 4) desse polímero ocorre por erosão, por meio da clivagem da 

cadeia polimérica por hidrólise, liberando os ácidos lático e glicólico. Esses ácidos são 

metabólitos naturais do organismo, os quais são eliminados na forma de gás 

carbônico e água através do ciclo de Krebs. Desse modo, não apresentam toxicidade, 

conferindo biocompatibilidade ao polímero (FIALHO et al., 2003).  
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Figura 4. Mecanismo de hidrólise do PLGA. 

 
________________________________________________ 
Fonte: Adaptado de FIALHO et al., 2003. 

 

Com base nisso, o PLGA tem sido frequentemente utilizado na síntese de 

sistemas de liberação de fármacos, dentre eles, os sistemas poliméricos implantáveis, 

que podem ser obtidos por meio de três principais técnicas: a moldagem, que consiste 

na submissão da mistura homogênea de pós (contendo o polímero e o fármaco) ao 

aquecimento e/ou pressão, em um molde que apresenta a forma do implante; a 

extrusão, na qual a mistura de pós é propulsionada continuamente pelo equipamento, 

passando por regiões de alta temperatura e pressão, onde ela é fundida e compactada 

na forma final do implante; e a preparação de filmes, que pode ser realizada pelo 

aquecimento e pressão da mistura de pós ou, mais comumente, pela solubilização 

dos componentes do implante em solvente comum apropriado, seguida da deposição 

dessa solução sobre uma superfície lisa e não-adesiva, onde haverá a evaporação e, 

então, a formação do filme sobre a superfície (KIMURA, OGURA, 2001; YASUKAWA 

et al., 2004). 

Em sistemas matriciais a base de PLGA, a liberação do fármaco se dá pela 

difusão do fármaco através da matriz polimérica associada a degradação do polímero. 

O processo de degradação do PLGA ocorre em três fases, sendo que inicialmente há 

a cisão da cadeia polimérica, sem perda de massa e ausência de formação dos 

subprodutos, seguida da fase média, na qual há significativa perda de massa 

acompanhada da formação dos produtos de degradação e da fase final, que há a 

completa degradação do polímero (JAIN et al., 1998). LEE e colaboradores (2010), 

propuseram um mecanismo de liberação do fármaco a partir de implantes a base de 

PLGA (Figura 5), o qual sugere que logo após a implantação dos sistemas no 
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organismo, há uma brusca liberação do fármaco que encontra-se na superfície do 

implante (burst). Em seguida, inicia-se a degradação do polímero, com a cisão da 

cadeia polimérica, que aumenta a área da superfície e a porosidade dos sistemas, 

resultando numa maior penetração dos fluidos do local de implantação, favorecendo 

a difusão e consequente liberação do fármaco (denominada fase de difusão e cisão 

de cadeia). Por fim, inicia-se a perda de massa, primeiramente no núcleo dos 

sistemas, que se extende até a completa degradação do polímero (fase de 

degradação e perda de massa).  Nessa última fase observa-se alterações na forma 

dos implantes e a liberação do fármaco está associada a degradação polimérica, 

podendo em alguns sistemas de liberação, haver um burst final. 

 

Figura 5. Mecanismo de liberação do fármaco a partir de implantes a base de PLGA. (A) Implante 
antes de inserido no organismo, apresentando matriz homogênea e porosa. (B) Burst inicial. (C) 

Difusão do fármaco pela matriz polimérica. (D, E, F) Degradação do polímero com perda de massa, 
inicialmente central até completa degradação. 

 

________________________________________________ 

Fonte: Adaptado de LEE et al., 2010. 
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Sistemas implantáveis a base de PLGA são capazes de liberar o fármaco 

por tempo prolongado, como apresentado na Figura 6. Porém, em geral, apresentam 

um perfil de liberação adequado para o tratamento de doenças de início agudo e que 

requerem doses contínuas mais baixas ao longo de vários meses, uma vez que esses 

sistemas fornecem uma liberação inicial rápida com elevada concentração de 

fármaco, seguida de liberação prolongada contínua com doses mais baixas (LEE et 

al., 2010). 

 

Figura 6. Perfil de liberação do fármaco fornecido por implantes a base de PLGA. 

 
________________________________________________ 
Fonte: Adaptado de LEE et al., 2010. 

 
 

1.1.1.1.1. Aplicações clínicas de sistemas de liberação a base de PLGA 

 

O PLGA tem sido utilizado em diferentes aplicações médicas, tais como 

fios de sutura, implantes/próteses médicas e sistemas de liberação de fármacos (JAIN 

et al., 1998). Atualmente, sistemas poliméricos a base de PLGA para veiculação de 

diferentes fármacos, estão sendo estudados e outros já foram aprovados pelo FDA, 

para utilização na terapia de variadas condições clínicas, como doenças oculares e 

câncer. No quadro 1, estão apresentadas algumas formas farmacêuticas a base de 

PLGA que já foram aprovadas para utilização médica pelo FDA. 
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Quadro 1. Formas farmacêuticas a base de PLGA. 

 

  

Forma farmacêutica Aplicação Referência 

Ozurdex® - Implante 

intravítreo em forma de 

bastão a base de PLGA, 

contendo dexametasona. 

Indicado para o tratamento 

de uveíte posterior não 

infecciosa, edema macular 

diabético ou associado a 

oclusão da veia retinal. 

FDA; BARRY 

et al., 2014; 

LEE et al., 

2010. 

Risperdal® Consta® - 

microesferas de PLGA 

contendo risperidona. 

Indicado para o tratamento 

da esquizofrenia e outros 

distúrbios psiquiátricos. 

FDA; WAAL 

et al., 2012. 

Bydureon™ - microesferas 

a base de PLGA contendo 

exenatida. 

Indicado para o tratamento 

de diabetes mellitus tipo 2. 

FDA; CAI et 

al., 2013. 

Eligard® - implantes de 

formação in situ a base de 

PLGA contendo leuprolida. 

Indicado para o tratamento 

de câncer de próstata. 

FDA; 

SCHWENDE

MANA et al., 

2014. 

Zoladex® - implantes 

cilíndricos a base de PLGA 

contendo gosserrelina. 

Indicado para o tratamento 

de câncer de próstata. 

FDA; 

SCHWENDE

MANA et al., 

2014. 

Signifor® Lar – microesferas 

de PLGA contendo um 

análogo da somatostatina. 

Indicado para o tratamento 

de pacientes com 

acromegalia que tiveram 

uma resposta inadequada à 

cirurgia e/ou para os quais a 

cirurgia não é uma opção. 

FDA; 

MCKEAGE, 

2015. 

Synergy™ - stent coronário 

com revestimento de PLGA, 

contendo everolimus. 

Indicado para melhorar o 

diâmetro luminal em 

pacientes com distúrbios 

coronários. 

FDA; 

MENNUNI et 

al., 2016. 
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2. Sirolimus 
 
 

2.1. História 

 

O SRL (Figura 7), é um antibiótico macrocíclico, cuja descoberta se iniciou 

em 1965, quando um grupo de pesquisadores canadenses que realizavam a busca 

por novos fármacos bactericidas de origem natural, coletaram amostras do solo de 

Vai Atare, região de Rapa Nui, também conhecida como Ilha da Páscoa, no Chile, a 

partir da qual foram isoladas bactérias da linhagem Streptomyces hygroscopicus 

(ABRAHAM et al., 2010; SEHGAL et al., 1975; SEHGAL, 2003; VÉZINA et al., 1975).  

 

Figura 7. Estrutura química do sirolimus (SRL). 

 
________________________________________________ 
Fonte: SEHGAL, 2003. 

 

A partir do micélio do microrganismo foi isolado o princípio ativo, um 

composto cristalino denominado rapamicina (etimologia: RAPA [Rapa Nui] – mycin), 

o qual demonstrou potente ação antifúngica, especialmente contra Candida albicans, 

Cryptococcus neoformans e Aspergillus fumugatus e ação antibacteriana limitada, 

sendo eficaz apenas contra algumas espécies de bactérias gram positivas, tais como 

Sarcina lutea e Staphylococcus aureus (VÉZINA et al., 1975). O antibiótico recebeu o 

nome genérico sirolimus e o nome comercial Rapamune® (SEHGAL, 2003). 

Entretanto, o interesse sobre o SRL cresceu quando pesquisadores 

japoneses descobriram outro fármaco derivado do Streptomyces, o FK506 
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(tacrolimus), o qual apresentou atividade imunossupressora elevada e cuja estrutura 

era muito semelhante à do SRL (ABRAHAM et al., 2010; JOHNSTON et al., 2005). 

Dessa forma, a fim de investigar a atividade farmacológica de SRL, foram realizados 

estudos que demonstraram sua potente ação imunossupressora. Foi então que na 

década de noventa o uso de SRL foi aprovado pelo FDA, como agente 

imunossupressor indicado para a profilaxia da rejeição de órgãos em pacientes que 

receberam transplantes renais e, mais recentemente, em 2003, o FDA aprovou o uso 

de stents revestidos com SRL para uso em angioplastia (KAHAN, 2004; MACDONALD 

et al., 2000). 

Atualmente, diversos estudos vêm sendo realizados, a fim de comprovar a 

atividade anti-inflamatória, citostática e anti-angiogênica do SRL, demonstrando seu 

potencial efeito no tratamento de câncer e diversas doenças inflamatórias crônicas 

(GUBA, 2002; MITA et al., 2003; ONYESOM et al., 2013).  

 
 

2.2. Mecanismo de ação 

 

Fármacos como o SRL, o tacrolimus e a ciclosporina A exercem sua 

atividade imunossupressora após interagirem com proteínas citosólicas específicas 

(imunofilinas). Diferentemente dos mecanismos de ação da ciclosporina A e do 

tacrolimus, o mecanismo do SRL (Figura 8) não altera a atividade da calcineurina 

(MACDONALD et al., 2000).  

O SRL interage com a proteína de ligação FK-12 para formar um complexo 

FKBP 12-SRL, o qual inibe a ativação de mTOR, uma quinase crítica para a 

progressão do ciclo celular. A inibição de mTOR pelo SRL, suprimi principalmente, a 

ativação das proteínas S6K e 4E-BP1, as quais estão envolvidas na síntese de fatores 

associados ao crescimento e proliferação celulares. Desse modo, há a supressão da 

expressão de citocinas e receptores dos fatores de crescimento das células T, 

resultando no bloqueio da progressão do ciclo celular na fase de transição de G1S 

e, então, na ação imunossupressora do SRL (ABRAHAM et al., 2010; GUBA et al., 

2002; JOHNSTON et al., 2005; SEHGAL, 1998; ZAZA et al., 2013).  
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Figura 8. Mecanismo de ação do SRL. 

