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RESUMO 

O interesse e a investigação na área médica e biomédica tem permitido o aparecimento de 

meios de encerramento de incisões alternativos. Um exemplo disso é o aparecimento de novos 

biomateriais, como os adesivos cirúrgicos que atuam como dispositivos médicos, possibilitando 

a aproximação das extremidades das feridas e assim, ajudando na sua cicatrização. 

Características como a sua biodegradabilidade, biocompatibilidade, rapidez de aplicação, 

resultados estéticos muito favoráveis, mas também o conforto oferecido ao paciente, tornam 

estes materiais numa alternativa atrativa e eficaz. No mercado estão disponíveis adesivos e 

selantes de origem sintética e natural, com as mais variadas propriedades, possibilitando o seu 

uso em diferentes contextos cirúrgicos. No entanto, existem ainda limitações associadas ao uso 

de adesivos cirúrgicos como fracas propriedades mecânicas, risco de transmissão de doenças e 

libertação de produtos tóxicos, que acabam por limitar a sua utilização. A solução para colmatar 

as limitações apresentadas pelos bioadesivos já disponíveis no mercado passa pelo 

desenvolvimento de adesivos à base de polímeros biocompatíveis, biodegradáveis e foto-

reticuláveis. Polímeros foto-reticuláveis conferem aos materiais maior rapidez de cura e um 

maior controlo da temperatura de polimerização permitindo, consequentemente, um maior 

controlo das propriedades finais do polímero. 

A elaboração do presente trabalho consistiu no desenvolvimento adesivos, tendo sido 

sintetizados para tal copolímeros a partir de oligómeros de ácido lático e policaprolactona 

(PCL), ambos funcionalizados com acrilato de 2-isocianoetil (AOI), nas proporções 1:1, 1:2 e 

2:1. Posteriormente, foi feita a caracterização dos materiais disponíveis, avaliando dois tempos 

de reticulação - 30 segundos e 2 minutos - delimitando as suas potenciais propriedades. Deste 

modo, obtiveram-se membranas flexíveis e resistentes, com diferentes características que 

apontavam para a aplicabilidade pretendida. 

A análise termogravimétrica aferiu que todos os adesivos desenvolvidos seriam 

termicamente estáveis, a altas temperaturas. 

Os adesivos com 30 segundos de reticulação apresentam menores valores de teor de gel, 

contendo assim, um menor grau de reticulação. Estes filmes são caracterizados por uma maior 

capacidade de absorção de água, comparativamente aos restantes, resultando numa maior taxa 

de degradação. Contrariamente, os adesivos com tempo de cura de 2 minutos correspondem a 

valores mais elevados de teor de gel e, por isso, maior grau de reticulação. Esta propriedade 

confere-lhes uma matriz polimérica tridimensional mais compacta que reduz a capacidade de 

absorção de água e, consequentemente, a degradação dos materiais. O tempo a que os adesivos 

estiveram expostos a irradiação UV tem também influencia na biocompatibilidade dos 
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materiais, sendo que aos 30 segundos correspondem percentagens de viabilidade celular e 

capacidade bactericida mais reduzidas, no caso dos copolímeros. No entanto, todos os 

copolímeros mostraram ser biocompatíveis e biodegradáveis. 

Quanto à sua composição, adesivos de mLA4 apresentaram um menor grau de reticulação, 

o que se traduz numa maior capacidade de absorção de água e, consequentemente, uma maior 

degradação hidrolítica. Já a polímeros de mPA4, estão associados elevados graus de reticulação, 

e percentagens de absorção de água bastante inferiores, quando comparados com os referidos 

anteriormente. A proporção dos macrómeros nos polímeros tem impacto nas propriedades dos 

mesmos sendo que, os filmes com maior quantidade de mLA (L2P1) apresentam-se com valores 

mais baixos de reticulação e maior taxa de degradação, ao contrário do que se verifica nos 

polímeros de mPA4 (L1P2), que demostraram um carácter mais hidrofóbico e, com isso, 

menores taxas de degradação hidrolítica. O mesmo acontece com as propriedades biológicas, 

onde o aumento da quantidade de mPA4, resulta na diminuição da viabilidade celular e na 

capacidade antibacteriana dos adesivos. 

Adesivos à base de copolímeros de PCL e ácido lático, revelaram-se uma escolha viável 

no desenvolvimento de adesivos para aplicação cirúrgica, dado os resultados obtidos na sua 

caracterização.  

 

Palavras-chave: Adesivo cirúrgico, polímeros foto-reticuláveis, ácido lático, 

policaprolactona, biodegradabilidade. 
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ABSTRACT 

Increasing interest and research in both medical and biomedical fields have allowed the 

emergence of new alternative wound closure methods. A case in point is the appearance of new 

biomaterials, such as new surgical adhesives that act as medical devices, enabling the 

approximation of both sides of the wounds, thus helping their healing. Properties like their 

biodegradability, their biocompatibility, their speed of application, their ability to provide 

favorable aesthetic results, as well as them being comfortable for the patient, make these 

materials an attractive and effective option. There are both synthetic and natural adhesives and 

sealants available in the market, with a wide range of properties, allowing their use in different 

surgical contexts. However, there are still some restrictions regarding the use of these adhesives, 

such as weak mechanical properties, risk of disease transmission and release of toxic products, 

which ultimately limit their use. The solution to overcome the gaps presented by bioadhesives 

already available in the market is the development of biocompatible, biodegradable and photo-

crosslinkable polymer-based adhesives. Photo-crosslinkable polymers give materials faster 

cure time and greater polymerization temperature control, thus allowing a better control of the 

final properties of the polymer. 

The elaboration of this work consisted in the development of copolymers synthesized from 

oligomers of lactic acid and polycaprolactone (PCL), both functionalized with 2-isocyanoethyl 

acrylate (AOI) in 1:1, 1:2 and 2:1 ratios. Subsequently, the available materials were 

characterized by evaluating two cross-linking times - 30 seconds and 2 minutes - and their 

potential properties were delimited. As follows, flexible and resistant membranes were 

obtained, with different characteristics that pointed to the intended applicability. 

The thermogravimetric analysis verified that all developed adhesives would be thermally 

stable at high temperatures.  

Adhesives crosslinked for 30 seconds showed lower gel content results, thus containing a 

lower degree of crosslinking. These adhesives are characterized by a higher water absorption 

capacity compared to the others, resulting in a higher degradation rate. On the other hand, those 

crosslinked for 2 minutes have higher gel content values, therefore having a higher degree of 

crosslinking. Such property gives them a more compact polymeric matrix that reduces their 

water absorption capacity and, consequently, the material degradation. The crosslinking time 

also influences materials biocompatibility, with 30-second crosslinking times corresponding to 

lower cell viability percentages and bactericidal capacity. However, all adhesives have been 

shown to be biocompatible and biodegradable 
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When it comes to their composition, mLA4 adhesives showed a lower degree of 

crosslinking, which translates into a higher water absorption capacity and, consequently, into a 

greater hydrolytic degradation. Elseways, mPA4 polymers are associated with higher degrees 

of crosslinking and much lower percentages of water absorption., when compared to those 

previously mentioned. The macromers proportion in the polymers has an impact on their 

properties. While adhesives with higher amounts of mLA (L2P1) have lower crosslinking 

values and higher degradation rate, mPA4 polymers (L1P2) showed more hydrophobic 

properties and, thus, lower degradation rates. The same happens for biological properties, where 

increasing the amount of mPA4 results in decreased cell viability and antibacterial ability of 

the adhesives. 

Adhesives composed by PCL and lactic acid copolymers, proved to be a viable choice in 

the development of adhesives for surgical application, given the results obtained in their 

characterization. 

 

Keywords: surgical adhesive, photo-crosslinkable polymers, lactic acid, polycaprolactone, 

biodegradability.  
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Objetivos e estrutura da Tese 

1 

OBJETIVOS E ESTRUTURA DA TESE  

A ciência tem evoluindo no sentido de proporcionar uma melhoria contínua da qualidade 

de vida das populações. O interesse do avanço médico tem vindo a aumentar, por esse mesmo 

motivo, tendo-se conseguido alcançar metodologias que proporcionam maior eficácia, rapidez 

e conforto, quer para utentes, quer para profissionais. Neste sentido, uma melhoria das práticas 

cirúrgicas passa pela procura de novos biomateriais, que aprimorem o encerramento de incisões 

como adesivos cirúrgicos. 

O desenvolvimento de adesivos cirúrgicos é impulsionado pelas lacunas associadas às 

técnicas convencionais de encerramento de incisões, como suturas e agrafos. Problemas 

associados a inflamações, processos de cicatrização relativamente longos, necessidade de 

remoção pós-cirúrgica, em alguns casos, e fracas propriedades mecânicas são características 

associadas aos métodos já existentes no mercado que podem ser colmatados com o uso de 

adesivos cirúrgicos.  

Os adesivos cirúrgicos permitem a aproximação das extremidades das feridas, ajudando na 

sua cicatrização. Estes materiais subdividem-se em três categorias - naturais, sintéticos e 

biomiméticos - oferecendo uma alternativa quase personalizável, uma vez que existe uma vasta 

gama de materiais, com várias propriedades, ideais para diferentes tipos de aplicação. Um 

exemplo de material com grande potencial de aplicação biomédica são os polímeros foto-

reticuláveis, presentes na constituição de novos biomateriais com propriedades biológicas, 

físicas e químicas adequadas à aplicação cirúrgica. 

A motivação da elaboração deste trabalho passa pelo desenvolvimento de adesivos que 

preencham requisitos necessários para todo o tipo de incisões, avaliando assim o seu potencial 

como técnica de encerramento de incisões, visto não existir ainda uma solução indicada a todo 

o tipo de ferimentos. Assim sendo, recorreu-se a materiais poliméricos como oligómeros de 

ácido lático e policaprolactona, que possuem bons resultados de biocompatibilidade e 

biodegradabilidade e avaliou-se o seu potencial de aplicação em diferentes práticas cirúrgicas.  

O presente trabalho encontra-se organizado em cinco capítulos principais. No Capítulo 1, 

Introdução, é feito um enquadramento geral do tema, onde são apresentados alguns conceitos 

em torno das variadas técnicas de encerramento de incisões, desde as convencionais aos 

adesivos cirúrgicos. Neste seguimento, em primeiro são apresentados os diferentes métodos 

conhecidos, enunciando os principais materiais utilizados e, de seguida, introduzem-se os 

adesivos cirúrgicos, apresentando-se as principais vantagens e desvantagens dos materiais 

utilizados na produção dos mesmos. Nesse âmbito, fez-se uma reflexão mais detalhada com 
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base em artigos de trabalhos já desenvolvidos na área dos polímeros foto-reticuláveis, 

abordando-se particularmente os materiais que irão ser usados na presente dissertação, como a 

policaprolactona diol e oligómeros de ácido lático funcionalizados, como também estratégias 

de síntese e de modificação. É feita uma abordagem ao conceito de foto-reticulação, atendendo 

à sua importância na produção de materiais biodegradáveis para aplicação biomédica. Em suma, 

este capítulo permite uma melhor compreensão do tema, no seguimento do trabalho. 

No Capítulo 2, são listados os materiais utilizados ao longo do trabalho e é também feita 

uma descrição mais detalhada dos procedimentos experimentais adoptados na síntese dos pré-

polímeros e na foto-reticulação dos materiais. Neste capítulo, é feita uma descrição dos métodos 

de caracterização usados na aferição das propriedades físicas, químicas, mecânicas e biológicas 

dos adesivos. 

No Capítulo 3, são apresentados todos os resultados obtidos e é feita uma discussão dos 

mesmos, o que permite redigir algumas conclusões parciais acerca dos materiais e adesivos 

produzidos.  

No Capítulo 4, são reunidas as conclusões gerais decorrentes do trabalho, sendo também 

feita uma reflexão às limitações e obstáculos encontrados no seu desenvolvimento. 

Finalmente, no Capítulo 5, reúnem-se algumas sugestões para um futuro desenvolvimento do 

mesmo trabalho e estratégias que poderão potenciar as capacidades dos adesivos desenvolvidos.  
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1 INTRODUÇÃO  

O avanço científico na medicina e na área biomédica tem permitido o desenvolvimento das 

técnicas de cuidado médico. Milhares de pessoas, todos os dias, sofrem ferimentos e recorrem 

a variados procedimentos para o seu tratamento. Este tipo de ferimentos inclui não só feridas 

superficiais, como também resultantes de interrupções cirúrgicas ou traumas em órgãos, tecido 

conjuntivo, músculos e tendões.  

Estas feridas são interrupções da continuidade de qualquer tecido do corpo e uma 

cicatrização natural está associada não só a um processo longo e doloroso, como também a uma 

cicatriz permanente. Desta forma, a ciência evoluiu no sentido de solucionar este problema, 

proporcionando diversas técnicas de encerramento de feridas1. 

A tentativa de tratamento e a recuperação do corpo humano tem vários anos de história e 

surge na civilização egípcia em 2500-3000 A.C. Os ancestrais egípcios foram uma das 

primeiras civilizações a estudar e documentar conhecimentos médicos que eram realmente 

eficazes. Um desses documentos foi em 1986, adquirido por Edwin Smith, egiptólogo 

americano que se dedicou a decifrar e traduzi-lo, resultando no Papiro Cirúrgico de Edwin 

Smith. É, então, pelas mãos do mesmo que são pela primeira vez mencionadas suturas 

cirúrgicas no tratamento de feridas abertas no crânio2,3. 

Por volta de 600 A.C, foram também mencionados por Sushruta procedimentos para 

tratamento de cataratas e reconstrução nasal4. 

Na Roma Antiga, Cornelius Celsus (25 A.C. a 50 D.C.) escreveu uma enciclopédia, na qual 

constam conteúdos médicos sobre cirurgia, onde é sugerido unir os limites de feridas por meio 

de suturas, para  promover a sua cicatrização4–6. 

A utilização de adesivos é mais recente, datando de há vários séculos atrás, onde se 

utilizavam, por exemplo, partes de animais, como ossos, cartilagem e tendões para fazer uma 

gelatina que serviria como cola, ou mesmo sangue e clara de ovo para serem usados como 

adesivos biológicos5,7. 

Por volta dos anos 50, passaram a ser usados adesivos cuja composição era à base de 

cianoacrilatos e fibrina7,8. Estes materiais são atualmente utilizados em práticas cirúrgicas, 

apesar de existirem algumas contraindicações associadas, como problemas de citotoxicidade 

dos cianoacrilatos e o risco de transmissão de doenças da fibrina5,9. 
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1.1 TÉCNICAS DE ENCERRAMENTO DE INCISÕES 

Milhares de procedimentos cirúrgicos são realizados em todo o mundo e o número continua 

a crescer a cada ano10. Estima-se que em 2012, mais 300 milhões de cirurgias foram realizadas, 

correspondendo a um aumento de 36% em comparação aos 8 anos anteriores. A procura de 

novas alternativas para encerramento de incisões é uma constante e é possível contar com um 

extenso leque de materiais, com diferentes propriedades e modos de aplicação. Desta forma, é 

necessária uma avaliação prévia especializada do estado clínico do paciente, nomeadamente o 

local de aplicação, extensão da incisão, idade e estado de saúde11–13. 

1.1.1 Técnicas convencionais 

As técnicas mais usadas para encerramento de incisões são as suturas e agrafos, estando 

ambas, no entanto, associadas a diversas desvantagens. Tanto as suturas como os agrafos estão 

relacionados com episódios de infeção e formação de cicatrizes e, por vezes, a sua utilização é 

contraindicada5. De salientar outras desvantagens, tais como a necessidade de posterior 

remoção na maioria dos casos, bem como a dor associada ao uso destas práticas, que pode até 

exigir recurso a anestésicos1,14. 