 
________________________________________________ 
Fonte: Adaptado de PARK et al., 2010. 

 
 

2.3. Características físico-químicas 

 

O SRL (Tabela 1) se apresenta como um sólido branco, cristalino que 

apresenta fusão em temperatura de 183 – 185 °C. É uma molécula de elevada massa 

molecular (914,2 g/mol), lipofílica (Log P O/A = 5,77), que não contém grupos funcionais 

ionizáveis no intervalo de pH entre 1 e 10, praticamente insolúvel em água (2,6 μg/mL) 

e solúvel na maioria dos solventes orgânicos (SEHGAL, 2003; SIMAMORA et al., 

2001; YÁÑEZ et al., 2008). 
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Tabela 1. Características físico-químicas do fármaco SRL. 

 Sirolimus 

Aspecto Sólido branco 

Temperatura de fusão 183 – 185 ºC 

Massa molecular 914,2 g 

Log PO/A 5,77 

Fórmula molecular C51H79NO13 

Solubilidade em água 2.6 μg/mL 

 

Estudos que avaliaram o perfil farmacocinético do SRL mostraram que, 

após administração oral, o fármaco é pouco, embora rapidamente absorvido: 

apresenta baixa biodisponibilidade (<15%) e o pico da concentração do fármaco 

ocorre entre vinte minutos e duas horas após dose única. É metabolizado pelas 

enzimas do citocromo P450 3A4 16 dando origem a diversos metabólitos, incluindo 

hidroxi, desmetil e hidroxidesmetil sirolimus, os quais apresentam atividade 

imunossupressora pouco estudada.  O tempo de meia-vida é relativamente longo, 

cerca de 62 horas (ocorrendo em um intervalo de 35 a 95 horas). O SRL liga-se 

principalmente aos eritrócitos (~95%). Sua eliminação ocorre, principalmente, pela via 

fecal, sendo eliminado em pequena quantidade na urina. No uso como 

imunossupressor, a monitorização terapêutica dos níveis sanguíneos de SRL é 

recomendada e o intervalo de concentração de 5-15 ng/mL deve ser mantido 

(JOZWIAK et al., 2006; KAYSER, 2004; MACDONALD et al., 2000; TREPANIER et 

al., 1998). 

Devido às características físico-químicas (lipofilia) e farmacocinéticas 

(afinidade pelos eritrócitos) do fármaco, ele apresenta baixa biodisponibilidade e 

biodistribuição (YÁÑEZ et al., 2008), o que torna a administração de SRL crítica, uma 

vez que, elevadas doses devem ser administradas para que o efeito terapêutico 

desejado seja alcançado. Dessa forma, efeitos adversos são frequentemente 

observados, o que limita a utilização clínica desse fármaco. Assim, há uma constante 

busca por alternativas para administração de SRL, incluindo o preparo de sistemas de 

liberação de fármacos, como microesferas poliméricas e lipossomos, objetivando 

melhorar o comportamento farmacocinético, a biodisponibilidade, a solubilidade e o 

perfil de liberação do fármaco (ONYESOM et al., 2013). 
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2.4. Utilização clínica do SRL 

 

O SRL, descoberto na década de 60, é atualmente utilizado como 

imunossupressor, na profilaxia da rejeição de transplantes renais (MACDONALD et 

al., 2000) e como componente de stents arteriais, a fim de melhorar o diâmetro luminal 

em pacientes com distúrbios coronários (JOZWIAK et al., 2006; KAHAN, 2004). 

Diversos estudos vêm sendo realizados a fim de melhorar a eficácia e segurança de 

stents arteriais contendo SRL (BOZSAK et al., 2015; PRADO et al., 2015; SOJITRA 

et al., 2015). 

A atividade anti-inflamatória do SRL vem sendo relatada em diversos 

estudos. Em 2014, pesquisadores sugeriram que a redução da expressão das 

citocinas inflamatórias, IL-6 e IL-1β, promovida pela administração intra-articular de 

SRL, retarda a progressão da osteoartrite em camundongos (MATSUZAKI et al., 

2014). Li e colaboradores (2015), em um estudo in vitro demonstraram que SRL é 

capaz de aumentar a secreção do fator de crescimento transformante beta (TGF-β) 

por linfócitos T CD4+. Essa proteína é capaz de mediar a apoptose, estimular o 

crescimento de fibroblastos e a produção de matriz extracelular e apresentar atividade 

anti-inflamatória, sugerindo, dessa forma, que SRL pode ser eficaz no tratamento de 

diversas condições inflamatórias. Em 2016, outros pesquisadores também 

demonstraram a ação anti-inflamatória de SRL, por meio da comprovação da eficácia 

e segurança da terapia intravítrea de SRL em indivíduos com uveíte não infecciosa do 

segmento posterior do olho (NGUYEN et al., 2016; NGUYEN, SADIQ et al., 2016). 

Guba e colaboradores (2002) avaliaram a influência do SRL na síntese do 

fator de crescimento endotelial vascular (VEGF) por células de adenocarcinoma e em 

modelo de metástase de câncer colorretal no fígado de camundongos. Foi 

demonstrado que SRL diminui a produção do VEGF, bem como, inibi a resposta 

endotelial à estimulação com VEGF, resultando em inibição do crescimento tumoral e 

da angiogênese. Em outros estudos, relataram também que, por meio do bloqueio de 

mTOR, promovido por SRL, pode-se inibir o crescimento e proliferação das células 

tumorais. A mTOR é uma serina/treonina cinase (289 kDA) pertencente à família 

PIK3/AKT, cuja função envolve o controle da progressão e dos check points do ciclo 

celular que regem as respostas celulares a danos e recombinação de DNA. Como a 

via PIK3/AKT/mTOR encontra-se ativada ou com atividade aumentada em diversas 

células tumorais, sugere-se que fármacos inibidores da mTOR, como o SRL, podem 
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apresentar eficácia promissora na terapia de diferentes cânceres (BJORNSTI, 

HOUGHTON, 2004; MITA et al., 2003; ONYESOM et al., 2013).  Diante disso, estudos 

clínicos e pré-clínicos têm avaliado o potencial desse fármaco em diversos tipos de 

câncer, tais como, vascular (STACCHIOTTI, et al., 2016), colorretal (KHONDEE et al., 

2015), de fígado (PARK et al., 2016), de intestino (KUMAR, LOKESH, 2014), de 

tireóide (MANOHAR et al., 2015), de bexiga (PINTO-LEITE et al., 2016), de mama 

(ELOY et al., 2016; PARHI, SAHOO, 2015) e de próstata (IMRALI et al., 2016). 

No entanto, a administração sistêmica de SRL, frequentemente está 

associada a incidência de efeitos adversos que limitam a eficácia do tratamento. Com 

base nisso, a literatura relata diversos trabalhos que propõem formas farmacêuticas 

alternativas para administração de SRL, as quais objetivam melhorar o 

comportamento farmacocinético, a biodisponibilidade, a solubilidade e o perfil de 

liberação do fármaco (Quadro 2). A inclusão do SRL em sistemas como lipossomas, 

micropartículas e nanopartículas tem sido frequentemente estudada, entretanto ainda 

existem grandes desafios, dentre eles obter uma eficiência de encapsulação 

satisfatória e uma liberação do SRL com cinética controlada, por tempo prolongado. 

Parhi e Sahoo (2015) ao prepararem nanopartículas lipídicas carreadoras de SRL, 

obtiveram uma eficiência de encapsulação de apenas 48% e uma liberação por 21 

dias, contudo, nos primeiro 3 dias de estudo aproximadamente 40% do fármaco já 

havia sido liberado. Ding e colaboradores (2015), desenvolveram um scaffold 

revestido com microesferas poliméricas contendo SRL com o objetivo de avaliar a 

capacidade desse sistema de regenerar o nervo ciático de ratos. Os resultados do 

estudo de liberação in vitro demonstraram que o sistema desenvolvido liberou 

aproximadamente 40% do SRL incorporado nos primeiros 4 dias e 100% do fármaco 

em apenas 14 dias. 

Desse modo, apesar dos recentes avanços descritos na literatura, ainda 

são recorrentes as dificuldades envolvidas no desenvolvimento de formas 

farmacêuticas alternativas para administração do SRL, o que torna evidente o 

interesse científico pela busca de novos sistemas de liberação que possibilitem a 

veiculação de SRL de forma controlada e por tempo prolongado. 
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Quadro 2. Formas farmacêuticas inovadoras para veiculação de SRL. 

Forma farmacêutica Referência 

Hidrogel de gelatina incorporado com micelas de SRL para 

administração intra-articular. 

MATSUZAKI et 

al., 2014. 

Filmes de PCL contendo SRL para administração intraocular. 
LANCE et al., 

2015. 

Scaffold revestido com microesferas a base de PLGA 

contendo SRL para administração local. 

DING et al., 

2015. 

Microesferas a base de PLA-PEG e PLA contendo SRL para 

administração local (subcapsular) renal. 

FALKE et al., 

2015. 

Micelas conjugadas com o peptídeo LTTHYKL (ligante para 

neoplasia colorretal), contendo SRL, para administração 

sistêmica. 

KHONDEE et al., 

2015. 

Nanopartículas magnéticas de Fe3O4 e carboximetilquitosana 

contendo SRL para administração sistêmica. 
LI, G et al., 2015. 

Micropartículas de sílica, com superfície modificada, 

contendo SRL para administração intravítrea. 

NIETO et al., 

2015 

Lipossomas contendo paclitaxel e/ou SRL para administração 

sistêmica. 

ELOY et al., 

2016. 

Stent coronário revestido com PLGA contendo SRL, para 

intervenção coronária percutânea. 

ROLEDER et al., 

2016. 

Nanopartículas lipídicas contendo SRL para administração 

oral. 
YU et al., 2016. 

Nanopartículas a base de albumina de soro humano 

contendo SRL para administração sistêmica. 

WANG et al., 

2016. 

 
PLA-PEG: Poli(ácido lático)-Polietilenoglicol. 
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1. Objetivo geral 

 

Desenvolver e caracterizar um implante biodegradável a base do 

copolímero PLGA 50:50 contendo SRL, bem como, avaliar a atividade anti-

inflamatória em modelo experimental de inflamação crônica em camundongos. 

 
 

2. Objetivos específicos 

 

 Desenvolver os sistemas poliméricos à base do copolímero PLGA 50:50 

contendo SRL. 

 Caracterizar quimicamente os sistemas desenvolvidos por meio de 

espectroscopia de infravermelho por transformada de Fourier, análises 

térmicas e difração de raios-X. 

 Avaliar o perfil de liberação in vivo dos sistemas desenvolvidos. 

 Avaliar a biodegradação in vivo dos sistemas desenvolvidos a partir das 

imagens obtidas por estereomicroscopia e microscopia eletrônica de 

varredura. 

 Realizar a análise histológica do tecido do local de implantação dos 

sistemas. 