1.1.1.1 Suturas 

A aplicação de suturas está presente em vários procedimentos cirúrgicos, desde lacerações 

cutâneas que surgem no dia-a-dia, a complexas cirurgias como transplantação de órgãos5, dado 

que estes biomateriais possuem capacidade de ser utilizados na junção de vasos sanguíneos15,16. 

O principal objetivo da aplicação de suturas cirúrgicas é aproximar duas extremidades do tecido 

lesado, permitindo um processo de cicatrização mais eficaz, reduzindo o risco de infeção e 

prevenindo o sangramento11,17. 

Para que a sua aplicação seja adequada, prevêem-se algumas características obrigatórias, 

tais como uma reação tecidual mínima, boas propriedades mecânicas (fácil manuseamento, 

flexibilidade, elasticidade e uma resistência à tração que não seja maior que a do tecido), ser 

adequado para esterilização, não devendo causar reações alérgicas, não ser cancerígeno e ser 

biocompatível18–20. 

Apesar do seu uso ser apelativo, estes materiais ainda apresentam algumas lacunas, como 

a necessidade de anestesia, o uso de agulhas que provocam danos permanentes nos tecidos, uma 

taxa de infeção relativamente alta e a necessidade de uma remoção pós-cirúrgica em alguns 

casos11,12,18,19. 
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A classificação das suturas é feita, geralmente, quanto à origem do material que a constitui, 

dividindo-se em natural ou sintética, e quanto à sua permanência no organismo – 

biodegradabilidade, categorizando-se como reabsorvível ou não-reabsorvível11,16,19. Poderão 

ser também diferenciadas segundo o número de filamentos que as constituem, dividindo-se 

assim em  monofilamentadas ou multifilamentadas11,15,16,19. 

A Figura 1.1 representa, esquematicamente, a classificação de suturas. 

 

Figura 1.1 - Classificação dos fios de sutura. 

A biodegradabilidade de uma sutura varia consoante a origem do material que a compõe, 

podendo dar-se por degradação enzimática ou por hidrólise. A rutura de suturas de origem 

natural dá-se através de degradação enzimática, ao passo que as suturas de origem sintética se 

degradam por processos de hidrólise, em que a água penetra de forma gradual nos filamentos, 

originando uma deterioração da cadeia polimérica5,11,16,21,22.  

As suturas reabsorvíveis definem-se pela rápida degradação nos tecidos, perdendo a sua 

resistência à tração em 60 dias. A maioria destes materiais são usados para aproximar as 

extremidades da ferida temporariamente, reduzindo a tensão no ferimento até que exista 

cicatrização suficiente para suportar a tensão normal5,16. Esta característica evita segundas 

intervenções cirúrgicas, uma vez que a sutura não precisa de ser removida, evitando-se assim 

possíveis complicações5,11. Tajirian e Goldberg (2010), consideram que a utilização de suturas 

reabsorvíveis de origem natural se relacione com transmissão de doenças, sendo que é mais 

adequado o uso de materiais absorvíveis de origem sintética13. Este facto é justificado por um 

maior controlo no processo de fabrico e degradação, sendo assim mais segura a sua 

utilização13,15,23. 
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 O catgut foi o primeiro material de origem natural a ser utilizado em suturas e baseia-se 

em colagénio proveniente do intestino e tecido conjuntivo de animais saudáveis. Dada a sua 

origem,  riscos associados à mesma e seu valor de resistência à tração relativamente baixo, a 

sua aplicação é obsuleta13,24.  

No que diz respeito a fios de sutura reabsorvíveis de origem sintética, a sua utilização foi 

iniciada por materiais constituídos por poli(ácido glicólico) (PGA) e posteriormente por 

poli(ácido lático-co-glicólico) (PLGA), conhecidos pelos nomes comerciais Dexon® e Vicryl®, 

respetivamente. Estes materiais sintéticos foram os impulsionadores do desenvolvimento e 

fabrico de outros materiais, permitindo a existência de uma vasta gama de opções no mercado, 

cujo processo de fabrico e degradação são passíveis de ser controlados11,15,16,19,23.  

Por sua vez, as suturas reabsorvíveis apresentam, também, algumas limitações. Certos 

fatores, como a condição geral do paciente, podem acelerar o processo de degradação, fazendo 

com que se perca, prematuramente, a força de tensão. Um aumento da temperatura corporal do 

paciente ou a existência de uma infeção poderão ser outras condições determinantes dessas 

alterações no desempenho do material. Além disso, aquando do seu manuseamento, ainda antes 

da aplicação nos tecidos, pode ocorrer uma degradação do material, caso este entre em contacto 

com alguma fonte de humidade5,11.  

Contrariamente às suturas já descritas, as suturas não-reabsorvíveis, geralmente, mantêm a 

sua resistência à tração por mais de 60 dias. Não sendo digeridas por enzimas corporais nem 

hidrolisadas no tecido do corpo, devem ser removidos no pós-operatório11,16.  

Os materiais usados são também classificados segundo a sua origem em natural ou 

sintética. As suturas não-reabsorvíveis de origem natural são divididas em três classes, segundo 

a United States Pharmacopeia11: 

Classe I: seda ou fibras sintéticas, mono ou multifilamentadas; 

Classe II: Fibras de algodão ou linho, ou fibras naturais ou sintéticas revestidas, cujo 

revestimento apenas confere espessura à sutura sem adicionar resistência; 

Classe III:  fios metálicos, mono ou multifilamentados. 

Suturas não-reabsorvíveis de origem natural são normalmente constituídas por seda, fibras 

de algodão e linho. As de origem sintética acabam por surgir nos anos 40 com uma constituição 

baseada em fios de nylon e são as suturas sintéticas não-reabsorvíveis mais comummente 

usadas, até hoje9. Mais tarde surgem as fibras de polipropileno, material usado também 

atualmente5,9,23. 
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As suturas compostas por um único fio, monofilamentadas, possuem uma estrutura mais 

frágil, exigindo um manuseamento ainda mais delicado, de forma a evitar a sua rutura. Estes 

materiais são indicados em cirurgias vasculares, já que conferem menor resistência à sua 

passagem nos tecidos. Pelo contrário, as suturas multifilamentadas, isto é, compostas por mais 

do que um fio, apresentam maior flexibilidade, elasticidade e resistência à tração. Tal resistência 

nem sempre é vantajosa, recorrendo-se à aplicação de um revestimento, de forma a facilitar a 

sua passagem pelos tecidos5,11. Na Figura 1.2 pode ver-se representada a estrutura destes dois 

tipos de suturas.  

Em síntese, é possível constatar uma enorme variedade de materiais, com diferentes 

propriedades físicas, químicas e mecânicas apenas no âmbito das suturas. As suturas existentes 

no mercado, bem como algumas das suas propriedades, podem ser consultadas na Tabela A.1 

e na Tabela A.2, do Anexo A.  

1.1.1.2 Agrafos 

Como alternativa às suturas, o uso de agrafos é muitas vezes um método muito eficaz, no 

encerramento de incisões22. A aplicação de técnicas com uso de agrafos leva-nos às civilizações 

Hindu, onde mandibulas de formigas da espécie Eciton burchelli (Figura 1.3) eram usadas para 

aproximar extremidades de feridas25,26. A formiga era posicionada sobre a incisão e, assim que 

as mandibulas se encerravam, o seu corpo era removido, ficando as mandibulas a exercer função 

de agrafo. 

Figura 1.2 - Estrutura de um fio de sutura multifilamentado (Esquerda) e 

monofilamentado (Direita) 
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Figura 1.3 - Mandibulas da formiga Eciton burchelli. 

A aplicação de agrafos é ideal em feridas ou incisões de grandes dimensões, desde que 

afastados de zonas cujos nervos ou tendões não se encontrem próximos da superfície, como 

face e mãos, e preferencialmente em sítios onde seja necessário um material com grande 

resistência à tração, como a zona torácica, abdominal e couro cabeludo.  

Atualmente, a aplicação de agrafos executa-se com o auxílio de um aplicador automático, 

cujos agrafos são geralmente de aço inoxidável ou titânio5,11,22. A sua remoção depende da 

eficácia da cicatrização e do local onde é feita a aplicação, podendo ser feita entre 7 e 14 dias 

após a sua aplicação11. Com o avanço da medicina e da engenharia de materiais, é, hoje em dia, 

vasta a quantidade de agrafos e dispositivos que estão disponíveis no mercado11,26. 

As vantagens do uso de agrafos para encerramento de incisões assenta na sua rápida e fácil 

aplicação mas, principalmente, na taxa de infeção baixa e no custo reduzido que lhe está 

associado5,11,26. 

Como em todos os materiais, existem também alguns problemas que advêm da utilização 

desta metodologia. Enumera-se a utilização de materiais metálicos, que interferem com técnicas 

como a ressonância magnética e a tomografia computorizada, a necessidade de equipamento de 

aplicação e remoção adequados, a remoção extremamente dolorosa para o paciente, o facto de 

causar danos permanentes no tecido circundante e a possibilidade de causar cicatrizes 

permanentes se não forem aplicados devidamente5,12,26. 

Avanços da área biomédica e da engenharia dos materiais, permitiram a descoberta de 

soluções biodegradáveis que combatem algumas destas lacunas, tendo sido desenvolvidos 

agrafos de base polimérica. Os agrafos biodegradáveis mais utilizados são constituídos por 

copolímeros de poli(ácido lático-co-glicólico) (PGLA), que são gradualmente degradados pelo 

organismo, em alguns meses, por hidrólise5. Mais recentemente, em 2016, foram desenvolvidos 

e estudados agrafos biodegradáveis de magnésio ultra puro, mostrando-se ser uma alternativa 
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biocompatível, biodegradável e com força de tensão suficiente, para aplicação gástrica27. O 

Insorb® da Incisive Surgical Incorporation é um exemplo deste tipo de materiais, exigindo uma 

manipulação da ferida muito reduzida, proporcionando assim um maior conforto ao paciente. 

A sua aplicação é subcutânea, resultando numa cicatrização menos dolorosa para o paciente e 

resultados estáticos mais favoráveis28,29.  

1.1.1.3 Fitas adesivas cirúrgicas 

Face às limitações apresentadas pela utilização de suturas e agrafos, como a necessidade 

anestésica e a introdução da agulha na pele são propulsoras da busca de meios alternativos, 

surgem técnicas como as fitas adesivas cirúrgicas que têm a capacidade de aproximar as 

extremidades de lacerações ou auxiliar na cicatrização de incisões11,26.  

Em contacto com a pele, as fitas adesivas cirúrgicas caracterizam-se por uma baixa taxa de 

infeção e estão associadas a processos de aplicação rápidos e indolores, de custo reduzido, sem 

necessidade de utilização de instrumentos auxiliares e anestesias. Não se conhecem efeitos 

nocivos na pele e a duração da sua utilização é indicada por longos períodos de tempo5,11,18,26,30.    

Este método é oportuno em feridas cujas extremidades se encontrem próximas, como 

ferimentos de menor dimensão e baixa profundidade e, essencialmente, em zonas de baixa 

humidade, já que este fator diminui a sua capacidade de adesão aos tecidos. Outros aspetos que 

limitam a aplicação de fitas adesivas cirúrgicas é a sua implementação em zonas sujeitas a 

constantes movimentos de extensão e/ou flexão ou em zonas pilosas, e a fácil remoção, ainda 

que acidental, por parte dos pacientes5,11,18,26,30. Além disso, este método não apresenta 

resultados hemostáticos positivos5.  

As características mencionadas levam a definir esta metodologia não só como uma 

alternativa eficaz quando as desvantagens a ela associadas não são fatores críticos, mas também 

como complemento ao uso de suturas ou agrafos5.   

1.1.2 Adesivos cirúrgicos 

O uso de métodos como agrafos e suturas, pelas desvantagens associadas, levaram à 

necessidade de cooperação entre áreas científicas como a engenharia, a medicina e a biologia, 

de forma a desenvolver uma alternativa às técnicas convencionais. A junção destes 

conhecimentos quer a nível das propriedades físico-químicas quer biológicas permitiu o 

desenvolvimento de técnicas eficazes e biocompatíveis1,31–34. Entenda-se como 

biocompatibilidade a capacidade de um material e os seus produtos de degradação não 

provocarem respostas adversas que danifiquem os tecidos e/ou os órgãos envolventes35. 
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Em busca de alternativas às técnicas convencionais, surgem os adesivos cirúrgicos, como 

uma solução mais segura e eficaz. Ao contrário dos métodos tradicionais, os adesivos são uma 

metodologia que, além de eficaz na aproximação dos tecidos, representa uma alternativa de 

aplicação indolor e de rapidez considerável em meios internos ou externos, não necessitando 

de administração de anestésicos ou utilização de instrumentos auxiliares como agulhas. Estes 

benefícios tornaram-nos muito atrativos para os cirurgiões1,31,32,36. Esta técnica tem a 

capacidade de reaproximar duas extremidades da incisão, possibilita uma cicatrização e 

aplicação mais rápidas, cómodas e menos dolorosas, reduz do tempo de cirurgia e permite que 

se evitem deslocações do paciente a uma unidade de saúde, uma vez que não é necessária uma 

remoção pós-cirúrgica1,12,31. Adesivos cirúrgicos apresentam-se também como sistemas de 

libertação controlada de fármacos,  desde antibióticos, a analgésicos e quimioterapia, auxiliando 

assim a terapêutica pós-cirúrgica do paciente 1,9,32. Às propriedades já mencionadas, juntam-se 

a baixa taxa de infeção associada ao seu uso e os resultados estéticos positivos obtidos. 

Contudo, esta metodologia apresenta uma força de tensão, significativamente menor que a das 

suturas. 

Uma vez que se destina a aplicações no corpo humano, estes adesivos devem conferir 

algumas propriedades físico-químicas e biológicas que possibilitem a sua implementação.  

Em suma, considera-se que um adesivo ideal deve ter propriedades de adesão aos tecidos 

biológicos favoráveis (segurar dois tecidos enquanto for necessário), ter propriedades 

hemostáticas, ser biodegradável e biocompatível, ter um tempo de solidificação relativamente 

baixo para evitar vazamentos e ser de fácil e rápida aplicação, em contexto clínico e cirúrgico. 

É extremamente importante que o adesivo possua uma conformidade mecânica e garanta uma 

estabilidade estrutural para que facilite o processo de cicatrização1,37,38. A elevada eficiência do 

processo de polimerização e a elevada capacidade de adesão em superfícies húmidas são, 

também, características a ter em conta aquando do desenvolvimento deste tipo de materiais7,37. 

A sua biodegradabilidade é definida pela capacidade de excreção dos produtos resultantes da 

sua degradação pelo sistema renal, evitando a sua acumulação e possível toxicidade e/ou efeito 

alérgico ou cancerígeno37.  

Os adesivos são, então, a solução mais favorável para encerramento de feridas e incisões, 

o que leva a um grande interesse e procura de materiais e formulações que sejam o mais ideais 

possível. Existem alguns adesivos cirúrgicos no mercado e é possível dividi-los em três 

categorias: naturais, sintéticos/semissintéticos e biomiméticos. As diferenças são muitas, entre 

cada categoria, o que oferece aos profissionais um variado leque de opções, quase 

personalizado, para cada procedimento cirúrgico. 
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1.1.2.1 Adesivos cirúrgicos naturais 

Os adesivos naturais são todos aqueles constituídos por polímeros naturais, extraídos de 

fontes biológicas, como o sangue humano ou proteínas isoladas de origem animal e vegetal, o 

que os torna uma alternativa de baixo custo, não tóxica, biocompatível e biodegradável. Foram 

estes materiais que deram início à era dos adesivos cirúrgicos34,39. A sua biodegradabilidade é 

a característica que mais valoriza a sua utilização, face aos adesivos de origem sintética19.  

Apesar da suas propriedades biológicas, polímeros naturais como a fibrina, colagénio e 

alguns polissacarídeos apresentam algumas desvantagens como a baixa resistência 

mecânica1,19, a elevada probabilidade de transmissão de doenças através da corrente sanguínea 

e reações alérgicas, fatores que têm contribuído para a sua substituição por materiais sintéticos, 

ainda que não por completo12. De seguida, irão ser sucintamente descritos alguns dos materiais 

de origem natural mais utilizados, sendo que se apresentam alguns dos adesivos naturais já 

existentes no mercado, na Tabela B.1 do Anexo B.  

Os adesivos à base de gelatina derivam do colagénio, um polímero biodegradável, solúvel 

em água e com diversas aplicações que passam desde a indústria farmacêutica, à biomédica e à 

química, dada a sua biocompatibilidade9,40,41. Exemplos da sua utilização são o 

desenvolvimento de microesferas para sistemas de libertação controlada de fármacos, a 

produção de hidrogéis biodegradáveis para tratamento de queimaduras e aplicação como 

selante40,42. Este tipo de adesivos é sensível a meios aquosos e microbianos e, apesar de não 

serem tóxicos, requerem um pré-tratamento (modificação química com um agente de 

reticulação), de modo a que seja possível controlar as suas taxas de adesão e degradação1. O 

primeiro adesivo à base de gelatina surge em 1979, com o nome de GRF glue, uma mistura de 

gelatina com um agente reticulante e formaldeído, tendo-se obtido uma taxa de sobrevivência 

elevada entre os pacientes em que foi utilizado9,43. Mais tarde, viria a ser de uso restrito, 

comprovando-se ser causador de problemas a longo prazo, devido ao seu agente de reticulação, 

o formaldeído44. Outras alternativas foram surgindo como o uso de glutaraldeído, que se revelou 

também citotóxico45, e de outros agentes como carbodiamidas e genipina, que foram testadas 

in vitro46,47. 

Na última década tem-se verificado um aumento do interesse na procura de fontes 

alternativas de obtenção de gelatina, uma vez que, na sua maioria, esta é obtida a partir de pele 

e ossos de espécies mamíferas, mais especificamente suínos e bovinos, com surtos associados. 

A alternativa encontrada passa pela obtenção de gelatina a partir de espécies marinhas. No 

entanto, tendo em conta a sua produção limitada com custos elevados esta possibilidade não é 

apelativa relativamente à gelatina convencional48.  
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Os adesivos à base de fibrina resultam de uma combinação de vários componentes 

sanguíneos, entre os quais o fibrinogénio, a trombina e o fator XIII, intervenientes na 

coagulação, e também aprotinina e cloreto de cálcio1,49. A formação da fibrina dá-se a partir do 

fibrinogénio por uma reação catalisada pela trombina na presença de iões cálcio. De seguida, a 

fibrina é polimerizada, formando-se um coágulo estável, que será posteriormente reticulado 

pelo fator XIII ativado. Em suma, estes componentes, todos juntos, são capazes de replicar as 

fases finais de coagulação do sangue1,12. São usados em diversas aplicações, nomeadamente 

cirurgias reconstrutivas, oftalmológicas, torácicas e cardiovasculares, sendo também 

combinados com técnicas convencionais. Estas aplicações surgem da sua capacidade de 

redução de perdas ou vazamentos de sangue e das suas propriedades hemostática e não 

inflamatória dos tecidos. Uma vez que são de origem natural, possuem uma maior 

biocompatibilidade e biodegradação. No entanto, este facto representa também um risco; como 

são extraídos de um dador, exige-se uma maior segurança devido ao risco elevado de 

transmissão de doenças, como o HIV, Hepatite B e BSE1,49. Adicionalmente, adesivos à base 

de fibrina revelam-se mais dispendiosos e limitados à oferta, dada a necessidade de transfusão, 

tornando-os menos apelativos, comparando com materiais sintéticos12. Existem vários adesivos 

fibrínicos no mercado, entre eles o Beriplast-P®50.  

1.1.2.2 Adesivos sintéticos 

Apesar de na prática serem utilizados tanto adesivos sintéticos como naturais, os adesivos 

sintéticos possibilitam uma grande variedade de vantagens. O seu estudo e desenvolvimento 

baseia-se na capacidade de controlo relativamente1,19,34: 

i. à finalidade; 

ii. à sua estrutura 3D e composição, fazendo ajustes nos grupos funcionais que 

interagem com tecidos biológicos; 

iii. ao seu peso molecular, garantindo a sua excreção pelo sistema renal. 

O desenvolvimento destes materiais tem também como objetivo resolver as lacunas de 

resistência mecânica associadas aos adesivos de origem natural e melhorar a capacidade de 

adesão12.  

Uma das soluções sintéticas são os adesivos à base de cianoacrilatos. No entanto, apesar 

de possuírem uma boa capacidade de adesão em meios húmidos e terem uma reação de 

polimerização bastante rápida, degradam-se em meios aquosos formando formaldeído e estando 

associados a toxicidade, respostas inflamatórias, reações alérgicas e potenciais fontes 

carcinogéneas e mutagénicas1,9,19,39. 
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As suas limitações levaram a que a Food and Drugs Administration (FDA) tivesse alguma 

dificuldade em aceitar bioadesivos de base cianoacrilatos nos Estados Unidos da América, 

ainda que estes possuíssem uma elevada capacidade hemostática e de adesão5. Ainda assim, 

estes adesivos são vulgarmente utilizados no encerramento de pequenos cortes e lacerações 

dermatológicos e em cirurgias plásticas e oftalmológicas1,19,34,39.  

Surgiram outras soluções de forma a preencher todas as características necessárias, como 

os adesivos à base de poliuretano. 

As poliuretanas pertencem a uma das famílias de polímeros mais versáteis, uma vez que 

podem ser adaptados a várias propriedades e, consequentemente, a várias aplicações. 

Encontram-se em implantes mamários, válvulas cardíacas, isolante de ligações de pacemakers, 

próteses vasculares e bioadesivos1,51. As suas excelentes propriedades mecânicas, térmicas e 

biológicas, aliadas à sua capacidade de integração de outros grupos funcionais como por 

exemplo éster, éter e ureia, justificam a escolha destes matérias nas mais diversas aplicações9,39. 

O seu potencial biomédico assenta na presença de grupos isocianato livres na sua constituição 

que, ao reagir com os grupos amina presentes nos tecidos humanos, formam ligações ureia e 

assim possibilitam a adesão nos mesmos39. 

Os pré-polímeros de poliuretana foram usados, pela primeira vez, em 1959 com o objetivo 

de fundir fragmentos ósseos. Foi usado um adesivo de nome comercial Ostamer®, juntamente 

com um catalisador e a reação demorou entre 25 a 30 min, tendo uma duração máxima no 

paciente de dois dias, resultados estes que foram considerados inadequados52. 

Lipatova (1986), Sheikh et al. (2001) e Ferreira (2008), vieram a desenvolver outros 

adesivos à base de poliuretano, mas apesar de bons resultados de adesão, o tempo de cura não 

se adequava às necessidades cirúrgicas36,37,53. 

O mais estudado acabou por ser o KL-3 que conjuga um pré-polímero de diisocianato de 

toluileno (TDI, uma mistura dos isómeros 2,4 e 2,6) com polioxipropileno glicol com um 

excesso de TDI. Posteriormente, é adicionado dimetiltri (aminometil) fenol como acelerador de 

cura. Existe uma reação com a água presente na ferida, formando grupos ureia e libertando 

dióxido de carbono. Estas reações levam à formação de uma estrutura porosa fina, na superfície 

da aplicação. No entanto, estão também associados a inflamações locais, citotoxicidade e fraca 

biocompatibilidade1.  

No anexo A, Tabela A.1, encontram-se os principais polímeros usados em adesivos 

sintéticos. 
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1.1.2.3 Adesivos biomiméticos 

Os adesivos biomiméticos surgem como tentativa de resolução das dificuldades 

apresentadas pelos adesivos descritos anteriormente. Uma dessas dificuldades é a sua adesão 

em superfícies húmidas, uma vez que a água enfraquece as forças de van der Waals, forças 

responsáveis pela adesão na interface39,54. Desta forma, surge a necessidade de desenvolver 

polímeros biodegradáveis de maior resistência e com tempo de degradação adequado ao tempo 

de cicatrização54. É graças a esta necessidade que muitos investigadores procuram espécies 

existentes na natureza como modelo base, de forma a potencializar os materiais já utilizados 

em adesivos à base de cianoacrilatos e fibrina39,54. A sua nova via de investigação inspirou-se 

na capacidade de fixação das lagartas, superfícies verticais, e também de algumas espécies 

marinhas como algas, estrelas-do-mar e mexilhões39,54. Esta propriedade de fixação deve 

sempre servir como complemento às propriedades requeridas a adesivos cirurgicos54.  

A observação e estudo do comportamento e dos materiais que permitem aos mexilhões a 

sua adesão a superfícies húmidas, permitiu adaptar esses materiais para desenvolvimento de 

bioadesivos resistentes à água, biodegradáveis e biocompatíveis, sem historial de respostas 

inflamatórias e de citotoxicidade39. 

O resultado de todo o estudo das propriedades acima referidas foi o desenvolvimento de 

um adesivo sintético à base de acrilato de poli (glicerol sebacato) (PGSA), que apresenta 

biocompatibilidade, que promove reticulação por ligações covalentes em tecidos húmidos, que 

é biodegradável e que tem elevada elasticidade. Este adesivo resulta da recriação da capacidade 

de adesão vertical das lagartas e pode ser utilizado como complemento a outras técnicas de 

encerramento de incisões como suturas e agrafos55. 

1.2 FOTO-RETICULAÇÃO 

Os polímeros foto-polimerizáveis têm na sua constituição um fotoiniciador que absorve a 

energia no comprimento de onda do ultravioleta (UV) e sofre excitação, originando radicais 

livre que darão início à polimerização de monómeros líquidos ou soluções de macrómeros. 

Estes possuem na sua estrutura grupos funcionais que, sob incidência de luz UV, sofrem reações 

dando origem à sua reticulação. A interacção entre estes grupos funcionais e os radicais livres 

provenientes do fotoiniciador originam ligações intermoleculares entre as cadeias que 

compõem o polímero e assim inicia-se o processo de reticulação32. 

Os poliésteres são um grupo de polímeros que possuem na sua cadeia o grupo funcional 

éster e são obtidos através de poliesterificação entre ácidos funcionais e álcoois. A 

poliesterificação consiste numa reação de policondensação reversível onde são não só obtidos 
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poliésteres, como também subprodutos de baixo peso molecular. De forma a se obter apenas o 

produto desejado, é necessário garantir que a reação se dá apenas no sentido direto, removendo 

os subprodutos com técnicas como destilação azeotrópica56. 

As propriedades dos poliésteres dependem essencialmente dos monómeros usados na sua 

síntese e respetiva proporção. A manipulação destes parâmetros irá definir as propriedades dos 

polímeros57. 

Poliésteres alifáticos possuem ligações éster biodegradáveis e uma boa biocompatibilidade, 

que os torna o grupo de polímeros mais utilizado na área biomédica, destacando-se o PLA, PGA 

e a policaprolactona (PCL)58. 

Contudo, as propriedades mecânicas e térmicas associadas a estes polímeros não são 

satisfatórias, o que leva à elaboração de estratégias de modificação destes poliésteres de forma 

a combater essas limitações59. Essas modificações, atualmente, baseiam-se essencialmente na 

utilização de métodos de síntese otimizados (mais eficazes e vantajosos), combinação dos 

poliésteres com outros materiais e a utilização de aditivos após a síntese dos mesmos60. 

A estratégia de modificação que será abordada no presente trabalho é a da combinação dos 

poliésteres com outros materiais, tendo já sido realizados trabalhos de desenvolvimento de 

copolímeros (utilização de mais do que um monómero) e polímeros combinados com 

poliuretanas33,51,61. 

Na literatura são também encontrados variados estudos já realizados em que é feita uma 

funcionalização dos poliésteres. Esta funcionalização consiste na incorporação de grupos 

funcionais durante a síntese dos polímeros. Desta forma, é possível potenciar um melhoramento 

das propriedades do poliéster, como a sua degradabilidade e comportamento hidrolítico. 

Compostos como acrilatos e metacrilatos são os mais utilizados nestas modificações36,39,62,63. 

O PLA tem sido muito popular na preparação de scaffolds, suturas reabsorvíveis e sistemas 

de libertação controlada de fármacos. Caracterizam-se por serem materiais de síntese fácil e 

com taxas de degradação elevadas59. 

A polímeros de PCL associam-se taxas de degradação mais reduzidas, em relação ao PLA 

e PGA, o que os torna ideais para aplicações mais prolongadas, como implantes de longa 

duração. No entanto, este polímero é muito hidrofóbico, fator que pode prejudicar as suas 

propriedades de adesão59. 

Posto isto, para este trabalho considerou-se interessante o desenvolvimento de copolímeros 

de PLA e PCL funcionalizados com acrilato de 2-isocianatoetilo (AOI), em diferentes 

proporções.  
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A eficiência da reação de polimerização depende essencialmente dos monómeros, do 

comprimento de onda do feixe de luz e do fotoiniciador. O fotoiniciador é o composto que tem 

mais influência em diversos parâmetros da reação desde a velocidade de reação, à estabilidade 

e fotossensibilidade, ao espectro no qual ocorre a reação32,33. 

Na escolha do fotoiniciador deve ter-se em conta a aplicação final do produto e sendo, neste 

caso, para aplicação biomédica, é importante que este seja biocompatível32. Foi estudada por 

Williams et al. (2005), a biocompatibilidade de três fotoiniciadores diferentes, já conhecidos 

na produção de biomateriais: (2-hidroxi-1-[4-(2-hidroxietoxi)fenil]-2-metil-1-propanona, 

1hidroxiciclohexil-1-fenil cetona e 2,2-dimetoxi-2-fenilacetofenona (Irgacure® 2959, Irgacure® 

184 e Irgacure® 651, respetivamente). Os resultados obtidos nesse estudo, demostraram que  o 

Irgacure® 2959 apresentava uma tolerância celular superior, em concentrações elevadas e em 

diferentes tipos de células64. Para que se obtenha uma maior taxa de reticulação, é necessário 

que oligómeros sejam, na maioria dos casos, funcionalizados com grupos que contenham 

ligações duplas de carbono, com derivados de metacrilatos e acrilatos, para que se obtenham 

macrómeros.  

Para o presente trabalho foi escolhido o Irgacure® 2959 (Figura 1.4), como fotoiniciador, 

pelos motivos referidos anteriormente. 

 

Figura 1.4. - Estrutura química do Irgacure® 2959. 

 

1.2.1 Adesivos foto-reticuláveis 

Os adesivos compostos por polímeros foto-reticuláveis, por irradiação de luz UV, têm 

despertado um maior interesse por parte dos investigadores, dadas as vantagens que estes 

apresentam para processos de cura mais rápidos, à temperatura ambiente. Estes polímeros 

possibilitam um controlo da sua elasticidade, elevado grau de estabilidade em armazenamento 

e são ideais para aplicações em tecidos doentes e enfraquecidos32,65. Este fenómeno é possível 

devido à presença de grupos funcionais que sofrem reações por incidência de radiação, 

reticulando-se. É, no entanto, necessária a presença de um fotoiniciador, cujas moléculas 

absorvem a luz UV, sofrendo excitação e dando origem a radicais livres. Estes radicais vão 

servir como iniciadores do mecanismo de polimerização32.  
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Kao et al. (1997) foi responsável pela preparação de bioadesivos foto-reticuláveis por ação 

de irradiação UV, que apresentavam propriedades mecânicas adequadas, e um tempo de cura 

de cerca de 3 minutos, tempo esse que foi considerado passível de melhoria66. 