 Avaliar a atividade anti-inflamatória dos sistemas obtidos em modelo de 

inflamação crônica de formação de tecido fibrovascular. 
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PARTE I: Desenvolvimento e caracterização dos implantes 
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1. Materiais e métodos 

 

1.1. Materiais 

 

SRL (massa molecular 914,2 g/mol) foi cedido pelo Centro de Pesquisa, 

Desenvolvimento e Inovação Tecnológica em Fármacos, Medicamentos e Cosméticos 

(FARMATEC) da Universidade Federal de Goiás (UFG) (Goiás, Brasil). PLGA 50:50, 

Resomer® RG 503 H, viscosidade inerente (v.i.) = 0.32 - 0.44 dl/g, foi fornecido pela 

Boehringer Ingelheim Pharma GmbH & Co (Ingelheim, Alemanha). Metanol e 

acetonitrila foram obtidos da Merck Brasil (São Paulo, Brasil). Água ultrapura foi 

produzida por um sistema Milli-Q, Millipore (Massachusets, EUA). Outros produtos 

químicos utilizados eram grau analítico. 

 
 

1.2. Métodos 

 

1.2.1. Desenvolvimento dos implantes contendo SRL 

 

Os implantes biodegradáveis foram desenvolvidos pela técnica de 

moldagem a quente, descrita por Fialho e Silva Cunha (2005). O polímero PLGA 50:50 

foi utilizado como matriz polimérica e o SRL, na proporção de 25% ou 40% (p/p), foi 

empregado como fármaco. 

Primeiramente, o polímero e o fármaco foram solubilizados em quantidade 

suficiente de acetonitrila (2,0 mL para cerca de 100 mg da mistura física), gerando 

uma mistura homogênea, a qual foi congelada em nitrogênio líquido e posteriormente 

liofilizada (liofilizador modelo K105, Liobrás) por um período de 24 horas, a fim de se 

extrair o solvente orgânico e obter uma mistura homogênea sólida. Por fim, a mistura 

liofilizada homogênea de pós foi moldada a quente utilizando uma placa de Teflon® 

aquecida na temperatura entre 100 e 120°C. Os implantes foram preparados na forma 

de bastões de forma a ter cerca de 6,0 mg e aproximadamente 1,5 mm de diâmetro e 

4,5 mm de comprimento. 
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1.2.2. Determinação do peso médio e da uniformidade de doses unitárias 

 

Com o objetivo de avaliar o peso médio dos sistemas desenvolvidos, 10 

implantes selecionados aleatoriamente foram pesados e o resultado foi expresso em 

função da média ± desvio padrão absoluto (DP) e relativo (DPR). 

A fim de determinar a uniformidade da distribuição do fármaco nos 

implantes, os 10 implantes pesados anteriormente foram solubilizados em 10 mL de 

acetonitrila. Como padrão, foi preparada uma solução de 1,5 mg de SRL puro diluídos 

em 10 mL de acetonitrila. Os resultados foram expressos em função da média ± DP e 

DPR. A quantidade de SRL presente nos sistemas foi determinada por Cromatografia 

a Líquido de Alta Eficiência (CLAE) utilizando um método previamente desenvolvido 

e validado pelo grupo de pesquisa (dados não publicados), cujas condições 

cromatográficas estão apresentadas no quadro 3.  

 

Quadro 3. Condições cromatográficas do método analítico. 

Parâmetro Condições 

Equipamento 

Cromatógrafo líquido LabChrom Elite UV / VIS, Merck 

Hitachi, Malta, New York. Equipado com bomba L-

2130, injector automático L-2200, forno L-2300 e 

detector DAD (do inglês - diode array detector) L-2400. 

Coluna 
C18, 250 x 4,6 mm, 5 μm (Modelo Luna®, 

Phenomenex). 

Comprimento de onda 278 nm 

Volume de injeção 20 μL 

Fluxo 1,0 mL/min 

Temperatura da coluna 50°C 

Tempo de corrida 5 minutos 

Fase móvel Acetonitrila (grau CLAE) : Metanol (grau CLAE) (20:80) 

Solução diluente Acetonitrila (grau CLAE) 

Tempo de retenção Cerca de 3,0 minutos 
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1.2.3. Análise Termogravimétrica (TG) 

 

As curvas da análise termogravimétrica (TG) foram obtidas utilizando uma 

termobalança modelo DTG60 da Shimadzu. Amostras de aproximadamente 3 mg de 

SRL, PLGA 50:50, mistura liofilizada e implantes contendo 40% p/p de SRL foram 

colocadas em cadinhos de alumina (Al2O3) e analisadas em atmosfera dinâmica de 

nitrogênio (fluxo de 50 mL/min), sob um programa de aquecimento de 25ºC a 500ºC, 

com razão de aquecimento de 10 ºC / min. As análises de TG da mistura liofilizada e 

dos implantes foram realizadas com uma maior proporção do fármaco (40% p/p), a 

fim de aumentar o sinal referente ao SRL e permitir uma avaliação mais segura. 

 
 

1.2.4. Calorimetria Exploratória Diferencial (DSC) 

 

Análises de Calorimetria Exploratória Diferencial (DSC) foram realizadas 

utilizando o calorímetro modelo Q2000 (TA Instruments, EUA). Amostras de cerca de 

2 mg (SRL, PLGA 50:50, PLGA 50:50 liofilizado, implante de PLGA 50:50, mistura 

liofilizada e implantes contendo 40% p/p de SRL) foram pesadas e seladas em cadinho 

semi-hermético de alumínio de 40 μL. As curvas foram obtidas na faixa de temperatura 

de 25 a 250°C, usando uma razão de aquecimento de 10 °C / min, sob atmosfera 

dinâmica de nitrogênio (fluxo de 50 mL/min). As análises de DSC da mistura liofilizada 

e dos implantes foram realizadas com uma maior proporção do fármaco (40% p/p), a 

fim de aumentar o sinal referente ao SRL e permitir uma avaliação mais segura. 

 
 

1.2.5. Difração de raios-X (DRX) 

 

Neste trabalho, as amostras (PLGA 50:50, PLGA 50:50 liofilizado, implante 

PLGA 50:50, SRL, SRL liofilizado, SRL liofilizado e aquecido a 120°C, mistura 

liofilizada e implantes contendo 40% p/p de SRL) foram analisadas em um 

difratômetro da Shimadzu. Foi utilizada uma fonte de cobre (Cu Kα) como alvo para 

emissão dos raios X, uma corrente de 30 mA e voltagem de 40 kV. A varredura iniciou 

em 2θ na posição 5° até a posição 40°, com passo de 0,02° e tempo de coleta de 1,2s. 

As análises usaram uma geometria de focagem paralela abaixo de 30 rpm para evitar 

qualquer orientação preferencial existente. As análises de difração de raios x (DRX) 
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da mistura liofilizada e do implante foram realizadas com uma maior proporção do 

fármaco (40% p/p), a fim de aumentar o sinal referente ao SRL e permitir uma 

avaliação mais segura. 

 
 

1.2.6. Espectroscopia na região do infravermelho por transformada de 

Fourier (FTIR) 

 

As análises de espectroscopia na região do infravermelho por transformada 

de Fourier (FTIR) foram realizadas utilizando um espectrofotômetro Perkin Elmer, 

modelo Spectrum One - FTIR. As amostras de SRL, PLGA 50:50 e mistura liofilizada 

contendo 40% p/p de SRL foram pressionadas contra um cristal de seleneto de zinco, 

e os espectros foram obtidos no intervalo de 4000 a 650 cm-1. A análise de FTIR da 

mistura liofilizada foi realizada com uma maior proporção do fármaco (40% p/p), a fim 

de aumentar o sinal referente ao SRL e permitir uma avaliação mais segura. 
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2. Resultados e Discussão 

 

2.1. Desenvolvimento dos implantes contendo SRL 

 

Os implantes obtidos pelo método de moldagem a quente, apresentaram-

se como um sistema monolítico, homogêneo e de formato cilíndrico, medindo em 

média 1,5 mm de diâmetro e 4,5 mm de comprimento (Figura 9).  

 

Figura 9. Fotografia do implante de PLGA 50:50 contendo 25% p/p de SRL. 

 
 

Para um n=10, o peso médio dos implantes foi 6,02 ± 0,07 mg e o teor de 

SRL foi de 24,45 ± 0,41 % p/p (Tabela 2). O teor do fármaco nesses implantes 

encontrou-se dentro da faixa esperada e correspondeu a 97,8 % do valor teórico 

estipulado. O teor médio de SRL abaixo de 25 % p/p possivelmente é decorrente de 

perdas durante o processo de preparo dos sistemas poliméricos, principalmente na 

etapa de liofilização. Além disso, foram observados baixos valores de DP e DPR, 

sugerindo que a distribuição do fármaco na mistura foi uniforme, o que permitiu a 

obtenção dos implantes com uma pequena variação da concentração de SRL. 
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Tabela 2. Peso médio e teor de SRL nos implantes desenvolvidos. 

Implantes Peso unitário, 
mg 

Teor de SRL, % 
p/p 

1 6,07 24,14 
2 6,03 24,10 
3 6,09 24,03 
4 5,91 24,71 
5 5,96 24,76 
6 6,00 24,70 
7 6,09 25,25 
8 6,10 24,09 
9 6,03 24,57 

10 5,93 24,15 
Média 6,02 24,45 

Desvio Padrão 0,07 0,41 
DPR % 1,15 1,66 

 

 
2.2. Caracterização dos implantes desenvolvidos 

 

2.2.1. Análise Termogravimétrica (TG) 

 

A TG é uma técnica que permite acompanhar a perda e/ou ganho de massa 

de uma amostra em função da temperatura. Para isso, o material é submetido a um 

programa de aquecimento sob atmosfera controlada. A TG é uma análise térmica 

largamente utilizada na caracterização de materiais, uma vez que, permite a 

determinação de pureza e de umidade, a identificação de pseudopolimorfismo e a 

avaliação da estabilidade e do perfil de degradação de uma amostra (OLIVEIRA et al., 

2011). Desse modo, as análises de TG foram realizadas a fim de se avaliar o perfil de 

degradação das matérias-primas dos implantes e, então, a estabilidade térmica delas 

durante o preparo dos sistemas poliméricos implantáveis.   

A curva TG do SRL (Figura 10) demonstrou que o fármaco é termicamente 

estável até aproximadamente 198 °C. As curvas indicam que a decomposição térmica 

do SRL ocorre em duas etapas: a primeira entre 198,58 °C e 234,50 °C com perda de 

massa de cerca de 14,30% e a segunda entre 234,50 °C e 456,10 °C com uma maior 

perda de massa, de aproximadamente 78,07%. Já a decomposição térmica do 

polímero PLGA 50:50 (Figura 11), ocorre em uma única etapa, entre 265,07 °C e 

380,40 °C com perda de massa de 99,85%.  
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Figura 10. Curva TG do SRL, obtida a 10 °C/min em atmosfera dinâmica de nitrogênio. 

 
 

Figura 11. Curva TG do PLGA 50:50, obtida a 10 °C/min em atmosfera dinâmica de nitrogênio. 