Ferreira et al. (2008) estudou a síntese de uretanos baseada em policaprolactona para 

produção de bioadesivos, considerando de fácil reticulação, através de luz UV. Da mesma 

investigação, resultou um adesivo de uma mistura de PCL com metacrilato de 2-isocianoetilo 

(IEMA) Irgacure® 2959, obtendo-se tempos de cura na ordem dos 60 segundos. Foram também 

realizados vários testes de absorção de água, resistência térmica, tensão e energia superficial, 

análise microscópica eletrónica, biodegradabilidade em plasma sanguíneo humano e 

hemocompatibilidade. Os resultados obtidos revelaram uma morfologia porosa, 

hemocompatível, com carácter trombogénico e uma adesão suficiente (sujeito a diferentes 

tensões), apesar da taxa de degradação ser baixa. Foi também testado em animais e os resultados 

não apresentavam sinais de necrose ou inflamação nos órgãos onde foi feita a aplicação36. 

Uma outra classe de adesivos sintéticos são os baseados num hidrogel produzido à base de 

polietileno glicol (PEG). Trata-se de um polímero de estrutura simples, mas possui algumas 

propriedades favoráveis que o tornam promissor em sistemas fisiológicos: é solúvel em água e 

solventes orgânicos1, biocompatível, biodegradável, tem boa adesão em ambientes húmidos, 

evita o reconhecimento do sistema imunológico e, talvez uma das mais interessantes, tem 

capacidade, quando combinado covalentemente com outras moléculas, de imprimir nelas as 

suas características, por exemplo, tornar uma molécula tóxica numa não tóxica1,67. Estes 

adesivos foram aprovados pela FDA para várias aplicações, inclusive biomédicas, sendo 

vastamente usado em sistemas de libertação de fármacos e proteínas68–70. São vários os produtos 

no mercado à base de PEG, entre eles FocalSeal™, CoSeal e DurelSeal™. 

Ainda assim, é possível apontar algumas limitações dos adesivos à base de PEG, que 

limitam a sua utilização. Além de serem de difícil manuseamento, apresentam um tempo de 

preparação e aplicação elevados, para além das suas fracas propriedades mecânicas. Por último, 

a elevada capacidade de absorção deste hidrogel, limita a sua aplicação, pois pode comprometer 

a integridade dos tecidos circundantes9. 
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2 MATERIAIS E MÉTODOS  

Neste capítulo é feita uma descrição detalhada dos procedimentos experimentais adotados 

no decorrer do projeto, assim como também das técnicas de caracterização utilizadas, de modo 

a tornar mais clara a apresentação dos resultados obtidos, para cada material preparado, no 

Capítulo 3. 

Depois de uma reflexão sobre os trabalhos já realizados e todas as referências estudadas, 

foram escolhidos a PCL e oligómeros de ácido lático (OligLA), ambos funcionalizados, como 

materiais base do presente trabalho.  

2.1 MATERIAIS 

Na Tabela 2.1 são enumerados os materiais utilizados no decorrer do trabalho, quer para a 

preparação dos copolímeros, como para a foto-reticulação e caracterização. 

Tabela 2.1 - Reagentes utilizados na preparação, funcionalização, reticulação e caracterização. 

Função  Nome Abreviatura 

Peso 

Molecular 

(g.mol-1) 

Pureza 

(%) 
Fornecedor 

Preparação de 

copolímeros 

Poliéster 

alifático 
Policaprolactona PCL 530 - Sigma-Aldrich 

Monómero Ácido lático L(+) LA 90,08 80,0 Sigma-Aldrich 

Monómero 1,4-butanodiol BD 90,12 99,0 
ACROS 

organics 

Monómero 
Acrilato de 2-

isocianoetilo 
AOI 141,13 >98,0 

Tokio 

Chemical 

Industry 

Solvente Éter dietílico ED 74,12 99,0 
ACROS 

organics 

Reticulação 

fotoquímica 
Fotoiniciador Irgacure®2959 Ir2959® 224,3 - 

Ciba Specialty 

Chemicals 

Caracterização Solvente 
Clorofórmio-

deuterado 
CD 119,38 99,0 Merck 
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2.2 MÉTODOS DE SÍNTESE 

2.2.1 Síntese de pré-polímeros por modificação com acrilato de 2-

isocianatoetilo 

2.2.1.1 Síntese de oligómeros de base ácido lático 

Nesta fase, foi feita a síntese do oligómero, através de uma destilação do ácido láctico L(+) 

(LA) (Figura 2.1). O procedimento experimental foi feito de acordo com a metodologia 

desenvolvida por Marques et al. (2016)63. 

De acordo com a metodologia experimental mencionada, uma policondensação direta do 

LA leva à obtenção de um polímero no estado líquido, com baixa viscosidade, propriedades 

favoráveis para a sua posterior cura. Os polímeros resultantes apresentam também baixo peso 

molecular, conduzindo a materiais com tempos de degradação menores em ambiente biológico, 

o que é desejável para as aplicações pretendidas63. 

O procedimento experimental consiste em introduzir uma solução aquosa de LA, num 

balão redondo de 250 mL, com três tubuladuras. De seguida, calculou-se a quantidade de 1,4-

butanodiol, de acordo com a estequiometria da reação (6:1) e as massas molares dos reagentes, 

que foram adicionadas ao balão. 

Posto isto, a tubuladura central do balão foi fechada, na da esquerda colocou-se uma 

corrente contínua e constante de azoto, de forma a garantir um ambiente inerte e, por fim, na da 

direita foi colocado um adaptador de redução, com o objetivo de se remover a água do sistema 

reacional. A reação decorreu com o balão mergulhado num banho de óleo a 150ºC, com 

agitação mecânica, durante 9h. 

Passado o tempo de reação, o produto final foi devidamente identificado e armazenado, 

num local fresco e seco para posterior funcionalização. 
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2.2.1.2 Funcionalização do oligómero de ácido lático 

Para a funcionalização do oligómero obtido anteriormente, voltou-se a adotar a 

metodologia desenvolvida por Marques et al. (2016), apenas com a alteração do grupo 

funcional71. Esta funcionalização foi feita com AOI, de acordo com razão equimolar com os 

grupos terminais de OH do pré-polímero, tendo sido adicionadas duas moles de AOI por cada 

mol de oligómero (2:1) (Figura 2.2).  

 

Num balão volumétrico de três tubuladuras, com 100 mL de capacidade, foi inserido o 

OligLA e 10 mL de éter dietílico, um solvente com baixa toxicidade e uma baixa temperatura 

de ebulição, que irá promover a mistura entre o oligómero e o AOI. Dada a alta volatilidade do 

solvente, foi inserido na tubuladura central um condensador, com o intuito de promover o 

refluxo do solvente. No topo do condensador, foi inserida uma torre de secagem, com cloreto 

Figura 2.2 - Síntese do macrómero de ácido lático, através da reação funcionalização do OligLA com AOI. 

OligLA AOI 

mLA 

Figura 2.1 - Reação de síntese de oligómeros de ácido lático. 

Ácido Lático L(+) 1,4-butanodiol 

OligLA 

H2O 
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de cálcio, de forma a que não existisse entrada de humidade no sistema reacional. Quanto às 

duas tubuladuras laterais, numa foi inserida uma corrente contínua de azoto, inertizando o 

sistema, enquanto a outra tubuladura permaneceu fechada, durante toda a reação, de forma a 

evitar a perda de solvente por evaporação. A adição do AOI (≈0,02 mol) foi feita de seguida, 

de forma rápida, mas cuidada, uma vez que este reage fortemente com a água, sendo de evitar 

a entrada de humidade para o balão. O contacto do AOI com a água levaria à perda dos grupos 

isocianato, essenciais para a existência de ligações duplas nas extremidades do oligómero. A 

reação de funcionalização ocorreu durante 24 horas, a uma temperatura constante de 60ºC, e o 

balão foi coberto com um revestimento de algodão, forrado com papel de alumínio para 

diminuir as perdas de calor e a entrada de luz. Findada a reação, foi adicionado o fotoiniciador 

Ir2959®, numa quantidade correspondente a 4% em relação ao número de moles de ligações 

duplas existentes na molécula modificada. Esta introdução foi feita sob agitação até que o 

Ir2959® se dissolvesse por completo. Completado este processo, o pré-polímero resultante, que 

irá ser designado ao longo do trabalho por mLA4, foi transferido para um frasco devidamente 

protegido da luz.  

Para melhor perceção da estratégia adotada, pode ser consultada a Figura D.1. do Anexo 

D. 

A Figura 2.3 ilustra a metodologia simplificada da síntese do OligLA e posterior 

funcionalização. 

 

2.2.1.3 Síntese dos macrómeros de policaprolactona diol 

Para que o material seja foto-reticulável, são necessárias ligações duplas de carbono nas 

extremidades da molécula. Isto pode ser feito sintetizando grupos uretana a partir de PCL, 

através de modificação dos grupos hidroxilo do polímero com o monómero AOI (Figura 2.4). 

Desta forma, obteve-se uma nova molécula com ligações duplas de carbono nas extremidades.  

1,4-butanodiol 

N2 

H2O 

Reação 
Ácido Lático L(+) 

mLA mLA4 

N2 

H2O 

Reação 
AOI 

Ir2959® 

mLA4 

Figura 2.3 - Metodologia de síntese de mLA4. 
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Figura 2.4 - Síntese do macrómero de ácido lático, através da reação funcionalização da PCL com AOI.. 

 

O procedimento experimental desta modificação é semelhante ao adotado na 

funcionalização do oligómero de ácido lático. A quantidade de reagentes utilizados foi na 

proporção de 2 moles de AOI para 1 mol de PCL. Feitos os cálculos, foram então introduzidos 

no balão 0,0189 moles de PCL, 0,0378 moles de AOI e 10 mL de éter dietílico.  

Ao fim das 24 horas, foi então adicionado o fotoiniciador Ir2959® à solução sintetizada, na 

percentagem de 4%, em relação ao número de moles de ligações de carbono duplas existentes. 

Completado este processo, o pré-polímero resultante, que irá ser designado ao longo do trabalho 

por mPA4, foi transferido para um frasco devidamente protegido da luz. 

A Figura 2.5 ilustra a metodologia de síntese simplificada de mPA4. 

 

2.2.1.4 Preparação dos copolímeros de mLA4 e mPA4 

Para a preparação dos copolímeros foi feita uma mistura homogénea do mLA4 com o 

mPA4, em diferentes proporções mássicas resultando em 5 objetos de estudo: 

• mLA4: macrómero de ácido lático funcionalizado com AOI e com 4% de 

Ir2959®; 

AOI 

Ir2959® 

N2 

H2O 

Reação 

PCL 
mPA mPA4 

Figura 2.5 - Metodologia de síntese de mPA4. 
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• mPA4: macrómero de policaprolactona funcionalizada com AOI e com 4% de 

Ir2959®; 

• mLA4 + mPA4 (1:1) – L1P1: mistura dos macrómeros mLA4 e mPA4, em 

quantidades iguais; 

• mLA4 + mPA4 (1:2) – L1P2: mistura dos macrómeros mLA4 e mPA4, contendo 

uma quantidade de mPA4 duas vezes superior à quantidade de mLA4; 

• mLA4 + mPA4 (2:1) – L2P1: mistura dos macrómeros mLA4 e mPA4, contendo 

uma quantidade de mLA4 duas vezes superior à quantidade de mPA4. 

2.2.1.5 Foto-reticulação 

Uma vez obtidos os copolímeros, procedeu-se à a sua foto-reticulação, onde foi possível 

obter filmes transparentes e flexíveis. 

A reticulação fotoquímica foi feita com recurso a uma lâmpada de UV, modelo UVGL-58, 

Multiband U.V-254/366NM, da MineralLight®, sendo que a quantidade de fotoiniciador 

(Ir2959®) utilizada foi de 4%, em relação ao número de moles de ligações de carbono duplas 

existentes. A adição do fotoiniciador foi feita nos macrómeros no final da sua reação de síntese, 

pelo que, a quantidade de Ir2959® presente nos blends é a já existente nos macrómeros.  

O procedimento consistiu em colocar cerca de 2 mL de solução dos macrómeros (mLA4 e 

mPA4) e dos copolímeros (L1P1, L1P2, L2P1) em placas de vidro, devidamente limpa, seca e 

marcada com as medidas pretendidas. Para que as membranas ficassem o mais semelhantes 

possível, recorreu-se a um espalhador, garantindo assim uma espessura constante. As placas 

foram posteriormente inseridas numa câmara selada onde estava inserida a lâmpada UV e foram 

testados diferentes tipos de reticulação: 30 segundos, 1 minuto, 2 minutos, 3 minutos e 5 

minutos. 

Foram obtidos filmes transparentes, com diferentes propriedades mecânicas e rendimentos 

de reticulação.  

2.3 MÉTODOS DE CARACTERIZAÇÃO 

2.3.1  Espectroscopia de infravermelho com reflexão total atenuada  

A técnica de espectroscopia de infravermelho com reflexão atenuada, ou ATR-FTIR 

(Fourier Transform Infrared Spectroscopy) possibilita a identificação de grupos funcionais 

presentes nas amostras e também acompanhar com maior precisão as reações e a sua eficácia. 

A ATR é usada como um intensificador de sinal e permite examinar de forma fácil, rápida e 

precisa amostras líquidas, sólidas ou gasosas72–74. 
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O seu modo de aplicação consiste em fazer incidir um feixe de luz infravermelho na 

amostra, cuja energia é absorvida, seletivamente, pelos grupos funcionais da mesma. A restante 

energia é refletida dando origem a um espectro72,75,76.  

A cada grupo funcional corresponde um comprimento de onda cujo conhecimento prévio 

permite a leitura dos resultados. A análise ATR-FTIR do presente trabalho foi realizada com o 

espectrofotómetro Frontier FT-NIR/MIR Spectrometer, da Perkin Elmer. Os espectros foram 

registados com 64 scans, com uma resolução de 4 cm-1. O programa Spectrum da Perkin Elmer 

permitiu analisar e interpretar os resultados obtidos.  

2.3.2 Ressonância magnética nuclear 

Outra prática usada para identificação de estruturas sólidas ou soluções, é a ressonância 

magnética nuclear (RMN). Neste tipo de análise, a amostra é sujeita a um campo magnético, 

cuja radiação eletromagnética é absorvida e emitida novamente, pelos núcleos dos átomos 

existentes na amostra, permitindo a sua quantificação e posterior representação sob a forma de 

um espectro característico de RMN77.  

No âmbito deste trabalho, esta análise permitiu complementar a análise de ATR-FTIR, 

confirmando a eficácia do procedimento experimental. Ao contrário do que acontece com a 

análise ATR-FTIR, a análise de RMN permite-nos caracterizar quantitativamente as amostras. 

Dissolveu-se uma amostra de 2 mg de cada material (mLA4, mPA4, L1P1, L1P2 e L2P1), 

em 2 µL de clorofórmio-deuterado e introduziu-se a mesma num tubo de RMN de paredes 

grossas. Preparada a amostra a analisar, esta foi enviada ao Laboratório de RMN do Centro de 

Química de Coimbra e analisada num espectrómetro de 9.4 Tesla, com uma sonda TXI de 5 

mm. 

2.3.3 Determinação do teor de gel 

A determinação do teor de gel, mais comummente mencionada por gel content, foi 

realizada a fim de conhecer o grau de reticulação dos filmes desenvolvidos. Foram analisados 

os valores de teor de gel para todos os tempos de reticulação de 30s, 1, 2, 3 e 5 minutos. De 

forma a aferir os erros associados, foram usadas 3 amostras de cada um dos adesivos. 

Seguidamente, os filmes foram secos, até peso constante, pesados (𝑊i) e colocados em frascos 

fechados com éter dietílico, durante 24 horas. A função do solvente é a dissolução do pré-

polímero líquido, levando a que qualquer quantidade residual presente nas membranas seja 

dissolvida no mesmo. Passado esse tempo, as amostras foram secas, à temperatura ambiente, e 

pesadas até se obter um valor constante (𝑊𝑓). Tendo todos os valores necessários, o teor de gel 

foi então determinado através da Equação 2.1. 
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𝐺𝑒𝑙 𝑐𝑜𝑛𝑡𝑒𝑛𝑡 (%) =
𝑊𝑓

𝑊𝑖
× 100                                                                           (Equação 

2.1) 

 

2.3.4 Capacidade de absorção da água 

A capacidade de absorção de água, ou swelling, define-se pelo aumento do volume dos 

adesivos, resultante da absorção de humidade. Esta propriedade permite conhecer o 

comportamento dos adesivos em ambientes húmidos, como o organismo humano. Para esta 

análise, foram usados 10 adesivos: um de cada copolímero, para os tempos de reticulação de 

30s e 2 min (mLA4-30, mLA4-2, mPA4-30, mPA-2, L1P1-30, L1P1-2, L1P2-30, L1P2-2, 

L2P1-30 e L2P1-2). Cada filme foi então dividido em 3 amostras, de modo a aferir os erros 

associados. Estas amostras, depois de secas e pesadas (Ws). Posteriormente estas foram 

inseridas num exsicador, que nele continha uma solução saturada de sulfato de cobre 

pentahidratado, com uma humidade relativa de 95%.  

Para a determinação da capacidade de absorção de água dos adesivos, determinaram-se os 

pesos hidratados das amostras após 24h, 72h e 1, 2, 3, 4 e 5 semanas. Com os valores dos pesos 

determinados e com recurso à Equação 2.2, obtiveram-se então os valores da capacidade de 

absorção de água das membranas. 

𝑆𝑤𝑒𝑙𝑙𝑖𝑛𝑔 (%) = (
𝑊ℎ−𝑊𝑠

𝑊ℎ
) × 100                                                                                  (Equação 

2.2) 

2.3.5 Degradação hidrolítica em solução de PBS  

Tendo em conta a aplicação final dos bioadesivos desenvolvidos, a biodegradação do 

material é uma das propriedades que merece mais atenção neste trabalho. Desta forma, é 

possível avaliar a variação de massa dos filmes e aferir a sua estabilidade até ao final do tempo 

de tratamento. 

A análise temporal foi feita de forma semelhante à da capacidade de absorção de água: os 

10 adesivos desenvolvidos (mLA4-30, mLA4-2, mPA4-30, mPA-2, L1P1-30, L1P1-2, L1P2-

30, L1P2-2, L2P1-30 e L2P1-2) foram divididos em 3 amostras para cada tempo de incubação 

pré-definido (24h, 72h, 1, 2, 3, 4 e 5 semanas), de maneira a ser conhecido o desvio padrão dos 

resultados. Uma vez prontas as amostras, estas foram secas, pesadas (𝑊𝑠,𝑖) e inseridas em tubos 

de falcon, devidamente fechados e identificados. O passo seguinte foi a preparação de uma 

solução de PBS (tampão fosfato com pH de 7,4), permitindo assim uma simulação da 

concentração salina do plasma sanguíneo. Posteriormente inseriram-se 5 mL da solução de PBS 
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em cada um dos tubos de falcon e estes foram colocados na estufa a 37ºC -temperatura 

fisiológica do corpo humano -, iniciando-se assim o estudo de biodegradação. A cada tempo 

pré-determinado, as amostras correspondentes são removidas da estufa, a solução de PBS é 

retirada e são colocadas numa câmara a vácuo, a 37ºC. Após uma semana, as amostras são 

retiradas da câmara e pesadas, obtendo-se assim o peso seco final (𝑊𝑠,𝑡).  

A degradação hidrolítica traduz-se na perda de massa percentual da amostra ao fim de um 

certo tempo e é dada pela Equação 2.3.  

𝐷𝑒𝑔𝑟𝑎𝑑𝑎çã𝑜 ℎ𝑖𝑑𝑟𝑜𝑙í𝑡𝑖𝑐𝑎 (%) = (
𝑊𝑠,𝑖−𝑊𝑠,𝑡

𝑊𝑠,𝑖
) × 100                                                   (Equação 

2.3) 

 

2.3.6 Análise termogravimétrica 
 

A análise termogravimétrica (TGA) permite avaliar a variação da massa em função da 

temperatura e/ou do tempo, enquanto as amostras são submetidas a um aumento controlado da 

temperatura. Foi então possível estudar a estabilidade dos materiais e determinar a temperatura 

de degradação (Td), temperatura a partir da qual o material começou a sofrer uma variação de 

massa considerável. Uma representação da derivada desta variação de massa pode 

complementar a análise termogravimétrica, uma vez que se obtém uma curva designada por 

DTG que permite analisar a taxa de degradação.  

Foram realizadas análises de TGA ao mLA4, ao mPA4 e aos blends, antes e depois de 

serem reticuladas, obtendo-se os perfis de degradação de todas as amostras analisadas, para 

posterior comparação das estabilidades térmicas dos diferentes materiais. Para esta análise, 

recorreu-se ao equipamento SDT Q500 da Thermal Analysis (TA) Instruments, tendo sido 

utilizadas quantidades amostrais de 5 a 10 mg.  As amostras foram, então, aquecidas até aos 

600ºC, com uma taxa de aquecimento de 10ºC/min, em atmosfera de azoto a um fluxo de 100 

mL/min. Para processamento dos dados recorreu-se ao software da TA Instruments, Universal 

Analysis 2000. 

2.3.7  Biocompatibilidade  

O termo biocompatibilidade é aplicado para traduzir a capacidade de um material 

implementado e os seus produtos de degradação não provocarem reações inflamatórias ou 

imunológicas  nos tecidos e órgãos envolventes, propriedade esta que é fundamental em 

materiais usados na área biomédica35,78,79. No caso especifico dos adesivos, é importante que 

estes não comprometam os processos de vascularização e cicatrização9. Com o objetivo de 
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avaliar o potencial dos adesivos desenvolvidos, para a aplicação pretendida, foram realizados 

dois testes de biocompatibilidade. O primeiro teste realizado foi o da viabilidade celular, 

permitindo avaliar citotoxicidade dos materiais, expondo os adesivos a culturas celulares de 

fibroblastos humanos; o segundo teste permitiu avaliar o crescimento bacteriano na presença 

dos adesivos, onde foi possível quantificar a ação antibacteriana dos materiais empregues nos 

adesivos (as bactérias usadas foram a E.coli e a S.aureus). Os testes em questão foram 

realizados na Universidade de Beira Interior (UBI), segundo protocolos experimentais 

previamente estabelecidos. 

2.3.7.1 Estudo da viabilidade celular na presença dos adesivos  

Para avaliar a proliferação e adesão de células de fibroblastos humanos, quando estas estão 

em contacto direto com os adesivos, foi feito o estudo da viabilidade celular que permitiu o 

estudar o perfil citotóxico dos adesivos produzidos. Este procedimento foi realizado através da 

técnica 3-(4,5-dimethylthiazol-2-yl)-5-(3-carboxymethoxyphenyl)-2-(4-sulfophenyl)-2H-

tetrazolium (MTS), seguindo a norma ISO 10993-5 e metodologias desenvolvidas nos 

laboratórios da UBI. As técnicas colorimétricas para avaliação da citotoxicidade de materiais, 

como a MTS, são as mais utilizadas, uma vez que se definem como versáteis, rápidas e muito 

reprodutíveis. O primeiro passo foi a esterilização dos adesivos por incidência contínua de luz 

UV. De seguida, foram preparadas as culturas de células de fibroblastos humanos, em contacto 

direto com os adesivos, numa densidade de 10 × 103 células por amostra, contidas em placas 

com 96 poços, durante períodos de incubação de 1, 3 e 7 dias. O meio de cultura usado foi o 

DMEM-F12, com suplemento de FBS(10% v/v), 100 μg/mL de estreptomicina e 100 μg/mL de 

gentamicina. 

Ao longo do teste, as enzimas mitocondriais das células viáveis foram convertendo o MTS 

num produto denominado formazan, originando uma solução com tonalidade púrpura, solúvel 

em água.  Ao fim de cada período de incubação, o meio de cultura em cada poço foi removido 

e substituído por 100 μL de meio fresco com 20 μL de solução reagente MTS/PMS. De seguida, 

é feita uma incubação das células a 37ºC, durante 4 horas, numa atmosfera húmida com 5% de 

CO2. Finalmente, é medida a absorvância da solução colorida, através de um leitor de 

microplacas Anthos 2020 (Safoni, Diagnostics Pauster).  

Foram preparados simultaneamente os controlos negativos, K-, e positivos, K+, que 

correspondem à cultura de células na ausência dos materiais e à adição etanol (96%) às células 

cultivadas nos poços, respetivamente. Os resultados foram obtidos pela monotorização por 

meio de um microscópio ótico Olympus CX41, equipado com uma câmara digital Olympus SP-

500 UZ. 
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2.3.7.2 Microscopia eletrónica de varrimento (SEM) das amostras 

Depois de incubadas, nas condições descritas anteriormente, as amostras foram lavadas 

com solução de PBS e fixadas durante a noite com 2,5 % (v/v) de glutaraldeído. De seguida, 

estas foram lavadas três vezes em PBS e desidratadas com soluções de etanol graduais (50, 60, 

70, 80, 90 e 99,9%). Posteriormente, os materiais foram congelados em azoto líquido e 

liofilizadas durante 3 horas. Por fim, as amostras foram revestidas com ouro por meio de um 

revestidor por crepitação (Quorum Q150R ES). As imagens de microscopia eletrónica de 

varrimento foram adquiridas a diferentes amplitudes, a uma tensão elétrica de 20 kV, usando 

para o efeito um microscópio eletrónico de varrimento Hitachi S3400N. 

2.3.7.3 Estudo da atividade antibacteriana 

O acontecimento de infeções bacterianas aquando da utilização de biomateriais in vivo é 

uma das principais desvantagens da sua utilização. Desta forma, é imperativo o estudo de 

crescimento bacteriano na presença dos materiais utilizados, uma vez que é essencial o seu 

conhecimento no processo de cicatrização80. No estudo da atividade bacteriana foi importante 

caracterizar bactérias gram-negativas e gram-positivas. Para controlo de bactérias gram-

positivas, usaram-se bactérias S.aureus, estirpe com elevado interesse de estudo, uma vez que 

é uma das grandes responsáveis pela ocorrência de  infeções bacterianas no organismo, em 

situações de utilização de biomateriais com os fluidos e tecidos biológicos. Já para controlo de 

bactérias gram-negativas, utilizou-se a bactéria E.coli, uma vez que esta está normalmente 

presente no organismo humano81,82. A realização deste estudo foi feita por método de difusão 

em ágar, tendo sido as estirpes (10 × 108 CFU/mL) cultivadas em placas de ágar,  e os adesivos 

colocados na parte superior das mesmas, durante 24h, a uma temperatura constante de 37ºC. 

Após as 24h, observou-se o halo inibitório, através de imagens SEM, com o objetivo de avaliar 

a formação de biofilme na superfície dos materiais42,83. 

  



Discussão e Resultados 

29 

3 DISCUSSÃO E RESULTADOS 

O trabalho foi iniciado com a síntese de macrómeros a partir de ácido lático e PCL, 

preparando-se posteriormente os copolímeros com diferentes proporções mássicas: L1P1, L1P2 

e L2P1.  

A Figura 3.1 permite uma melhor visualização dos macrómeros produzidos. 

 

Seguidamente, procedeu-se à foto-reticulação dos materiais, que permitiu observar que, em 

alguns casos, existia uma pequena quantidade de líquido na parte inferior da membrana. Este 

facto pode dever-se à existência de material não reticulado e/ou de solvente que não terá sofrido 

evaporação por estar preso na estrutura da própria membrana. Foi também possível averiguar 

que membranas com maior quantidade de mLA4 eram mais flexíveis e membranas com maior 

quantidade de mPA4 eram mais resistentes, embora mais quebradiças. Ainda que houvesse 

diferentes resultados visíveis consoante a quantidade de cada macrómero presente nos filmes, 

consideraram-se satisfatórios as características  para os tempos de reticulação considerados. 

  

Figura 3.1 - Estrutura do mLA4 (em baixo) e do mPA4 (em cima) 



Desenvolvimento de Materiais Foto-reticuláveis para Aplicação Biomédica 

30 

Nas secções seguintes, os adesivos irão ser abordados com a seguinte nomenclatura, 

atendendo aos tempos de reticulação a que foram expostos: 

• mLA4, com 30 segundos de reticulação – mLA4-30s; 

• mLA4, com 2 minutos de reticulação – mLA4-2min; 

• mPA4, com 30 segundos de reticulação – mPA4-30s; 

• mPA4, com 2 minutos de reticulação – mPA4-2min; 

• L1P1, com 30 segundos de reticulação – L1P1-30s; 

• L1P1, com 2 minutos de reticulação – L1P1-2min; 

• L1P2, com 30 segundos de reticulação – L1P2-30s; 

• L1P2, com 2 minutos de reticulação – L1P2-2min; 

• L2P1, com 30 segundos de reticulação – L2P1-30s; 

• L2P1, com 2 minutos de reticulação – L2P1-2min. 

A razão pela qual se optou por esta nomenclatura será abordada posteriormente, na 

Secção 3.3, relativa à determinação do teor de gel. 

3.1 ANÁLISE POR ATR-FTIR 

A primeira técnica de análise a que os materiais foram sujeitos foi a espectroscopia de 

infravermelho com reflexão total atenuada (ATR-FTIR), com o intuito de identificar os grupos 

funcionais presentes na amostra. Desta forma, é possível verificar a eficácia das reações através 

da conversão dos reagentes. Na literatura podem encontrar-se valores característicos de alguns 

grupos funcionais84. 

Para melhor comparação, decidiu-se analisar os materiais usados em cada uma das reações 

de funcionalização. Desta forma, foram obtidas duas figuras: a Figura 3.2 apresenta os espectros 

de ATR-FTIR do AOI, da PCL, do mPA4, do mPA4-30s e do mPA4-2min e a Figura 3.3 

representa os espectros de ATR-FTIR do AOI, do OligLA, mLA4, do mLA4-30s e do mLA4-

2min. 

Uma vez que a análise de FTIR é apenas qualitativa, considerou-se irrelevante realizá-la às 

amostras de copolímeros (L1P1, L1P2 e L2P1), já que os espectros esperados seriam compostos 

pelos grupos funcionais já identificados nos espectros dos macrómeros o mLA4 e mPA4 e 

muito semelhantes entre si. 

Na Figura 3.2, no que diz respeito ao AOI, este apresenta uma banda típica, correspondente 

à elongação dos grupos isocianato (NCO), que se encontra visível na zona de 2262 cm-1.  
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No espectro referente à PCL, é visível uma banda correspondente à elongação da ligação 

C=O dos grupos éster, numa frequência de 1731 cm-1 (a), e também uma banda correspondente 

à elongação dos grupos hidroxilo (OH), na frequência 3443 cm-1 (b). 

A observação do espectro do mPA4, permite-nos verificar o desaparecimento ou 

diminuição da banda característica dos grupos hidroxilo da PCL e dos grupos isocianato do 

AOI. É também observável o aparecimento de ligações duplas de carbono (C=C), na banda 

típica de 1600-1680cm-1 (d), no espectro do pré-polímero mPA4, que irá permitir a foto-

reticulação dos materiais. O espectro permite-nos verificar o desaparecimento da banda 

característica dos grupos isocianato (c), presente no AOI. A ocorrência de reação entre os 

grupos hidroxilo e isocianato é confirmável pelo aparecimento da banda correspondente à 

elongação da ligação C-N e à deformação da ligação N-H, características dos grupos uretana, 

que pode ser observado na frequência 1531 cm-1 (e) do espectro do mPA4. Estes resultados 

permitem comprovar a eficácia da reação de funcionalização. 

Após a reticulação, seria espectável o desaparecimento da banda correspondente às 

ligações C=C, sendo que o seu total desaparecimento corresponderia a um adesivo totalmente 

reticulado. Analisando os espectros correspondentes aos materiais reticulados em 30 segundos 

e 2 minutos, mPA4-30s e mPA4-2min, respetivamente, é possível verificar o desaparecimento 

da banda de 1600-1680 cm-1. Desta forma, pôde concluir-se que os tempos usados foram 

suficientes para uma boa reticulação do material. 