 

 

Nas curvas TG da mistura liofilizada e do implante (Figuras 12 e 13, 

respectivamente) foi possível identificar duas etapas de degradação: a primeira entre 

190 °C e 215 °C com perda de massa de cerca de 3,50%, provavelmente referente a 

primeira fase de degradação do SRL e a segunda entre 215 °C e 450 °C com perda 

de massa de cerca de 90%, possivelmente relacionada à sobreposição dos eventos 

térmicos da segunda fase de degradação do SRL (234,50 °C e 456,10 °C) e da 
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degradação do PLGA (entre 265,07 °C e 380,40 °C). Esses resultados demonstraram 

que não houve alteração significativa na estabilidade térmica do fármaco e do 

polímero, uma vez que tanto a mistura liofilizada como o implante apresentaram os 

eventos térmicos entre faixas de temperatura semelhantes e com perdas de massa 

aproximadas aos apresentados pelas matérias-primas puras. Além disso, na análise 

da mistura liofilizada não há perda de massa associada a solvente orgânico residual, 

o que permite concluir que o processo de liofilização foi eficiente e que os implantes 

não apresentam resíduo de solvente, portanto, são viáveis para a aplicação biológica. 

 

Figura 12. Curva TG da mistura liofilizada, obtida a 10 °C/min em atmosfera dinâmica de nitrogênio. 
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Figura 13. Curva TG do implante, obtida a 10 °C/min em atmosfera dinâmica de nitrogênio. 

 
  

Pode-se ainda inferir que o método de moldagem a quente, o qual utiliza 

aquecimento de 100 – 120 °C foi adequado para o preparo dos implantes, uma vez 

que as curvas TG demonstraram que tanto o SRL quanto o PLGA 50:50 são 

termicamente estáveis nessa faixa de temperatura. 

 
 

2.2.2. Calorimetria Exploratória Diferencial (DSC) 

 

A DSC é uma análise térmica amplamente utilizada na caracterização de 

materiais. Essa técnica baseia-se na medição da diferença de energia envolvida entre 

um material de referência e a amostra, por meio do monitoramento das características 

físicas e químicas de uma substância em função da programação controlada da 

temperatura, sob uma atmosfera específica (OLIVEIRA et al., 2011). As curvas DSC 

obtidas fornecem dados que permitem identificar a temperatura de transição vítrea 

(Tg), a temperatura de fusão e a temperatura de cristalização (Tc) das substâncias, 

assim, a partir disso, é possível inferir informações acerca da estabilidade dos 

materiais, da compatibilidade entre componentes de uma formulação farmacêutica, 

da presença de interações entre fármacos e polímeros ou de alterações estruturais na 

amostra (OLIVEIRA et al., 2011; SCHAFFAZICK, GUTERREZ, 2003). Dessa forma, 

as análises de DSC foram realizadas a fim de se avaliar a estabilidade dos materiais, 
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a compatibilidade ou a presença de interações entre o fármaco e o polímero e a 

ocorrência de alterações estruturais na amostra. 

Na Figura 14, está representada a curva DSC do SRL. O resultado 

apresentou dois picos endotérmicos sobrepostos na região de 190 a 200 °C que foram 

atribuídos à fusão do fármaco e podem indicar a presença de duas formas cristalinas 

polimórficas. Esses dados também foram observados em outros estudos descritos na 

literatura (ELSAID et al., 2012 e 2014; ROUF et al., 2011). Além disso, os eventos 

térmicos após o segundo pico endotérmico sugerem degradação do fármaco, o que 

juntamente com os resultados da TG, demonstram que a fusão do SRL é seguida de 

sua degradação. 

 

Figura 14. Curva DSC do SRL, obtida a 10 °C/min em atmosfera dinâmica de nitrogênio. 

 
 

A curva DSC do PLGA 50:50 (Figura 15) apresentou um pico endotérmico 

em 51,33 °C, que corresponde à temperatura de transição vítrea (Tg) do polímero 

(FIALHO et al., 2003). 
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Figura 15. Curva DSC do PLGA 50:50, obtida a 10 °C/min em atmosfera dinâmica de nitrogênio. 

 

 

As curvas DSC da mistura liofilizada e do implante (Figuras 16 e 17, 

respectivamente) mostraram eventos endotérmicos possivelmente referentes à Tg do 

polímero e à fusão do fármaco. No entanto, ambas as curvas apresentaram um 

deslocamento da Tg do PLGA para uma temperatura mais baixa, o que pode estar 

relacionado com a dispersão do fármaco na matriz polimérica ou com alguma 

interação físico-química estabelecida entre o SRL e o PLGA. 

Considerando que a Tg é a temperatura que determina a transição do 

polímero de uma estrutura rígida para uma estrutura mais maleável (BLASI et al., 2005 

e 2007; JAIN et al., 1998), sugere-se que o posicionamento do SRL entre as cadeias 

poliméricas do PLGA, as desestabiliza, resultando em uma menor organização das 

mesmas e, portanto, em uma menor energia necessária para iniciar um movimento 

entre elas (BLASI et al., 2005 e 2007; KANG et al., 2015; NAIR et al., 2001). 

Nair e colaboradores (2001) sugeriram que o deslocamento da Tg do 

polímero em uma mistura, está relacionado com a interação estabelecida entre o 

fármaco e o polímero, sendo que se a interação fármaco-polímero for mais forte que 

a interação fármaco-fármaco ou polímero-polímero o valor da Tg será maior do que o 

esperado, uma vez que, o estabelecimento dessa interação mais forte diminui a 

mobilidade da cadeia polimérica. Por outro lado, se a interação fármaco-polímero for 

mais fraca que as interações entre si, o valor da Tg será em temperaturas mais baixas 

do que a esperada. Com base nisso, a redução do valor da Tg observado pode sugerir 
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que o PLGA 50:50 e o SRL estabeleceram uma interação física fraca, a qual 

possivelmente não interfere na liberação do SRL a partir dos implantes. 

 

Figura 16. Curva DSC da mistura liofilizada, obtida a 10 °C/min em atmosfera dinâmica de nitrogênio. 

 
 

Figura 17. Curva DSC do implante, obtida a 10 °C/min em atmosfera dinâmica de nitrogênio. 

 
 

Contudo, nas análises da mistura liofilizada e dos implantes os picos 

endotérmicos, em temperaturas compatíveis com a fusão do SRL, apresentam o 

formato alterado e com menor intensidade em relação à análise do fármaco puro. Esse 

fato pode estar associado à menor proporção do fármaco na amostra (40% p/p), ou 

pode ser resultado de uma alteração da estrutura cristalina do SRL ou de alguma 

interação química estabelecida entre o SRL e o PLGA 50:50. Desse modo, a fim de 
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se avaliar a influência do método de preparo dos implantes sobre os seus constituintes 

e verificar o estabelecimento de interação química significativa entre o fármaco e o 

polímero foram realizadas as análises de DRX e FTIR. 

 
 

2.2.3. Difração de raios-X (DRX) 

 

A técnica de DRX permite descrever a disposição dos átomos de uma 

substância no espaço, sendo possível determinar sua estrutura cristalina.  O método 

de DRX é baseado em um fenômeno da Física Ondulatória chamado de interferência, 

o qual é caracterizado pelos desvios sofridos por uma onda quando a mesma se 

encontra com uma fenda ou um obstáculo da mesma ordem de grandeza do seu 

comprimento de onda. Quando essa interferência sofrida pelo feixe gera uma 

dispersão de feixes em direções específicas, há uma difração. Na análise de DRX um 

feixe de raios X é incidido sob diferentes ângulos na amostra, havendo uma reflexão 

parcial dos mesmos quando eles se chocam com os planos atômicos da estrutura 

analisada. Assim, para determinados ângulos de incidência, são gerados sinais com 

intensidades diferentes que indicam a posição dos átomos da substância no espaço, 

permitindo determinar sua estrutura cristalina (AZEVEDO, 2010). As análises de DRX 

foram realizadas com o objetivo de avaliar a influência do método de preparo dos 

implantes nas estruturas do fármaco e do polímero, auxiliando na investigação da 

causa da antecipação da Tg do PLGA, bem como, da modificação do aspecto e da 

intensidade dos picos da fusão do SRL. 

O difratograma do polímero (Figura 18) revelou sua natureza amorfa. O 

difratograma do fármaco puro (Figura 19) evidenciou sua natureza cristalina, 

apresentando picos em 2θ = 6,99, 9,93, 12,25, 14,27, 16,03, 18,40, 19,81, 20,28 e 

21,59, resultado que também foi observado em outros estudos da literatura (ELSAID 

et al., 2012 e 2014; KANG et al., 2015).  
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Figura 18. Difratograma do PLGA 50:50. 

 

 

Figura 19. Difratograma do SRL. 
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A análise da mistura liofilizada (Figura 20) não apresentou picos evidentes 

de forma cristalina na amostra, demonstrando que na mistura liofilizada os 

componentes estão no estado amorfo. Já a análise do implante (Figura 21) mostrou 

picos sugestivos de composto semicristalino. Com base nesses resultados e sabendo 

que a liofilização está associada à amorfização de amostras cristalinas (EINFALT et 

al., 2013), sugere-se esse processo é responsável por tornar o SRL amorfo. A 

presença de picos no difratograma do implante pode estar relacionada à um processo 

de recristalização do SRL ou à semicristalização do PLGA 50:50, induzidos pelo 

aquecimento utilizado no preparo dos implantes (LOO et al., 2005; WANG et al., 2016). 

 

Figura 20. Difratograma da mistura liofilizada. 

 

 

Figura 21. Difratograma do implante contendo 40% p/p de SRL. 

 

 

Com o objetivo de confirmar a hipótese da amorfização do SRL durante a 

liofilização e de investigar a origem dos picos sugestivos de cristalinidade na análise 

dos implantes, foram realizadas as análises de DRX do SRL liofilizado, SRL liofilizado 

e aquecido a 120°C, PLGA 50:50 liofilizado e implante de PLGA 50:50 puro. Os 

difratogramas do SRL liofilizado e do SRL liofilizado e aquecido a 120 °C (Figuras 22 

e 23, respectivamente), confirmaram que o fármaco se torna amorfo após a liofilização 

e que o mesmo permanece amorfo após o aquecimento, ou seja, nos implantes 

desenvolvidos neste trabalho o SRL se encontra no estado amorfo. Já os 
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difratogramas do PLGA 50:50 liofilizado e do implante de PLGA 50:50 (sem o fármaco) 

(Figuras 24 e 25, respectivamente), demonstraram que o polímero permanece amorfo 

após a liofilização, entretanto, os processos de moldagem e aquecimento utilizados 

no preparo dos implantes induzem sua semicristalização. Tendo em vista esses 

resultados e considerando que o difratograma do implante de PLGA 50:50 puro 

apresenta picos semelhantes aos observados no difratograma do implante contendo 

40% p/p de SRL, é possível atribuir os picos apresentados nessas análises ao 

processo de semicristalização do polímero. 

 

Figura 22. Difratograma do SRL liofilizado. 