 

Figura 3.2 - Espectro de ATR-FTIR correspondente ao AOI, a PCL, ao mPA4 e ao mPA4 reticulado durante 30 

segundos e 2 minutos. 

De seguida, é feita uma na análise aos espectros correspondentes ao OligLA, mLA4 e aos 

adesivos de mLA4 reticulados, mLA4-30s e mLa4-2min (Figura 3.3).  
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No que diz respeito ao espectro do oligómero de ácido lático (OligLA), é possível verificar 

a existência da banda de elongação dos grupos OH na zona de frequência 3442 cm-1 (f) e 

também a presença de uma banda correspondente à elongação da ligação C=O dos grupos éster, 

numa frequência de 1727 cm-1 (g). 

O espectro correspondente ao mLA permite-nos verificar o desaparecimento da banda 

característica dos grupos isocianato (h), presente no AOI. Existe também o aparecimento da 

banda correspondente à elongação da ligação C-N e à deformação da ligação N-H, 

características dos grupos uretana nos pré-polímeros modificados, observável na frequência 

1538 cm-1 (e) do espectro do mLA4. No entanto, a diminuição da banda de frequência 

correspondente aos grupos OH, no espectro do macrómero funcionalizado mLA4, foi pouco 

significativa, sugerindo que a reação de funcionalização do oligómero de ácido lático poderá 

não ter ocorrido com a eficácia desejada.  

Analisando os materiais reticulados, mLA4-30s e mLA4-2min, verificou-se uma ligeira 

diminuição da banda de 1600-1680 cm-1 (i), correspondente aos valores das ligações C=C, 

diminuição essa que se torna mais acentuada com o aumento do tempo de cura. No entanto, a 

diferença de valores de transmitância das bandas não é significativa, o que revela a fraca 

eficácia do processo de reticulação. Desta forma, podemos concluir que o tempo máximo de 

cura, 2 minutos, não é suficiente para produzir filmes totalmente reticulados. 

 

Figura 3.3 - Espectro de ATR-FTIR correspondente ao AOI, ao OligLA, ao mLA4 e ao mLA4 reticulado durante 

30 segundos e 2 minutos. 

3.2 ANÁLISE DE RMN 
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complemento à informação obtida através da análise ATR-FTIR, no sentido de monitorizar e 

confirmar a modificação dos polímeros e, assim, verificar a eficácia das reações. Na Figura 3.4 

estão presentes os espectros referentes ao OligLA, AOI e mLA4. 

 

Figura 3.4 - Espectro de 1H RMN do AOI(1), do OligLA (2) e do mLA4 (3). 

Observando a Figura 3.4 verifica-se que o espectro do mLA4, apresenta dois dupletos 

relativos às ligações C=CH2 a 6,45 e 5,86 ppm (e) e um multipleto, característico do protão 

HC=C, a 6,12 ppm (f), também observáveis no espectro do AOI (1), representados pelas letras 

(g) e (h), respetivamente. A letra (n) do espectro do mLA4 (3), relativa ao pico que se encontra 

a 5,15 ppm, é referente à ligação C-CH3, coincidente com o pico representado por (a) no 

espectro do OligLA (2). Ainda provenientes do OligLA, surgem no espectro de mLA4 três 

picos nos valores de 1,44 ppm (q), 1,47 ppm (p) e 4,30 ppm (o), correspondentes às ligações -

CH3, CH2CH2 e O-CH2, respetivamente. São também observáveis os picos (k) no valor de 3,25 

ppm e (l) no valor de 3,49 ppm, representativos das ligações O-CH2 e CH2-N=C=O que provêm 

na funcionalização com AOI - (i) e (j). A ligação N-H resultante da funcionalização da OligLA 

com AOI, pode ser identificada no pico a 6,09 ppm (m) do espectro (3). 
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Figura 3.5 - Espectro de 1H-RMN do AOI (1), do PCL (2) e do mPA4 (3).  

A Figura 3.5 apresenta os espectros de 1H RMN do mPA4 (3), da PCL (2) e do AOI (1). 

No espectro do mPA4, existem picos entre 3,63 e 3,43 ppm - (n) e (o) - referentes aos grupos 

uretana resultantes da reação entre os grupos hidroxilo e os grupos isocianato. Identificam-se 

ainda dois picos a 6,36 e 5,82 ppm (k), que correspondem ao protão C=CH2, e um pico da 

ligação HC=C a 6,16 ppm (l). Os picos situados entre 1,30 e 2,23 ppm - (r), (q) e (s) – referem-

se às ligações -CH2 e  CH2=O, provenientes da PCL.   
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A determinação do teor de gel surge com o objetivo de avaliar o grau de reticulação dos 

adesivos desenvolvidos. Resultados de 100% de teor de gel, correspondem a adesivos nos quais 
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seja, o tempo de incidência de irradiação UV nos filmes é, como pode ser facilmente 

compreendido, um fator determinante no grau de reticulação dos mesmos.  

Desta forma, estudou-se a influência que o tempo de reticulação teria na percentagem de 

gel dos diferentes adesivos, sendo de esperar que maiores tempos de irradiação UV, 

correspondessem a uma melhor reticulação dos materiais85,86. 
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Tabela 3.1 - Valores percentuais do teor de gel dos adesivos desenvolvidos, para diferentes tempos de 

reticulação. 

Adesivo Tempo reticulação (min) gel content (%) 

mLA4 

0,5 55,2 ± 0,92 

1 59,1 ± 1,70 

2 70,9 ± 1,18 

3 71,8 ± 0,85 

5 75,4 ± 1,41 

mPA4 

0,5 96,7 ± 0,40 

1 96,6 ± 0,59 

2 97,4 ± 0,63 

3 95,2 ± 0,22 

5 94,9 ± 0,24 

L1P1 

0,5 64,2 ± 3,40 

1 74,5 ± 0,50 

2 77,6 ± 0,27 

3 76,9 ± 0,19 

5 77,3 ± 0,11 

L1P2 

0,5 68,9 ± 0,45 

1 76,8 ± 0,38 

2 79,5 ± 0,31 

3 84,3 ± 0,18 

5 84,7 ± 0,27 

L2P1 

0,5 47,8 ± 1,78 

1 56,4 ± 0,41 

2 68,1 ± 0,14 

3 70,6 ± 0,55 

5 70,7 ± 0,34 

Assim que foi realizada a foto-reticulação dos materiais, foi possível observar diferentes 

graus de rigidez consoante o tempo que estiveram expostos à luz UV, o que já seria indicativo 

do seu grau de reticulação. Analisando a Tabela 3.1, é possível destacar que, quanto maior o 

tempo de reticulação, maior a percentagem de teor de gel. Verificou-se também que, os adesivos 

de mPA4 apresentam maiores percentagens de gel content, que os adesivos de mLA. Assim, é 

de prever que blends de adesivos com maiores quantidades de mPA4 apresentem maiores 

percentagens de teor de gel, dados que podem ser confirmados pelos da Tabela 3.1.  
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Estes resultados sugerem que a contribuição dos diferentes macrómeros é diferente, sendo 

que o mPA4 atribui mais ligações duplas ao copolímero que o mLA4, atente-se ao caso do 

copolímero L2P1.  

Outro comportamento que é importante realçar no copolímero L2P1, é o facto da sua 

percentagem de teor de gel ser inferior à do macrómero mLA4. Ainda que seja composto na 

sua maioria por mLA4, seria de esperar que a contribuição do mPA4 fizesse aumentar este 

valor. Este facto desperta a ideia de que os macrómeros possam ter comportamentos diferentes 

quando misturados. 

Na análise de ATR-FTIR, é visível a presença de ligações duplas que não sofreram 

reticulação, nos espectros correspondentes aos adesivos constituídos por mLA4. 

No final da determinação de teor de gel, considerou-se que o estudo posterior de apenas 

dois dos tempos de reticulação seria suficiente, de forma a poder avaliar a influencia que o 

tempo de cura e consequente gel content teriam nas propriedades dos materiais. Foram então 

escolhidos os tempos 30 segundos e 2 minutos. O primeiro foi escolhido por ser um tempo 

mínimo, considerado bastante satisfatório para aplicações cirúrgicas. Uma vez que não existiam 

grandes alterações do valor de teor de gel entre os 2, 3 e 5 minuto, optou-se pelos 2 minutos já 

que a aplicação final dos adesivos procura o menor tempo de cura possível. O descarte dos 

resultados para 1 minuto de reticulação baseou-se na diferença considerável na percentagem de 

teor de gel, relativamente aos 2 minutos. 

3.4 AVALIAÇÃO DA CAPACIDADE DE ABSORÇÃO DE ÁGUA 

O papel dos adesivos biológicos no encerramento de incisões implica um apoio mecânico 

de aproximação das extremidades da ferida, promovendo a cicatrização da mesma. Assim 

sendo, é importante avaliar a capacidade de absorção de água dos adesivos pois, uma vez que 

esta capacidade se traduz num aumento do volume dos mesmos, um aumento demasiado 

acentuado pode provocar danos nos tecidos circundantes. No entanto, um aumento de volume, 

dentro de um valor ótimo, pode favorecer propriedades hemostáticas5. 

A realização deste estudo serve como avaliador da capacidade de absorção de água dos 

adesivos desenvolvidos, a fim de aferir o caracter hidrofílico ou hidrofóbico dos mesmos. Os 

resultados obtidos vão determinar a sua eficácia em ambientes húmidos, como acontece no 

corpo humano. 

Os valores de swelling foram obtidos segundo a metodologia descrita na Secção 2.3.4: três 

amostras de cada um dos adesivos foram colocadas num exsicador em atmosfera saturada e, ao 

fim de períodos pré-definidos, as amostras foram pesadas e os valores de swelling foram 
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determinados pela Equação 2.2. Inicialmente, foi estipulado avaliar a capacidade de absorção 

de água dos adesivos nos períodos de 24, 72 horas, 1, 2, 3, 4 e 5 semanas. No entanto, a 

capacidade máxima de absorção de água foi atingida ao fim de 72 horas, período a partir do 

qual as amostras apresentaram menores resultados de swelling, chegando mesmo a obter-se 

valores de peso húmido inferiores aos de peso seco.  

Na Figura 3.6 podem observar-se os resultados de swelling obtidos. 

 

Figura 3.6 - Capacidade de absorção de água dos diferentes adesivos, com tempos de reticulação 30 segundos e 2 

min, após 24 e 72 horas de incubação, em atmosfera saturada. 

Existem três grandes fatores que devem ser considerados nesta análise: o tempo de 

reticulação dos adesivos, as quantidades dos diferentes macrómeros, mLA4 e mPA4, nos 

adesivos e o tempo de incubação.  

Iniciando a análise dos resultados obtidos em relação ao tempo de reticulação, é possível 

verificar que o os adesivos com tempos de reticulação de 2 minutos apresentam valores de 

swelling inferiores aos dos que foram reticulados em 30 segundos. Estes resultados, completam 

os obtidos na avaliação de gel content, e permite-nos verificar que, quanto maior o grau de 

reticulação, menor será a sua capacidade de absorção de água, uma vez se formam redes 

tridimensionais quimicamente estáveis e insolúveis. Além disso, quanto mais reticulado estiver 

o adesivo, mais compacta será a sua estrutura, logo menor será o espaço livre disponível no 

interior da sua matriz. Assim sendo, os adesivos com maior quantidade mLA4 (mLA4 e L2P1) 

- que apresentam valores de gel content inferiores - irão absorver mais água que os restantes 

adesivos. 
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Um outro aspeto a realçar é que, no caso do adesivo mLA4, se verificam valores de swelling 

mais elevados (31,49 ± 4,52% e 18,01 ± 0,98%, para tempos de reticulação de 30 segundos e 2 

minutos, respetivamente). No entanto, ao fim de 72h, estes foram também os adesivos que 

apresentaram uma perda de capacidade de absorção mais acentuada. Os adesivos de L2P1 

atingiram o seu valor máximo de absorção de água às 24h, observando-se uma descida no seu 

valor de peso húmido, logo após esse período. Este apresenta valores de swelling inferiores ao 

do mLA4, devido à influência hidrofóbica da PCL, como espectável. Em contrapartida, 

verifica-se que polímeros com maior grau de reticulação - mPA4, L1P1 e L1P2 - apresentam 

menores valores de swelling, dado o carácter hidrofóbico da policaprolactona, sendo o adesivo 

mPA4 o que possui o valor mais reduzido (2,30 ± 0,64% e 1,33 ± 0,18%, para tempos de 

reticulação de 30 segundos e 2 minutos, respetivamente). 

No decorrer das 5 semanas de incubação, foram registados alguns acontecimentos que 

poderão ter influenciado alguns dos valores apresentados. A partir da primeira semana, foi 

possível observar uma corrosão na superfície de suporte dos adesivos que continham mLA. Esta 

observação, juntamente com a diminuição da capacidade de absorção de água apresentada pelos 

adesivos, logo após as 72h, sugere que existiu uma degradação por hidrólise87. Assim é possível 

que o ácido lático presente nos adesivos, aquando da degradação dos mesmos, possa ter 

corroído o papel de alumínio.  

Tendo em conta a aplicação dos adesivos, pretende-se uma capacidade de absorção ideal 

moderadamente baixa, de modo a que a força de compressão exercida pelo adesivo húmido não 

seja suficiente para ocorrerem danos graves nos nervos e nos vasos sanguíneos9. Os valores de 

referência de swelling nos adesivos variam entre autores. Estudos realizados a um adesivo 

sintético já comercializado, o FocalSeal®, obtiveram valores de swelling, ao fim de 24h, na 

ordem dos 300%88. Outro estudo realizado a um selante de nome comercial FloSeal Matrix®, 

apresentou resultados de swelling na ordem dos 20%, valor este que, segundo o mesmo estudo, 

permite que o material exerça pressão sobre o ferimento, resultando num melhor 

comportamento hemostático89. 

3.5 DEGRADAÇÃO HIDROLÍTICA EM SOLUÇÃO DE PBS 

Como foi referido na Secção 1.1.2, os adesivos cirúrgicos são vistos como dispositivos 

médicos de aplicação temporária e, assim, a biodegradabilidade é um aspeto importante a ter 

em conta no desenvolvimento dos mesmos. Se a aplicação de um adesivo for cutânea, assim 

que termine o período de cicatrização do ferimento, este pode ser removido ou soltar-se 

naturalmente, o que torna este parâmetro menos preocupante. No entanto, se a sua aplicação for 
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interna, a taxa de biodegradação do material torna-se um desafio, uma vez que este valor irá 

determinar a sua durabilidade. 

Tal como no swelling, a avaliação da degradação hidrolítica dos adesivos realizou-se ao 

longo de 5 semanas, tendo sido registados os valores correspondentes aos períodos de 24 e 72 

horas, 1, 2, 3, 4 e 5 semanas. O procedimento experimental seguido encontra-se descrito na 

Secção 2.6 e foram utilizadas três amostras de cada um dos cinco adesivos reticulados. Ao fim 

de cada período pré-estipulado, as amostras foram secas e pesadas, obtendo-se a percentagem 

de perda de massa, através da Equação 2.3. Os resultados obtidos podem ser observados na 

Figura 3.7. 

 

Figura 3.7 - Perda de massa (%) dos diferentes adesivos, com tempos de reticulação 30 segundos e 2 minutos, ao 

longo de 5 semanas, numa solução de PBS (pH=7 e T=37ºC). 