 
 

Figura 23. Difratograma do SRL liofilizado e aquecido a 120 °C. 
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Figura 24. Difratograma do PLGA 50:50 liofilizado. 

 

 

Figura 25. Difratograma do implante de PLGA 50:50. 
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Loo e colaboradores (2005), observaram que o grau de cristalinidade do 

PLGA aumenta de acordo com o tempo de exposição do polímero ao aquecimento 

isotérmico à 115°C, sendo esse aumento da cristalinidade mais evidente após 30 

minutos de aquecimento. No presente trabalho não foi possível evidenciar a 

semicristalização do polímero por meio da análise de DSC do PLGA 50:50 liofilizado 

(Figura 26), mesmo após isoterma a 120°C por 20 minutos (condição que mimetiza o 

processo de moldagem a quente dos implantes), uma vez que nenhum evento 

endotérmico foi visualizado em temperatura até 250°C. No entanto, a curva DSC do 

implante de PLGA 50:50 puro (Figura 27) apresentou um pico endotérmico em 210°C, 

possivelmente referente à fusão dos cristais do polímero, comprovando a 

semicristalização do PLGA 50:50. A faixa de temperatura utilizada na moldagem dos 

implantes é acima da Tg do PLGA 50:50, condição fundamental já que em 

temperaturas acima da Tg, o polímero encontra-se em um estado maleável permitindo 

sua moldagem. Entretanto, esse parâmetro de temperatura e o processo mecânico de 

moldagem, possivelmente forneceram condições favoráveis para o posicionamento 

das cadeias poliméricas em uma orientação ordenada estável, resultando no 

estabelecimento de regiões cristalinas na estrutura do polímero (LOO et al., 2005). 

Desse modo, com base nos resultados apresentados, é possível inferir que a 

semicristalização do polímero foi induzida pela associação dos processos de 

moldagem e aquecimento. 

Nesse contexto, pode-se sugerir que a antecipação da Tg do PLGA 50:50, 

observada na análise da mistura liofilizada e do implante (Figuras 16 e 17, 

respectivamente) possivelmente está relacionada com a dispersão do fármaco na 

matriz polimérica e com a alteração estrutural do polímero. Além disso, os eventos 

endotérmicos observados em torno de 190°C, supostamente são referentes à 

degradação do SRL, a qual ocorre em torno de 200°C, como demostrado pelas 

análises de TG. 
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Figura 26. Curva DSC do PLGA 50:50 liofilizado, obtida a 10 °C/min em atmosfera dinâmica de 

nitrogênio. 

 

 

Figura 27. Curva DSC do implante de PLGA 50:50, obtida a 10 °C/min em atmosfera dinâmica de 

nitrogênio. 

 

 

O aumento do grau de cristalinidade do polímero pode alterar suas 

propriedades mecânicas e o seu mecanismo de hidrólise e, consequentemente, a sua 

velocidade de degradação. Por exemplo, o aumento da cristalinidade do PLGA pode 

interferir no acesso às ligações éster por moléculas de água, retardando a degradação 

desse polímero (GRIFFITH, 2000; LOO et al., 2005). Dessa forma, em sistemas 

poliméricos cuja liberação do fármaco é mediada pela degradação do polímero, como 

é o caso de sistemas a base de PLGA, pode-se haver uma alteração do perfil de 

liberação do fármaco. 
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Fármacos frequentemente alteram sua estrutura quando expostos a algum 

processo, como liofilização e aquecimento (EINFALT et al., 2013; WANG,Y et al., 

2016). A forma amorfa possui estrutura desordenada e representa o estado sólido 

mais energético, portanto, apesar de apresentar menor estabilidade física, 

normalmente proporciona maior taxa de dissolução e biodisponibilidade do fármaco 

em relação ao fármaco no estado cristalino (HANCOCK, ZOGRAFI, 1997; EINFALT 

et al., 2013). Carvalho et al., 2014, compararam a farmacocinética do SRL amorfo e 

cristalino após administração pulmonar em ratos, e verificaram que o SRL tanto na 

forma amorfa quanto na forma cristalina permanece no pulmão durante o mesmo 

período de tempo. Ainda, observaram que o SRL amorfo apresenta maior 

biodisponibilidade sistêmica, possivelmente devido à sua maior solubilidade e 

velocidade de dissolução. Tendo por base esse dado, é possível que a amorfização 

do SRL durante o preparo dos implantes, favoreça a difusão do mesmo pelos poros e 

canais formados na matriz polimérica, contribuindo para uma liberação mais rápida do 

fármaco, a qual possivelmente seria significativamente lenta, devido à natureza 

cristalina e lipofílica do SRL. 

Nesse contexto, as alterações estruturais sofridas tanto pelo SRL quanto 

pelo PLGA 50:50, podem influenciar a liberação do fármaco a partir dos implantes, 

porém, não inviabilizam a utilização desse sistema como forma farmacêutica 

alternativa para a veiculação do SRL. 

 
 

2.2.4. Espectroscopia na região do infravermelho por transformada de 

Fourier (FTIR) 

 

A FTIR é uma das principais técnicas espectroscópicas modernas 

utilizadas na identificação e elucidação estrutural de substâncias, a qual é realizada 

através do reconhecimento dos grupos funcionais presentes na molécula analisada, 

quando expostas a radiação na região do infravermelho (ISMAIL et al., 1997; LOPES, 

FASCIO, 2004). As análises FTIR foram realizadas neste trabalho para identificar as 

matérias-primas constituintes dos implantes desenvolvidos, avaliar o estabelecimento 

de interações entre elas e estudar os efeitos do processo de preparo dos implantes 

sobre os grupos químicos dos componentes da mistura. A partir dos grupos químicos 



65 

 

característicos da estrutura química de cada constituinte é possível identificar as 

diferentes bandas de absorção do espectro FTIR. 

A molécula de SRL apresenta grupos álcool, éster, cetona e amida. Desse 

modo, segundo Bian e colaboradores (2012) seu espectro FTIR apresenta bandas de 

absorção em 3400 cm-1, 2930 cm-1, 1718 cm-1, 1634cm-1 e 1091 cm-1, referentes aos 

estiramentos das ligações O-H, C–H, C=O, C=C e C–N, respectivamente. Os 

resultados encontrados na análise do SRL (Figura 28) confirmam os dados extraídos 

da literatura. Os valores das bandas de absorção referentes ao SRL estão descritos 

no quadro 4. 

 

Quadro 4. Bandas de absorção do SRL. 

Grupo químico 
Número de onda (cm -1) 

Literatura Experimental 

Estiramento C=C  1634 1633 

Estiramento C=O  1718 1716 

Estiramento C–N 1091 1089 

Estiramento C–H 2930 2930 

Estiramento H–O 3400 3407 

 

Figura 28. Espectro FTIR da molécula do SRL. 
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O PLGA 50:50, por ser um copolímero derivado dos ácidos lático e glicólico, 

não contém grupo hidroxila (OH) e apresenta basicamente o grupo éster. Assim, seu 

espectro FTIR apresenta bandas de absorção em 1758 cm-1 e 1091-1172 cm-1, 

referentes aos estiramentos das ligações C=O e C-O, respectivamente (PARK, M et 

al., 2016). Pode-se observar ainda uma banda de absorção na região de 3000-2840 

cm-1, referente ao estiramento de ligações C-H (KHARE et al., 2014; SILVERSTEIN 

et al., 2005). Os resultados encontrados na análise do PLGA 50:50 (Figura 29) estão 

de acordo com os dados relatados na literatura. Os valores das bandas de absorção 

referentes ao PLGA 50:50 estão descritos no quadro 5. 

 

Quadro 5. Bandas de absorção do PLGA 50:50. 

Grupo químico 
Número de onda (cm -1) 

Literatura Experimental 

Estiramento C=O de éster  1758 1751 

Estiramento C-O de éster 1091-1172 1160 

Estiramento C–H 3000-2840 2946 

 

Figura 29. Espectro FTIR da molécula do PLGA 50:50. 
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O espectro FTIR da mistura liofilizada (Figura 30) se apresentou muito 

semelhante ao espectro do PLGA 50:50, provavelmente devido à maior proporção do 

polímero na mistura. No entanto, foram observadas duas bandas separadas que 

correspondem aos estiramentos das ligações C=O, uma a 1718 cm-1 referente à 

carbonila de grupos cetona presentes na estrutura do SRL e outra a 1749 cm-1, 

referente à carbonila de grupos éster presentes na estrutura do PLGA 50:50 e do SRL. 

Além disso, foi observada também uma banda a 1633 cm-1 que corresponde aos 

estiramentos das ligações C=C referente às olefinas presentes na estrutura do SRL. 

Essas três bandas permitem confirmar que o fármaco foi incorporado nas cadeias 

poliméricas do PLGA 50:50. A manutenção das bandas características de cada 

componente da mistura, bem como a ausência de novas bandas de absorção, 

sugerem que o fármaco e o polímero não sofreram modificações químicas estruturais 

que sugiram o estabelecimento de interações químicas significativas entre eles. 

 

Figura 30. Espectro FTIR da mistura liofilizada. 
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3. Conclusão 

 

As técnicas de caracterização empregadas nesta etapa do trabalho 

permitiram inferir que o método utilizado no preparo dos implantes foi adequado e que 

eles apresentaram uniformidade e homogeneidade satisfatórias. As análises térmicas 

e as análises de DRX demonstraram que tanto o fármaco quanto o polímero sofrem 

uma alteração estrutural durante o preparo dos sistemas, o SRL torna-se amorfo e o 

PLGA 50:50 torna-se semicristalino. Por fim, as análises de FTIR contribuíram na 

confirmação da ausência de alterações químicas estruturais que fossem sugestivas 

de interações significativas estabelecidas entre o PLGA 50:50 e o SRL. 

As alterações estruturais ocorridas durante o processo de obtenção dos 

sistemas poliméricos implantáveis podem influenciar a cinética de liberação do 

fármaco a partir dos implantes, porém, não inviabilizam a utilização desse sistema 

como forma farmacêutica alternativa para a veiculação do SRL. Dessa forma, os 

resultados obtidos sugerem que os implantes a base de PLGA 50:50 contendo SRL 

apresentaram características adequadas para a continuidade dos estudos.   
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PARTE II: Avaliação biológica dos implantes 
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1. Materiais e métodos 

 

1.1. Materiais 

 

SRL (massa molecular 914,2 g/mol) foi cedido pela Cristália Produtos 

Químicos Farmacêuticos LTDA (São Paulo, Brasil). Fosfato dissódico de 

dexametasona (pureza > 98%) foi obtido da Sigma-Aldrich (EUA). Cetamina e xilazina 

foram obtidas da Ceva Santé Animale (São Paulo, Brasil). PLGA 50:50, Resomer® 

RG 503 H, viscosidade inerente (v.i.) = 0.32 - 0.44 dl/g, foi fornecido pela Boehringer 

Ingelheim Pharma GmbH & Co (Ingelheim, Alemanha).  Metanol e acetonitrila foram 

obtidos da Merck Brasil (São Paulo, Brasil). Água ultrapura foi produzida por um 

sistema Milli-Q, Millipore (Massachusets, EUA). Outros produtos químicos utilizados 

eram grau analítico. 

 
 

1.2. Animais experimentais 

 

Foram utilizados camundongos Swiss (25-30 g), fêmeas. Os animais foram 

fornecidos pelo Biotério da Faculdade de Farmácia da Universidade Federal de Minas 

Gerais (UFMG) e acondicionados em salas com temperatura controlada (27 ± 1 °C), 

correspondente à zona de termoneutralidade para roedores. Os animais foram 

mantidos em um ciclo claro/escuro de 12 h com fornecimento de água e ração ad 

libitum. Os animais foram ambientados na sala de experimentação por pelo menos 

dois dias antes da realização dos experimentos. Todos os experimentos realizados 

seguiram as recomendações para avaliação de dor experimental em animais 

(ZIMMERMANN, 1983). O projeto foi aprovado pela Comissão de Ética no Uso de 

Animais (CEUA/UFMG, protocolo número 172/2016).  
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1.3. Métodos 

 

1.3.1. Estudo de liberação in vivo 

 

Este estudo foi realizado com a finalidade de se determinar o perfil de 

liberação do SRL in vivo promovido pelos sistemas poliméricos implantáveis 

desenvolvidos. 

Inicialmente, os animais foram anestesiados com solução contendo 

cetamina (80 mg/kg) e xilazina (10 mg/kg), via intraperitoneal. Antes do procedimento 

de inserção dos implantes, realizou-se a tricotomia e assepsia da pele com solução 

de iodo e álcool 70% (v/v). Os implantes foram inseridos na região subcutânea do 

dorso de 20 camundongos através de uma incisão de 1 cm e, em seguida foi realizada 

a sutura (Figura 31). 

Após 3, 7, 14, 28 e 42 dias de inserção dos sistemas poliméricos, grupos 

de quatro animais foram eutanasiados e os implantes foram removidos dos animais 

para a quantificação indireta da liberação do fármaco. Para isso, os implantes 

coletados foram lavados com água Milli-Q, a fim de remover os resíduos biológicos da 

superfície dos implantes, dissolvidos em 5,0 mL de acetonitrila e a solução resultante 

filtrada em filtro esterilizante Millex-GV, 0.22 μm, PVDF, 33 mm e injetada no 

cromatógrafo para a quantificação da quantidade residual de SRL nos implantes por 

CLAE, de acordo com o método cujas condições estão descritas no quadro 3. A 

correção em relação ao peso dos implantes foi realizada. 

 

Figura 31. Procedimento cirúrgico para implantação dos sistemas poliméricos. (A) Incisão no dorso 

dos animais. (B) Implantação dos sistemas poliméricos contendo ou não SRL. (C) Sutura. 
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1.3.2. Estudo de biodegradação in vivo 

 

A fim de se avaliar as alterações morfológicas ocorridas na superfície dos 

implantes após serem inseridos nos animais, foi realizado o estudo de biodegradação. 

Implantes contendo SRL 25% (p/p) foram inseridos no dorso de nove animais, de 

acordo com o procedimento descrito anteriormente. Após 7, 14 e 28 dias, os animais 

foram eutanasiados e os sistemas poliméricos foram removidos e analisados por 

estereomicroscopia e por microscopia eletrônica de varredura (MEV). Implantes não 

inseridos no dorso dos animais  também foram analisados. 

A estereomicroscopia é um tipo de microscopia óptica, cuja formação da 

imagem baseia-se nos efeitos da interação da luz com a matéria. A luz, ao incidir na 

amostra é refletida, formando a imagem e refratada, sendo os feixes de luz desviados 

aplicados ao conjunto de lentes do microscópio permitindo o aumento e a melhor 

resolução da imagem. Os estereomicroscópios diferem dos microscópios ópticos 

convencionais por serem compostos por dois conjuntos ópticos independentes, os 

quais permitem uma visão em três dimensões da amostra proporcionando uma melhor 

caracterização da sua morfologia (MANNHEIMER, 2002). A morfologia dos sistemas 

desenvolvidos foi avaliada sem qualquer preparação especial, com ampliação de 35X, 

utilizando um estereomicroscópio (SZ61TR, Olympus, Brasil), disponível na Fundação 

Ezequiel Dias (FUNED). 

A análise por MEV se baseia na emissão de um feixe de elétrons sobre a 

amostra, sendo que a interação estabelecida entre eles resulta na emissão de 

diversos sinais sob a forma de elétrons (secundários, retroespalhados, transmitidos, 

entre outros) ou fótons (fotoluminescentes e raios X), os quais ao serem captados por 

detectores são ampliados e analisados, permitindo a obtenção de uma imagem 

tridimensional (SUGA et al., 2014). Antes da visualização, os implantes foram 

cuidadosamente lavados com água destilada e secos durante 72 horas num secador 

a vácuo à temperatura ambiente. Após a secagem, eles foram montados em stubs de 

alumínio e revestidos por pulverização com uma fina camada de ouro sob atmosfera 

de argônio (equipamento BALTEC MED020 Coating System). A superfície dos 

implantes foram vistas a uma ampliação de 30X e 150X, utilizando um Microscópio 

Eletrônico de Varredura FEG - Quanta 200 FEI, operando a 5 kV, disponível no Centro 

de Microscopia da UFMG. 
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1.3.3. Histologia 

 

Com o objetivo de analisar a resposta dos camundongos frente a 

implantação dos sistemas poliméricos foi realizada a avaliação histológica do tecido 

do local de inserção dos implantes. 

Os animais foram divididos em dois grupos de oito animais cada. No grupo 

1, foram inseridos implantes contendo 25% (p/p) de SRL e no grupo 2, foram inseridos 

implantes de PLGA 50:50, sem o fármaco. O procedimento cirúrgico seguiu o mesmo 

protocolo, conforme descrito no estudo de liberação in vivo. Após 7 e 42 dias, quatro 

animais de cada grupo foram eutanasiados e a pele da região dorsal dos animais foi 

removida para avaliação histológica. As amostras mediam aproximadamente 1 cm a 

cada sentido a partir do implante. Após extraídos, os fragmentos de pele foram fixados 

em formalina a 10%, incluídos em parafina líquida, cortados a 4 μm e corados com 

hematoxilina e eosina (HE). A análise histológica foi realizada em microscópio óptico 

(Leica Microsystems, Alemanha) com aumento de 50x ou 400x. 

 
 

1.3.4. Formação de tecido fibrovascular induzida por implante subcutâneo 

de um pellet de algodão 

 

Com o objetivo de avaliar a atividade anti-inflamatória induzida pelo SRL 

liberado a partir dos implantes, investigamos essa atividade em modelo experimental 

de formação de tecido fibrovascular induzida por implante subcutâneo de um pellet de 

algodão em camundongos. 

Após anestesia por via intraperitoneal com cetamina e xilazina (80 mg/kg e 

10 mg/kg, respectivamente), um pellet de algodão esterilizado (10 mg) foi implantado 

na região dorsal dos animais. Em seguida, dois implantes contendo SRL (25% p/p) ou 

dois implantes sem o fármaco (PLGA 50:50) foram colocados assepticamente um em 

cada lado do pellet de algodão. Foram utilizados dois implantes contendo SRL para 

aumentar a fração do fármaco liberada, a qual depende da taxa de degradação do 

polímero.  

Os animais foram divididos em quatro grupos de sete animais cada e os 

tratamentos foram realizados de acordo com o descrito na Tabela 3. A variação de 

peso dos animais também foi monitorada ao longo do estudo. Sete dias após a 
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implantação dos pellets de algodão e dos sistemas poliméricos, os animais foram 

eutanasiados e os implantes foram cuidadosamente removidos para quantificação 

indireta do fármaco liberado, do mesmo modo que no estudo de liberação in vivo. O 

pellet de algodão com o seu tecido fibrovascular circundante foi removido, seco a 37 

°C durante 24 h e pesado. Os resultados de formação de tecido fibrovascular foram 

apresentados como a diferença entre a massa seca inicial e final de cada pellet de 

algodão. 

 

Tabela 3. Tratamentos dos quatro grupos de animais do estudo de formação de tecido fibrovascular 
induzida por implante subcutâneo de um pellet de algodão. 

Grupo Tratamento 

1 Salina 10 mL/kg a cada dois dias, por via oral (controle negativo). 
2 Dexametasona 2 mg/kg (em um volume de injeção de 10 mL/kg), a 

cada dois dias, por via oral (controle positivo). 
3 2 implantes contendo 25% p/p de SRL. 
4 2 implantes de PLGA, sem o fármaco. 

 
 

1.3.5. Análise estatística 

 

Os resultados foram expressos como média ± erro padrão da média e foram 

analisados por meio da análise de variância simples de uma via (ANOVA), seguida 

pelo teste de Newman-Keuls ou por meio da análise de variância de duas vias, 

seguida pelo teste de Bonferroni. Adotou-se um nível de significância de 5%. Os dados 

foram analisados no programa GraphPad Prism 5.0 (San Diego, Califórnia, EUA). 
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2. Resultados e discussão 

 

2.1. Estudo de liberação e biodegradação in vivo 

 

O estudo de liberação in vivo foi realizado a fim de se avaliar o perfil de 

liberação do fármaco promovido pelo sistema polimérico implantável a base de PLGA 

50:50 e o estudo de biodegradação foi feito com o intuito de mostrar as alterações 

morfológicas ocorridas na superfície dos implantes durante o estudo de liberação in 

vivo, auxiliando na determinação do mecanismo de liberação do fármaco 

proporcionado por eles. 

Os valores da quantidade média de SRL liberado e o perfil de liberação a 

partir dos implantes, durante os 42 dias de estudo estão apresentados na Tabela 4 e 

na Figura 32, respectivamente. O perfil de liberação in vivo de SRL obtido demonstrou 

que o fármaco foi lentamente liberado a partir dos implantes. Nos 3 primeiros dias de 

estudo foram liberados 0,16 ± 0,01 mg de SRL, que correspondem a 10,64% da 

quantidade inicial de fármaco presente nos implantes. Após 42 dias, foi atingida uma 

liberação de 0,58 ± 0,20 mg do fármaco, equivalente a 40,20% da quantidade inicial 

de SRL.  

No estudo realizado por Kang e colaboradores (2015), no qual foi avaliado 

o perfil de liberação in vitro promovido por stents revestidos com um filme de PLGA 

contendo diferentes proporções de SRL, foi observada uma liberação prolongada 

durante 28 dias, no entanto, nos 3 primeiros dias já haviam sido liberados 

aproximadamente 60% do fármaco presente nos stents contendo 30% de SRL. Em 

outros trabalhos que igualmente avaliaram o perfil de liberação in vitro de SRL 

promovido por sistemas a base de PLGA também foram relatados um burst de 

liberação mais agressivo, correspondendo a cerca de 40% de liberação aos 3 dias de 

estudo (DING et al., 2015; KATIYAR et al., 2016). Por outro lado, os implantes 

desenvolvidos neste trabalho apresentaram um burst de liberação mais moderado, 

alcançando 10,64% de liberação do fármaco presente nos sistemas nos primeiros 3 

dias de estudo.  