Analisando a Figura 3.7, verifica-se que o mLA-30s foi o que sofreu maior degradação ao 

longo do tempo, com uma percentagem de massa perdida de 59,85 ± 1,49%, em apenas 24 

horas. Este resultado pode ser complementado com o obtido na análise de gel content, sendo 

também este o filme com menor percentagem de gel na sua constituição. O resultado é 

igualmente corroborado com o obtido na análise de swelling, uma vez que, sendo o adesivo 

com maior percentagem de absorção de água, irá sofrer mais degradação.  Deste modo, o 

resultado da análise de degradação hidrolítica pode ser justificado com a presença de material 

não reticulado e de éter dietílico (solvente) residual62. A perda de massa deste adesivo tende a 
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estabilizar ao fim de 2 semanas, atingindo um valor máximo de perda de massa de 70,42 ± 

1,93%, no final das 5 semanas. 

Os adesivos mPA4-30s e mPA4-2min foram os que apresentaram valores mais baixos de 

degradação hidrolítica, sendo claro que o tempo de reticulação, neste caso, não alterou o 

comportamento dos materiais. A sua perda de massa foi praticamente constante ao longo tempo, 

o que vem indicar que, graças ao caráter hidrofóbico da PCL, estes adesivos apresentam uma 

estabilidade elevada, aquando da presença de uma solução aquosa. A percentagem de 

degradação obtida pode dever-se a material polimérico que não reticulou, uma vez que a 

percentagem de teor de gel destes adesivos não foi de 100%. 

Relativamente aos adesivos compostos pela mistura dos dois macrómeros, pôde verificar-

se que, quanto maior a quantidade de mLA4 no adesivo, maior será a sua perda de massa, como 

seria de esperar. Qualquer um dos copolímeros apresenta valores de perda de massa percentual 

relativamente satisfatórios, visto que, no final de 5 semanas, o valor mais elevado corresponde 

ao adesivo L2P1-30s, e é de 46,39 ± 1,75%. Destacam-se os adesivos das proporções de 1:1 e 

1:2 que, quer para tempo de cura de 30 segundos como 2 minutos, apresentam valores de 

degradação na gama de 26,82 ± 2,40% a 37,73 ± 1,02%. 

É possível verificar que, à exceção dos adesivos mPA4-30s e mPA4-2min, o tempo de cura 

influencia ligeiramente a perda de massa dos materiais. No entanto, o padrão de perda de massa 

ao longo do tempo (dias) é bastante semelhante. 

Relacionando a degradação hidrolítica dos adesivos com a sua capacidade de absorção de 

água e, consequentemente, com o seu teor de gel, é possível afirmar que existe uma relação 

entre estas três propriedades. Os adesivos mPA4-30s e mPA4-2min, apresentavam maiores 

percentagens de teor de gel, sendo assim os adesivos mais reticulados e por isso, aqueles que 

possuem uma matriz mais densa.  

Observados os diferentes resultados para os adesivos produzidos, verifica-se uma perda de 

massa considerável, à exceção dos adesivos mPA4-30s e mPA4-2min. Consideram-se positivos 

os resultados obtidos, uma vez que uma das propriedades mais desejadas para adesivos 

cirúrgicos é a sua biodegradação.  

3.6 ANÁLISE TERMOGRAVIMÉTRICA 

Para avaliar a sua estabilidade térmica, os materiais foram submetidos a uma análise 

termogravimétrica (TGA). Nesta análise foi definida a perda de massa dos materiais com o 

aumento da temperatura, com uma taxa de aquecimento de 10º/min, até 600ºC. A Figura 3.8 

apresenta as curvas termogravimétricas associadas ao AOI, PCL e OligLA e aos macrómeros 
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mLA4 e mPA4. Considerou-se que a temperatura imediatamente antes da descida abrupta da 

curva como a temperatura inicial (Td,inicial) e a temperatura final (Td,final) como a temperatura a 

partir da qual o perfil começa a estagnar. De seguida foram obtidos os valores da temperatura 

de degradação, dadas pelos picos das derivadas da curva de TGA. A Tabela 3.2 contém as 

temperaturas de degradação (Tg) e a perdas de massa associadas. A análise de TGA permite-

nos também verificar a resistência dos materiais a mecanismos de esterilização a temperaturas 

elevadas e a sua estabilidade à temperatura fisiológica (37ºC). 

A análise da Figura 3.8 permite-nos constatar que, tal como seria de esperar, a temperatura 

de degradação inicial dos macrómeros mLA4 e mPA4 é superior à dos materiais usados para a 

sua síntese. 

 

Figura 3.8 - Curvas termogravimétricas do AOI, PCL e OligLA e dos macrómeros funcionalizados, mLA4 e 

mPA4. 

Após a análise dos perfis dos copolímeros preparados líquidos e reticulados em 30 

segundos e 2 minutos, separadamente, e pôde concluir-se que os perfis dos materiais reticulados 

não são influenciados pelo tempo de cura dos mesmos (Figuras E.1, E.2, E.3, E.4, e E.5 do 

Anexo E).  

Desta forma, construiu-se a Figura 3.9, onde se apresentam os perfis de todos os materiais 

líquidos e reticulados em 2 minutos. 
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Figura 3.9 - Curvas termogravimétricas dos copolímeros líquidos (Linha contínua) e reticulados, durante 2 

minutos (Linha tracejada). 

A degradação dos materiais aumenta, com o aumento da quantidade de mPA4, presente na 

mistura. É possível verificar que os materiais mLA4-líquido e mLA4 reticulado apresentam 

uma temperatura de degradação inicial perto dos 150ºC e os materiais mPA4-líquido e mPA4-

reticulado apresentam uma temperatura de degradação inicial perto dos 350ºC. Analisando a 

Figura 3.9 e as Tabelas 3.3 e 3.4, constata-se que a foto-reticulação tornou os materiais 

termicamente mais estáveis, quer no início, quer no fim do processo de degradação. Na gama 

de temperatura analisada, nenhum dos copolímeros se degradou totalmente. 
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Na Figura 3.10 é possível observar as curvas das derivadas de TGA, cujos picos 

correspondem ao valor de DTG.  

Figura 3.10 - Curvas das derivadas de TGA dos copolímeros líquidos (Linha contínua) e reticulados durante 2 

minutos (Linha tracejada). 

Tal como referido anteriormente, quanto maior a quantidade de mPA4 nos materiais, maior 

será a sua temperatura de degradação. Assim sendo, é espectável que aconteça o mesmo quanto 

aos valores de DTG.   

Algumas curvas da derivada de TGA apresentam mais do que um pico. Este facto deve-se 

às várias fases de degradação dos copolímeros, correspondentes a diferentes percentagens de 

perda de massa. 
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As Tabelas 3.2, 3.3 e 3.4 apresentam os valores de DTG para cada um dos copolímeros, 

líquidos e reticulados, assim como a perda de massa associada. 

Tabela 3.2 - Temperatura de degradação derivada de TGA para o AOI, OligLA e PCL. 

Material Perda de massa (%) DTG (ºC) 

AOI 72,25 106,27 

OligLA 

6,51 73,21 

30,94 153 

75,99 221,29 

PCL 
58,09 352,12 

88,08 401 

 

Tabela 3.3 - Temperatura de degradação derivada de TGA para os macrómeros e copolímeros líquidos. 

Estado físico Material Perda de massa (%) DTG (ºC) 

Líquido 

mLA4 69,89 221,29 

mPA4 
36,5 362,18 

73,93 405,31 

L1P1 

29,81 211,22 

69,24 342,77 

88,13 399,86 

L1P2 

30,73 204,75 

71 334,26 

89,1 398,84 

L2P1 

21,44 206,19 

55,52 335,71 

85,47 401,75 
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Tabela 3.4 - Temperatura de degradação derivada de TGA para os macrómeros e reticulados. 

Estado físico Tempo de reticulação/s Material Perda de massa (%) DTG (ºC) 

Reticulado 

30 

mLA4 
50,91 225,60 

88,96 390,21 

mPA4 
36,69 365,06 

74,84 411,06 

L1P1 

23,16 206,41 

57,51 321,92 

84,48 405,31 

L1P2 

15,44 211,22 

53,37 345,65 

81,80 408,19 

L2P1 

39,02 242,85 

61,49 309,70 

86,80 408,90 

120 

mLA4 
44,37 234,94 

84,16 393,09 

mPA4 
38,47 367,21 

74,83 409,62 

L1P1 

21,43 193,97 

65,73 331,27 

84,15 403,15 

L1P2 

15,27 207,63 

54,00 344,93 

82,18 408,19 

L2P1 

25,47 201,88 

56,44 301,80 

84,51 407,47 

  



Desenvolvimento de Materiais Foto-reticuláveis para Aplicação Biomédica 

46 

3.7 BIOCOMPATIBILIDADE 

A avaliação da biocompatibilidade permite aferir se um material, neste caso um adesivo, 

tem capacidade de regeneração e reconstrução dos tecidos biológicos5. De forma a avaliar a 

biocompatibilidade dos adesivos produzidos, foram realizados estudos de viabilidade celular e 

estudos de atividade bacteriana.  

3.7.1 Estudo da viabilidade celular 

Como referido na Secção 2.2.7.2, os estudos de viabilidade celular foram realizados na 

UBI, através de um ensaio de MTS, avaliando o comportamento de células de fibroblastos 

humanos, quando estão em contacto com a superfície dos adesivos. O estudo foi realizado num 

período de incubação de 1, 3 e 7 dias, período no qual as células viáveis têm capacidade de 

transformar o MTS em formazan, dando origem a uma solução com enzimas mitocondriais. 

Esta solução adquire uma coloração púrpura, cuja leitura da absorvância irá quantificar os 

cristais de formazan na solução, que são proporcionais ao número de células viáveis. Isto é, 

quanto maior o valor de absorvância obtido, maior o número de células viáveis62,80,87. 

 
Figura 3.11 - Avaliação da viabilidade celular na presença dos adesivos mLA4 e mPA4, num período de 

contacto de 1, 3 e 7 dias. K+ e K- correspondem ao controlo positivo e negativo, respetivamente. 

A Figura 3.11 e a Figura 3.12 possibilitam a observação do perfil citotóxico dos materiais.  

Iniciando a análise pelos adesivos compostos unicamente pelos macrómeros, mLA4 e 

mPA4 (Figura 3.11), facilmente se observa que após o contacto direto entre as células e os 

fibroblastos, humanos, por períodos de 1, 3 e 7 dias, os materiais se revelam biocompatíveis. 

Em relação aos adesivos mLA-30s e mLA-2min, pode ser verificada uma semelhança com os 

valores apresentados no controlo negativo, que representa 100% de células viáveis. Na amostra 
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mLA4-30s, obtiveram-se resultados de viabilidade celular média superiores a 100%, o que pode 

ser justificado com uma variação do valor da absorvância provocada pela interação do material 

com a sonda de MTS.  

No caso dos adesivos mPA-30s e mPA-2min, existe uma percentagem de células viáveis 

ligeiramente mais baixa, em comparação com os adesivos anteriormente referidos. Ainda assim, 

o valor mais baixo de viabilidade celular está a cerca de 65%, o que não é um mau resultado. 

Nestes adesivos é possível observar uma diferença mais acentuada do primeiro dia para os 

restantes, na ordem dos 20%. Esta diferença pode estar relacionada com a libertação de 

compostos que induzam a destruição das células. 

 

 
Figura 3.12 - Avaliação da viabilidade celular na presença dos adesivos L1P1-2min, L1P2-2min, L1P1-30s, 

L1P2-30s, L2P1-30s e L2P1-2min, num período de contacto de 1, 3 e 7 dias. K+ e K- correspondem ao controlo 

positivo e negativo, respetivamente. 

Atendendo à Figura 3.12, que diz respeito aos resultados de viabilidade celular para os 

adesivos produzidos a partir da mistura dos macrómeros mLA4 e mPA4, em diferentes 

proporções, podemos constatar que as células apresentam comportamentos diferentes, 

consoante a proporção da mistura. Isto é, adesivos com maior percentagem de mLA4 (L2P1-

30s e L2P1-2min) apresentam uma percentagem de células viáveis ligeiramente superior aos 

adesivos com maior percentagem de mPA4 (L1P2-30s e L1P2-2min.), para o mesmo tempo de 

reticulação. No entanto, esta diferença não é significativa. Os resultados apresentados indicam 
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que, neste caso, o fator que demostra ter mais influência no caracter citotóxico dos adesivos é 

o seu tempo de reticulação. É constatável que adesivos com 30 segundos de reticulação (L1P1-

30s, L1P2-30s e L2P1-30s) apresentam uma menor viabilidade celular que adesivos com mais 

tempo de reticulação (L1P1-2min, L1P2-2min e L2P1-2min).  

Atendendo à Figura 3.12 e como foi mencionado nas Secções 3.3 e 3.5, é possível observar 

que os adesivos reticulados ao fim de 2 minutos, apresentam valores de viabilidade celular mais 

estáveis ao longo dos 7 dias. 

Em contrapartida, a Figura 3.12 demonstra que um menor grau de reticulação (adesivos 

expostos a 30 segundos de irradiação UV), indica uma maior taxa de degradação dos filmes e, 

consequentemente, a uma clara diminuição da viabilidade celular (que em dois dos casos - 

L1P1-30s e L2P1-30s - foi na ordem dos 50%). É importante destacar o comportamento do 

adesivo L1P2-30s que, embora não tenha apresentado uma diminuição tão acentuada ao longo 

dos 7 dias, foi aquele que apresentou uma menor percentagem de viabilidade celular inicial de 

cerca de 45%.  

A presença de matéria não reticulada a acumulação e libertação de subprodutos de carácter 

ácidico no meio de cultura, com características fatais para as células, podem ser responsáveis 

pela diminuição do número de células viáveis, em períodos de incubação superiores87. Os 

resultados obtidos sugerem que terá ocorrido uma situação semelhante à referida anteriormente. 

Os valores de viabilidade celular obtidos são concordantes com os resultados obtidos nas 

técnicas de caracterização referidas nos capítulos anteriores. As análises de ATR-FTIR e H1 

RMN, sugerirem que a reação de funcionalização dos oligómeros de ácido lático não ocorreu 

com uma eficácia muito elevada, o que confirmaria a presença de ácido lático nos filmes e, 

consequentemente, uma viabilidade celular inferior nos adesivos com este composto. 

Posto isto, é possível concluir que os tempos de reticulação superiores (2 minutos) 

permitem a obtenção de adesivos mais biocompatíveis, isto no caso dos copolímeros.  

Outra forma de comprovar o sucesso dos adesivos desenvolvidos é através das imagens 

captadas por microscópia ótica. As Figuras F.1 e F.2, do Anexo F, apresentam as fotografias 

microscópicas dos adesivos produzidos, bem como as dos controlos positivo (K+) e negativo 

(K-). Pela observação das imagens dos controlos, é possível verificar a morfologia das células 

vivas e  mortas, sendo que as primeiras apresentam uma morfologia fusiforme e fibrosa, ao 

passo que as segundas são esféricas. 

Todos os adesivos apresentam um elevado número de células vivas ao fim de 24h, altura a 

partir da qual se notam as diferenças entre eles. Nos adesivos mPA4-30s, mPA4-2min, mLA4-

30s e mLA4-2 min ( Figura F.1.), observa-se a presença de células vivas, ao longo dos 7 dias, 
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sendo que no caso dos adesivos de mPA4 existe um aparecimento de células mortas mais 

acentuado, ao fim desse período. 

À semelhança do constatado anteriormente através das Figuras 3.10 e 3.11, as células de 

fibroblastos humanos em contacto com os adesivos L1P1-2min, L1P2-2min e L2P1-2min 

foram capazes de se proliferar e de se manter vivas, ao longo dos 7 dias (Figura F.2. do Anexo 

F). Contrariamente, os adesivos L1P1-30s, L1P2-30s e L2P1-30s apresentam um caracter mais 

citotóxico, impedindo que as células se mantivessem vivas ao longo do tempo de estudo. 