Katiyar et al. (2016) desenvolveram nanopartículas poliméricas a base de 

PLGA contendo SRL que permitiram a liberação do fármaco por 49 dias, período em 

que observaram uma liberação de aproximadamente 90% do SRL incorporado nas 

nanopartículas. No presente trabalho, observou-se uma liberação de 40,20% do SRL 
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ao final dos 42 dias de estudo, permitindo inferir que ainda restam cerca de 60% do 

fármaco nos implantes para serem liberados, assim, caso o estudo avaliasse a 

liberação do SRL por um maior período de tempo, possivelmente seria observada uma 

liberação do fármaco por tempo mais prolongado. Além disso, com base nos 

resultados apresentados no gráfico do perfil de liberação do SRL a partir dos 

implantes, é possível verificar que taxas semelhantes do fármaco são liberadas em 

intervalos de tempo parecidos, demonstrando uma cinética de liberação mais 

controlada. 

 

Tabela 4. Valores da quantidade de SRL liberado ao longo do estudo de liberação in vivo (mg e %; n 

= 4). 

Tempo 
(dias) 

Média SRL liberado 
(mg ± DP) 

Média SRL liberado 
(% ± DP) 

3 0,16 ± 0,01 10,64 ± 0,01 
7 0,19 ± 0,02 12,86 ± 0,01 
14 0,29 ± 0,06 19,90 ± 0,04 
28 0,44 ± 0,18 30,10 ± 0,13 
42 0,58 ± 0,20 40,20 ± 0,14 

 

Figura 32. Perfil de liberação do SRL a partir dos implantes de PLGA ao longo dos 42 dias do estudo 
de liberação in vivo. Cada ponto da curva representa a média ± DP de 4 animais. 

 
 

Com as imagens obtidas por estereomicroscopia foi possível verificar que 

ao início do estudo os sistemas poliméricos eram cilíndricos e não apresentavam 

nenhuma alteração macroscópica (Figura 33A). Contudo, a partir de 7 dias de estudo, 

o tamanho e a forma dos implantes começaram a mudar (Figura 34A), sendo que 
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após 14 dias eles já estavam aderidos à pele dos animais (Figura 35A) e aos 28 dias 

encontravam-se envolvidos por uma cápsula de tecido fibrovascular (Figura 36A).  

 

Figura 33. (A) Imagem do implante contendo 25 % p/p de SRL antes de implantado no dorso do 
animal, obtida por estereomicroscopia. (B) Imagem do implante contendo 25 % p/p de SRL antes de 

implantado no dorso do animal, obtida por MEV em aumento de 150X. 

 
 

As imagens obtidas por MEV, forneceram informações acerca da 

morfologia da superfície dos implantes. Os sistemas poliméricos biodegradáveis antes 

de implantados nos animais, apresentavam superfície homogênea sem evidência de 

poros ou canais (Figura 33B). Após 7 dias, os poros começaram a aparecer e foram 

aumentando em tamanho e número ao longo do estudo (Figuras 34B e C, 35B e C, 

36B e C). Esses resultados também foram observados por Kang e colaboradores 

(2015), que verificaram que os poros na matriz polimérica aumentaram a medida que 

o fármaco foi liberado a partir dos stents de PLGA contendo SRL. A degradação do 

polímero leva a formação de poros e canais na matriz polimérica, os quais facilitam a 

penetração do fluido corporal no implante, permitindo a difusão do fármaco do interior 

até a superfície. Ademais, há o aumento da área de superfície de contato em locais 

onde o fármaco foi liberado, o que acelera a degradação do polímero, resultando no 

aumento do número e do tamanho dos poros presentes na matriz polimérica e, 

consequentemente, na liberação do fármaco (FIALHO et al., 2008; LEE et al., 2010).  

  

A B 
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Figura 34. (A) Imagem do implante contendo 25 % p/p de SRL após 7 dias de implantado no dorso 
do animal, obtida por estereomicroscopia. (B,C) Imagens do implante contendo 25 % p/p de SRL 

após 7 dias de implantado no dorso do animal, obtidas por MEV em aumento de 30X e 150X, 
respectivamente. 

 

 

Figura 35. (A) Imagem do implante contendo 25 % p/p de SRL após 14 dias de implantado no dorso 
do animal, obtida por estereomicroscopia. (B,C) Imagens do implante contendo 25 % p/p de SRL 
após 14 dias de implantado no dorso do animal, obtidas por MEV em aumento de 30X e 150X, 

respectivamente. 

 

 

Figura 36. (A) Imagem do implante contendo 25 % p/p de SRL após 28 dias de implantado no dorso 
do animal, obtida por estereomicroscopia. (B,C) Imagens do implante contendo 25 % p/p de SRL 
após 28 dias de implantado no dorso do animal, obtidas por MEV em aumento de 30X e 150X, 

respectivamente. 

 
 

A A B C 

A B C 
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Com base nos resultados apresentados nesses estudos, o burst inicial de 

liberação de SRL possivelmente foi resultante da difusão do fármaco que encontrava-

se na superfície do implante (LEE et al., 2010; PEREIRA et al., 2015) e a liberação 

posterior provavelmente foi controlada pela difusão do fármaco através dos poros e 

canais formados na matriz polimérica durante a degradação do polímero (FIALHO, 

SILVA-CUNHA, 2005; JAIN et al., 1998). 

Na primeira etapa deste trabalho foi possível verificar que o processo de 

preparo dos implantes alterou a estrutura tanto do fármaco quanto do polímero, sendo 

que nos implantes, o SRL se encontra no estado amorfo e o PLGA 50:50 no estado 

semicristalino. Esse fato poderia interferir na velocidade de degradação do PLGA 

50:50 e, consequentemente, no perfil de liberação do SRL a partir dos implantes. 

Entretanto, os resultados apresentados nos estudos de liberação e biodegradação in 

vivo deste trabalho, demonstraram que essas modificações estruturais não 

comprometeram a biodegradação polimérica e a liberação do fármaco, uma vez que, 

foi evidenciado que o implantes desenvolvidos foram capazes de promover uma 

liberação lenta e por tempo prolongado de SRL, a qual foi mediada pela associação 

da difusão do fármaco e da degradação polimérica. Finalmente, não foi observada 

resposta inflamatória macroscopicamente importante e o processo de cicatrização não 

mostrou ulceração ou exsudato. 

 
 

2.2. Histologia 

 

A avaliação histológica da pele do local de inserção dos implantes foi 

realizada com o propósito de verificar a resposta induzida por eles no organismo dos 

animais.  

Após sete dias de estudo, o aspecto histológico dos grupos PLGA 50:50 

(Figura 37) e SRL (Figura 38) foram semelhantes. Na área de inserção do implante, 

observou-se a presença de macrófagos espumosos, caracterizados pela presença de 

citoplasma volumoso e vacuolizado, de permeio a presença de um material 

eosinofílico, sugestivo de resíduos do material biodegradável, circundados por uma 

fina cápsula de tecido fibroso. Esses achados sugerem a instalação de um discreto 

processo inflamatório do tipo corpo estranho, no qual as células do sistema imune 

produzem uma resposta frente a presença do implante (PEREIRA et al., 2015), com 
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o intuito de promover a destruição, diluição ou isolamento do agente desconhecido 

(ALESSANDRI et al., 2013; COLLINS et al., 1999; MEDZHITOV, 2010). 

 

Figura 37. Fotomicroscopia da pele do animal após 7 dias da implantação do implante de PLGA 
50:50. (A) 50X (B) 400X. Setas apontam os macrófagos espumosos. 

 

 

 

Figura 38. Fotomicroscopia da pele do animal após 7 dias da implantação do implante contendo 25% 
p/p de SRL. (A) 50X (B) 400X. Setas apontam os macrófagos espumosos. 

 

 
 

Aos 42 dias pós tratamento, o aspecto histológico do grupo PLGA 50:50 

diferiu do grupo SRL, com relação as características da inflamação. No grupo PLGA 

A B 

A B 
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50:50 (Figura 39), foi observado de permeio a resquícios do biomaterial, um processo 

inflamatório granulomatoso, com predominância de células gigantes multinucleadas 

do tipo Langhans (núcleos organizados na periferia celular) e do tipo Corpo Estranho 

(núcleos desordenados no citoplasma celular). Alguns macrófagos e linfócitos também 

foram visualizados. Todo esse processo inflamatório apresentava-se circundado por 

uma cápsula de tecido fibroso. 

 

Figura 39. Fotomicroscopia da pele do animal após 42 dias da implantação do implante de PLGA 
50:50. (A) 50X (B) 400X. # Célula gigante multinucleada do tipo Corpo Estranho. * Célula gigante 

multinucleada do tipo Langhans. 

 

 

No grupo SRL (Figura 40), após 42 dias, o processo inflamatório 

apresentava predominância de macrófagos espumosos. Observou-se também grande 

quantidade de linfócitos picnóticos e com núcleo fragmentado (cariorrexia), sugerindo 

a ocorrência de apoptose. No centro do processo inflamatório havia resquício de 

biomaterial e todo essa área apresentava-se circundada por tecido fibroso. A apoptose 

de linfócitos e a sua remoção por fagócitos circundantes, como os macrófagos, são 

eventos importantes para a resolução da inflamação e, então para o restabelecimento 

da homeostase tecidual (ALESSANDRI et al., 2013). A quantidade de SRL liberada a 

partir dos implantes após 42 dias de estudo possivelmente foi capaz de causar a 

degeneração de linfócitos e de retardar ou impedir a fusão dos macrófagos, que 

levaria a formação das células gigantes multinucleadas.  
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Figura 40. Fotomicroscopia da pele do animal após 42 dias da implantação do implante contendo 
25% p/p de SRL. (A) 50X (B) 400X. Setas apontam os macrófagos espumosos. Cabeças de seta 

apontam os linfócitos picnóticos. 

 

 

A diferença da característica do processo inflamatório observado entre os 

grupos tratados com SRL aos 7 e aos 42 dias, provavelmente se deve a quantidade 

insuficiente de fármaco liberado aos sete dias (0,19 ± 0,02 mg, dados extraídos do 

estudo de liberação in vivo) para alterar a resposta inflamatória estabelecida no local 

de inserção dos implantes. 

A resposta inflamatória induzida pelos implantes observada neste estudo 

também foi relatada por um estudo semelhante descrito na literatura (PEREIRA et al., 

2015). Essa resposta foi esperada e sem evidentes danos ao organismo do animal, 

uma vez que, não promoveu alteração no peso e no comportamento dos animais, os 

quais foram monitorados durante todo o estudo. Além disso, macroscopicamente a 

área em torno dos implantes não apresentou sinais de um processo inflamatório 

agressivo.  

 
 

2.3. Formação de tecido fibrovascular induzida por implante subcutâneo 

de um pellet de algodão 

 

Após a avaliação histológica, foi investigado se o SRL liberado a partir dos 

implantes inibiria um processo inflamatório crônico. 

A formação de tecido fibrovascular ao redor do pellet de algodão foi 

macroscopicamente visualizada (Figura 41) e foi evidenciada pelo aumento da massa 

A B 
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do pellet de algodão após sete dias da inserção subcutânea do mesmo no dorso dos 

animais (Figura 42). 

 

Figura 41. Pellet de algodão do grupo controle após 7 dias de implantado do dorso do animal. 

  
 

Figura 42. Efeito induzido por implantes PLGA 50:50, com (25% p/p) ou sem SRL, sobre a formação 
de tecido fibrovascular em camundongos. Os animais dos grupos controle receberam veículo 
(solução salina estéril) ou dexametasona (2 mg/kg), por via oral, a cada dois dias. *** Indicam 

diferença estatisticamente significativa em relação ao grupo controle (p < 0.001). n=7. 

 
 

Os implantes sem o fármaco não foram capazes de reduzir a formação de 

tecido fibrovascular. Entretanto, os implantes contendo SRL reduziram 

significativamente a formação do tecido fibrovascular (35,1%). Esses dados sugerem 

que a quantidade de SRL liberada a partir dos sistemas poliméricos (0,59 ± 0,09 mg) 
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(Tabela 5), durante os sete dias de estudo, foi suficiente para desempenhar atividade 

anti-inflamatória e que os implantes desenvolvidos foram capazes de liberar o fármaco 

por tempo prolongado. Administração de dexametasona (2 mg/kg, por via oral), a cada 

dois dias, durante sete dias, reduziu significativamente (52,0%) a formação de tecido 

fibrovascular quando comparado aos animais do grupo controle (veículo). 

 

Tabela 5. Quantidade de SRL liberado a partir dos dois implantes inseridos nos animais ao longo dos 
7 dias do estudo de formação de tecido fibrovascular induzida por implante subcutâneo de um pellet 

de algodão (mg e %; n = 7). 

Animal SRL liberado 
(mg) 

SRL liberado 
(%) 

1 0,67 22,52 
2 0,68 23,06 
3 0,59 20,21 
4 0,59 20,20 
5 0,42 14,25 
6 0,55 18,66 
7 0,63 21,86 

Média 0,59 20,11 
Desvio Padrão 0,09 3,00 

 

Em relação ao ganho de massa corporal, os animais que receberam os 

implantes subcutâneos, contendo ou não SRL, apresentaram ganho de massa 

corporal similar quando comparado aos animais do grupo controle (veículo) (Figura 

43). Não foram observados perda ou ganho de massa significativos e alteração no 

comportamento dos animais, os quais poderiam sugerir a presença de efeitos 

adversos sistêmicos. Desse modo, pode-se inferir que o SRL liberado a partir dos 

implantes, mesmo estando no estado amorfo, o qual normalmente proporciona maior 

taxa de dissolução e biodisponibilidade do fármaco, em relação ao fármaco no estado 

cristalino (HANCOCK, ZOGRAFI, 1997; EINFALT et al., 2013) não induziu uma 

resposta sistêmica importante.  
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Figura 43. Variações de massas corporais dos animais ao longo do estudo. n=7. 

 
 

A quantidade de SRL capaz de promover ação anti-inflamatória neste 

estudo está de acordo com aquela descrita no estudo de histologia (0,58 ± 0,20 mg) 

que foi suficiente para alterar o processo inflamatório induzido pelos implantes no seu 

local de inserção. Entretanto, a porcentagem do fármaco liberada (20,11 ± 3,00%) foi 

superior a aquela observada aos sete dias do estudo de liberação in vivo (12,86 ± 

0,01%). O perfil de liberação in vivo do SRL a partir dos implantes de PLGA 50:50 

estudado neste trabalho revelou que a liberação do fármaco é controlada pela sua 

difusão através dos poros e canais formados na matriz polimérica a partir da 

degradação do polímero. Em estudo semelhante foi observado que a biodegradação 

de implantes de PLGA contendo talidomida envolvia a participação das células dos 

sistemas imune, as quais ao fagocitarem o material biocompatível contribuíram para 

a degradação do PLGA (PEREIRA et al., 2015). Os resultados observados por Pereira 

e colaboradores (2015) dão suporte a maior liberação de SRL observada aos 7 dias 

nesta etapa do trabalho, uma vez que, a inflamação estabelecida no local de 

implantação dos sistemas poliméricos é maior devido à presença do pellet de algodão, 

o que resulta numa maior infiltração de células do sistema imune e, possivelmente, 

numa maior velocidade de degradação do PLGA 50:50. 

A formação do tecido fibrovascular é o resultado de uma resposta 

angiogênica e proliferativa às lesões mecânicas e naturais desencadeadoras de um 
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processo inflamatório. Muitos mediadores parecem estar envolvidos na formação do 

tecido fibrovascular, incluindo citocinas (MOORE et al., 1998), quimiocinas (LUKACS 

et al., 1994) e eicosanóides (KAMEI et al., 2004). 

Estudos têm demonstrado que o fator de transcrição nuclear kappa B (NF-

kB) e a proteína ativadora-1 (AP-1) são importante para a regulação de genes que 

codificam citocinas pró-inflamatórias e enzimas como a óxido nítrico sintase e a 

ciclooxigenase-2 (CHU, 2013; GHOSH, KARIN, 2002; LAWRENCE, 2009). Um 

recente estudo que avaliou o efeito do tratamento crônico com baixas doses de SRL 

em ratos jovens, demonstrou que o SRL reduziu os níveis de TNF-α no cérebro e no 

sangue dos ratos (LU et al., 2015). González-Mateo e colaboradores (2015) 

realizaram um estudo em camundongos submetidos a diálise peritoneal e também 

verificaram que o SRL reduziu os níveis de TNF-α no fluido peritoneal dos animais. 

Adicionalmente, foi demonstrado que o SRL, por inibição da via de sinalização NF-kB, 

reduz a produção de quimiocinas por células THP-1 e monócitos primários humanos 

estimulados por endotoxina (LIN et al., 2014) e a produção de citocinas inflamatórias 

induzidas por isoproterenol em cardiomiócitos (CHEN et al., 2014). Com base nisso, 

a redução da formação de tecido fibrovascular promovida pelos implantes contendo 

SRL, pode estar relacionada com a redução da produção de mediadores inflamatórios.  

A angiogênese contribui para o aumento do fluxo sanguíneo, facilitando a 

chegada de mediadores inflamatórios e células do sistema imune ao sítio da 

inflamação. Esse processo está associado a diferentes desordens inflamatórias, tais 

como artrite reumatóide (NAGASHIMA et al., 2002; SZEKANECZ et al., 2010), lesões 

cutâneas (GRONEBERG et al., 2005) e doença inflamatória intestinal (DANESE et al., 

2006; ZHOU et al., 2016). O VEGF desempenha um papel fundamental na formação 

de novos capilares e vasos e, portanto, está relacionado ao desenvolvimento de uma 

resposta inflamatória (GUBA et al., 2002). O estudo conduzido por González-Mateo e 

colaboradores (2015) citado anteriormente, também verificou a redução dos níveis do 

VEGF no fluido peritoneal. Resultado semelhante foi encontrado no estudo de Guba 

et al., 2002, o qual demonstrou que o SRL reduz a secreção do VEGF por células de 

adenocarcinoma. Desse modo, é possível que além da hipótese proposta 

anteriormente envolvida na redução da formação de tecido fibrovascular promovida 

pelos implantes contendo SRL, a redução da secreção de VEGF também possa ser 

um componente chave no mecanismo da ação anti-inflamatória do SRL. 
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Por outro lado, Laragione e Gulko (2010), utilizando sinoviócitos 

semelhantes a fibroblastos (FLS) isolados a partir de tecidos sinoviais de ratos 

artríticos e de pacientes, demonstraram que o SRL diminuiu a invasão de FLS nos 

tecidos através da supressão da via de sinalização mTOR, o que sugere que a 

redução da formação de tecido fibrovascular observada com a utilização do SRL neste 

estudo também pode ser resultado de uma menor infiltração de fibroblastos no sítio 

de inflamação. 

Nesse contexto, a redução da formação de tecido fibrovascular, no modelo 

avaliado, promovida pelos implantes contendo SRL, pode envolver a participação de 

diferentes mecanismos os quais, em conjunto ou não, contribuíram para a supressão 

do processo inflamatório. 
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3. Conclusão 

 

Os implantes biodegradáveis a base de PLGA contendo SRL foram 

capazes de promover a liberação do fármaco de forma lenta e por tempo prolongado. 

Os sistemas desenvolvidos não induziram alteração significativa no local de 

implantação que comprometesse a sua segurança. A quantidade de SRL liberada foi 

capaz de reduzir a resposta inflamatória crônica no modelo experimental avaliado em 

camundongos. Além disso, nenhuma alteração significativa no comportamento e na 

variação de massa corporal dos animais foi observada, sugerindo que o SRL liberado 

possivelmente não induziu efeitos adversos sistêmicos importantes. 

Com base nos resultados apresentados, os implantes poliméricos contendo 

SRL apresentaram biocompatibilidade, liberação prolongada do fármaco e ação anti-

inflamatória. Outros estudos devem ser realizados a fim de demonstrar a eficácia 

desses sistemas no tratamento de diversas doenças crônicas, principalmente aquelas 

que apresentam um processo inflamatório associado. 
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Os implantes de PLGA 50:50 contendo SRL foram obtidos de forma 

satisfatória por meio de um método adequado. As alterações observadas na 

caracterização dos sistemas não apresentaram influência significativa na eficácia e 

segurança dos implantes, os quais apresentaram biocompatibilidade e foram capazes 

de promover a liberação do fármaco de forma lenta, por tempo prolongado e em 

quantidade suficiente, apresentando atividade anti-inflamatória, sem evidência de 

efeitos adversos sistêmicos. Dessa forma, os sistemas poliméricos de liberação de 

SRL, desenvolvidos neste trabalho, podem ser uma alternativa promissora no manejo 

terapêutico de diferentes condições clínicas, principalmente aquelas que apresentam 

um processo inflamatório associado. 

Com base nos resultados do presente estudo, pretende-se como 

perspectivas: elucidar o mecanismo envolvido na ação anti-inflamatória do SRL 

liberado pelo implante; validar um método bioanalítico para quantificação do fármaco 

no sangue; avaliar a biodisponibilidade e biodistribuição do SRL liberado após 

implantação dos implantes em animais de experimentação; avaliar a eficácia dos 

sistemas desenvolvidos em modelos de câncer, artrite e/ou outras doenças que 

apresentam uma resposta inflamatória associada. 

. 
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