3.7.2 Estudo da atividade bacteriana 

Tendo em conta a aplicação final dos adesivos produzidos, é essencial que estes não 

provoquem reações adversas no paciente. Tal como referido na Secção 1.1.2, uma das grandes 

limitações da aplicação de adesivos em contexto cirúrgico está associada à ocorrência de 

infeções, resultantes de uma proliferação de bactérias na zona da intervenção e nos tecidos 

circundantes. Um caso comum é a adesão de bactérias após a cirurgia, que pode conduzir ao 

agravamento do estado de saúde do paciente e/ou à realização de mais intervenções cirúrgicas, 

aumentando o risco de complicações. Uma limpeza cuidada, uma esterilização do ambiente e 

instrumentos cirúrgicos e o uso de agentes anti-inflamatórios e de antibióticos poderão diminuir 

o risco de infeções. No entanto, nenhum destes métodos é totalmente eficaz, continuando a 

existir casos de infeções pós-cirgicas42. 

Posto isto, foi feito um estudo ao carácter bactericida dos adesivos desenvolvidos, de forma 

a estudar a influência que a sua utilização pode ter na prevenção de adesão e proliferação de 

diferentes bactérias. 
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Foram usadas duas bactérias distintas: a Escherichia coli e a Staphylococus aureus. A 

primeira é uma bactéria gram-negativa, de morfologia bacilar, normalmente presente no 

organismo humano. Relativamente à S.aureus trata-se de uma bactéria gram-positiva, de 

morfologia esférica que está presente na pele e mucosas nasais. É apontada como a principal 

bactéria responsável por infeções durante e após a cirurgia, quando são utilizados 

biomateriais42,83. As Figuras 3.12 e 3.14 apresentam imagens dos halos inibitórios dos adesivos, 

bem como as fotografias SEM da superfície dos mesmos. 

Em relação à bactéria E.coli, a avaliação das imagens apresentadas na Figura 3.12, permite 

avaliar o carácter bactericida dos macrómeros mLA4 e mPA4 e a diferença entre eles não 

poderia ser mais evidente. Os adesivos de mLA4, quer para tempos de reticulação de 30 

segundos, como para os de 2 minutos, apresentam um forte carácter bactericida, apresentando 

halos inibitórios de tamanhos muito satisfatórios, com uma área de inibição de 90% e 85%, 

respetivamente (Figura 3.13). Contrariamente, os adesivos de mPA4 possuem, para os dois 

tempos de reticulação, um elevado número de bactérias na sua superfície e áreas circundantes, 

apresentando uma área de inibição de cerca de 0% (Figura 3.13). 

Como seria de esperar, o tamanho dos halos inibitórios dos adesivos resultantes da mistura 

dos dois macrómeros irá depender da sua proporção. Sendo possível concluir que a área 

 
Figura 3.13 - Halos inibitórios e fotografias SEM da estirpe E.coli, em contacto com os adesivos 

desenvolvidos. 
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inibitória característica de cada adesivo, será tão maior quanto a quantidade de mLA4 nele 

presente e, por conseguinte, mais satisfatório será o seu comportamento bactericida. 

 

Assim, pela análise da Figura 3.14 constata-se que os adesivos com maior quantidade de 

mPA4 (L1P2-30s e L1P2-2min) apresentam uma menor área de inibição que os restantes 

adesivos, no valor de 60% e 45%, respetivamente. Contudo, o erro associado a estes adesivos 

é considerável, o que poderá uniformizar as capacidades bactericidas em relação aos restantes 

adesivos.  

À exceção dos adesivos L1P2-30s e L1P2-2min, existe uma relação entre a área de inibição 

e o tempo de reticulação dos adesivos, sendo que aqueles que possuem um grau de reticulação 

superior (2 minutos) apresentam um halo inibitório maior, na maior parte dos casos. 

Figura 3.14 - Área percentual dos halos inibitórios dos adesivos desenvolvidos para a E.coli (Em cima) e 

S.aureus (Em baixo). 
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O comportamento das bactérias da espécie S.aureus é bastante semelhante ao das E.coli, 

no sentido em que a proporção dos macrómeros nos adesivos e o tempo de reticulação dos 

mesmos irão ter influência na capacidade antibacteriana dos materiais. No entanto, é possível 

verificar um crescimento da área inibitória de todos os adesivos, sendo que o valor mais baixo 

corresponde igualmente ao adesivo L1P2-2min, com um valor de 65% (Figura 3.14). 

Como já foi referido, alguns dos materiais possuem uma percentagem considerável de 

matéria não reticulada e, no caso do mLA4, atendendo aos resultados obtidos na análise de 

ATR-FTIR, torna este comportamento espectável. Desta forma, a libertação de subprodutos, a 

presença de solvente e a presença de ácidos pode estar podem estar por detrás de algumas 

discrepâncias de valores e erros associados. Todos os adesivos apresentam um halo inibitório 

superior para tempos de reticulação de 2 minutos do que para 30 segundos, à exceção dos 

adesivos L1P2-2min e L1P2-30s. Esta exceção pode acontecer devido às misturas de 

macrómeros apresentarem comportamentos diferentes após foto-reticulação.  

As fotografias SEM, para as duas bactérias, são concordantes com a área de inibição 

correspondente a cada material desenvolvido. Estas imagens permitem igualmente verificar 

que, apesar de apresentarem graus de reticulação díspares, todos os adesivos demonstram ser 

homogéneos, uniformes e compactos.  

Figura 3.15 - Halos inibitórios e fotografias SEM da estirpe S.aureus, em contacto com os adesivos 

desenvolvidos. 
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4 CONCLUSÕES  

A preparação de polímeros foto-reticuláveis com aplicabilidade biomédica foi alcançada 

por meio da síntese de poliésteres de base ácido lático e policaprolactona, funcionalizados com 

AOI (mLA4 e mPA4) e por preparação de copolímeros em diferentes proporções (L1P1, L1P2 

e L2P1). A sua foto-reticulação à temperatura ambiente resultou em matrizes poliméricas 

transparentes e uniformes, ao fim de 30 segundos e de 2 minutos de reticulação.  

O foco do trabalho foi entender qual a influência que os tempos de exposição à irradiação 

UV e que as quantidades dos macrómeros poderiam ter nas propriedades finais dos adesivos. 

Os processos de síntese foram acompanhados pelas análises de ATR-FTIR e 1H RMN, de 

maneira a averiguar a eficácia das reações. A análise ATR-FTIR permitiu verificar a diminuição 

ou desaparecimento das bandas referentes aos grupos característicos dos materiais utilizados e 

também o aparecimento de grupos uretana resultantes da reação entre os grupos isocianato do 

AOI e os grupos hidroxilo dos oligómeros de ácido lático e da PCL funcionalizados. O estudo 

1H RMN permitiu identificar e localizar protões específicos e assim identificar estruturas que 

confirmassem a modificação dos compostos. 

Posto isto, para melhor entendimento das ideias aqui mencionadas, a presente Conclusão 

irá ser dividida em duas considerações: em primeiro será abordada a influência dos tempos de 

cura e, de seguida, a contribuição de cada um dos macrómeros nas propriedades dos materiais. 

Os materiais com tempo de reticulação de 30 segundos apresentaram menores valores de 

teor de gel e, consequentemente, um menor grau de reticulação. Estes resultados traduziram-se 

numa maior absorção de água e, consequentemente, a uma maior taxa de degradação. Exemplo 

disso é o adesivo mLA4-30s que apresenta o menor valor de teor de gel, 55,23 ± 0,92%, e 

também os valores mais elevados de absorção de água e degradação hidrolítica (31,49 ± 4,52% 

e 70,42 ± 1,93%, respectivamente). Em contrapartida, os adesivos com 2 minutos de reticulação 

apresentam maior grau de reticulação e, desta forma, uma capacidade de absorção e de 

degradação inferior. Um exemplo disso é o adesivo mLA4-2min que apresentou um valor de 

teor de gel mais elevado, 71,51 ± 1,18%, assim como menores valores de absorção de água e 

de degradação hidrolítica, 18,01 ± 0,98% e 57,91 ± 0,26%, respectivamente.  

Foi possível concluir que o tempo a que os adesivos estiveram expostos à irradiação UV 

tem também influência na biocompatibilidade dos mesmos. Um exemplo disso é o facto de o 

sendo que aos 30 segundos correspondem a menores percentagens de viabilidade celular e 

capacidade bactericida, no caso dos copolímeros. 

Quanto à composição dos adesivos, pôde verificar-se que os que continham maiores 

quantidades de mLA4 levariam a menores valores de teor de gel e, consequentemente, a valores 
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de capacidade de absorção de água e degradação hidrolítica mais acentuados. Por outro lado,  

os filmes com maior percentagem de mPA4 resultam em materiais com maior grau de 

reticulação, o que lhes confere menor capacidade de absorção e menores taxas de degradação. 

Isto pode ser confirmado, comparando os valores do adesivo mLA4-2min, referidos acima, com 

os do adesivo mPA4-2min. Este último apresentou um teor de gel de 97,37 ± 0,63% e valores 

de swelling e biodegradação de 1,3 ± 0,18% e 7,20 ± 0,036%, respectivamente.  

Ao contrário da linearidade dos comportamentos observados nas caracterizações 

anteriores, verificou-se que a biocompatibilidade não seguiu o mesmo perfil. Ou seja, enquanto 

que os resultados para os copolímeros indicaram uma diminuição da viabilidade celular, ao 

longo do tempo, para os adesivos de 30 segundos, o mesmo não se verificou nos resultados dos 

macrómeros (mLA4 e mPA4), para o mesmo tempo de reticulação, chegando estes a apresentar 

valores ligeiramente mais satisfatórios que os de 2 minutos. Os adesivos constituídos apenas 

pelo macrómero de mPA4 mostram não ter qualquer capacidade anti-bacteriana, contudo, esta 

propriedade pode ser melhorada com a manipulação das quantidades de mLA nos copolímeros. 

Em suma, dado que a medicina requer a preparação de materiais com características 

facilmente manipuláveis, pode-se concluir que os materiais utilizados neste trabalho 

representam um bom ponto de partida para futuras aplicações na área médica.  
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5 PERSPETIVAS FUTURAS  

O desenvolvimento de adesivos foto-reticuláveis para aplicação biomédica é um processo 

que ainda apresenta alguns obstáculos até que possa ser implementado. Apesar dos resultados 

promissores obtidos na elaboração deste trabalho, ainda existe um longo caminho a percorrer, 

desde a síntese dos materiais poliméricos, à implementação do adesivo no contexto para o qual 

está destinado. De seguida, é feita uma listagem de sugestões de forma a serem ultrapassadas 

algumas lacunas e a poder serem compreendidas algumas características não estudadas na 

elaboração deste trabalho, que poderão ser uma mais valia no futuro. 

1. Utilização de diferentes tipos de materiais para produção de copolímeros: procurar 

materiais que possam colmatar as lacunas nas propriedades mecânicas, químicas e 

biológicas dos adesivos. 

2. Avaliar a influência da espessura dos filmes reticulados: desenvolver uma estratégia 

mais eficaz para uniformização dos adesivos e estudar adesivos com diferentes valores 

de espessura. 

3. Estudar aprofundadamente a foto-reticulação: estudar a influência de diferentes 

quantidades de fotoiniciador, da intensidade de luz e da distância da lâmpada aos 

adesivos. 

4. Caracterizar adesivos com diferentes tempos de reticulação. Caracterizar filmes 

com um tempo de reticulação intermédio. 

5. Realizar uma caracterização mais variada: avaliar a adesão a tecidos biológicos, 

avaliação à resistência, alongamento e tração dos adesivos; análise termo dinâmico-

mecânica e determinação da temperatura vítrea; testes de hemocompatibilidade e 

ensaios de trombose. 

6. Incorporação de um fármaco de interesse: poderá influenciar a biocompatibilidade 

do material e tendo em conta a aplicação final, poderá ser interessante a libertação 

controlada de antibióticos, anti-inflamatórios e outros fármacos que possam auxiliar o 

processo de cicatrização. 
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ANEXOS 

ANEXO A. SUTURAS ABSORVÍVEIS E NÃO ABSORVÍVEIS 
 

Tabela A.1 - Suturas absorvíveis existentes no mercado e respetivas classificações. 

Nome 
comercial 

Material Origem Número de fios 
Absorção 
completa 

Referência 

Monocryl® 
Copolímero de 
glicolídeo e Ɛ-
caprolactona 

Sintética Monofilamentada 91-110 90 

PDS® Polidioxanona Sintética Monofilamentada 180 13 

Maxon® 
Carbonato de 
poli-trimetileno 

Sintética Monofilamentada 180-120 13 

Vicryl® 
Ácido polilático 

(PLA) 
Sintética Multifilamentada 60-90 13,23 

Dexon® 
Ácido 

poliglicólico 
Sintética Multifilamentada 90-120 13 

 

 

Tabela A.2 - Suturas não absorvíveis existentes no mercado e respetivas classificações. 

Sutura Material Origem Número de fios Referência 

Ethilon® 
Nylon 6 e nylon 

6,6 
Sintética Monofilamentada 13,91 

Dermalon® 
Nylon 6 e nylon 

6,6 
Sintética Monofilamentada 92 

Prolene® Poliolefina linear Sintética Monofilamentada 13,93 

Mersilene® 
Politereftalato 

de etileno 
Sintética Monofilamentada 13,94 

Novafil® Polybutester Sintética Monofilamentada 13 
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ANEXO B. ADESIVOS CIRÚRGICOS PRESENTES NO MERCADO 
 

Tabela B.1 - Adesivos cirúrgicos  de origem natural, existentes no mercado e respetivas características, 

vantagens e desvantagens38,95. 

Material 
Base 

Produto Aplicação Vantagens Desvantagens 

Fibrina 

Tissel VH 

(Baxter) 

Complemento a 
suturas para 

evitar fugas de ar 
ou fluidos. 

Aplicado em 
procedimentos 

ao colon e 
tórax9,12. 

Elevada 
velocidade de 

cura; 

Elevada 
biocompatibilidade

; 

Elevada 
biodegradabilidade 

Risco de 
transmissão de 

doenças 
sanguíneas; risco 

de reações 
alérgicas e 

infeções; elevado 
tempo de 

preparação; 
requer 

equipamento 
auxiliar; Baixa 

força de adesão 

Evicel 

(Ethicon/Johnso
n & Johnson) 

Como 
complemento 

para o 
fechamento de 

colostomias12,38. 

Beriplast-P® 

(Centeon) 

Suporte em 
todas as áreas 

cirúrgicas 

para execução 
de adesão de 

tecido; Suporte 
para sutura; 
Hemostasia; 

cuidado da ferida 
cirúrgica; 

selagem de 
cavidades 
corporais e 

espaços 
subaracnoides. 

Hemasteel APR 

(Haemacure 
Corp.) 

Complemento de 
cicatrização de 

feridas e 
estancar 

sangramentos9,38

. 

Vitagel 

(Stryker) 

Auxiliar de 
coagulação9. 

Colagéni
o 

CoStatis ® 

(Cohesion 
Technologies, 

Inc) 

Promotor de 
agregação e 
adesão de 
plaquetas e 
activador de 
fatores de 

coagulação12,39. 

Baixo custo; Baixo 
risco de 

transmissão de 
doenças. 

Agente reticulante 
tóxico; 

Biocompatibilidad
e moderada. 

Albumina 

Bioglue 

(CryoLife) 

Selante vascular 
complementar às 

suturas12,38. 
Elevada 

velocidade de 
polimerização; 

Força de adesão 
moderada. 

Agente reticulante 
tóxico; 

Biocompatibilidad
e moderada. 

ProGel 

(NeoMend) 

Selante pós 
operatório de 
fugas de ar no 

tecido 
pulmonar9,12  
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Tabela B.2 - Adesivos cirúrgicos  de origem sintética, existentes no mercado e respetivas características, 

vantagens e desvantagens38,95. 

Material 
Base 

Produto Aplicação Vantagens Desvantagens 

Cianoacrilato 

Dermabond 

(2-Octyl 

cyanoacrylate) 

(Ethicon Inc., 
Johnson & 
Johnson) 

Complemento às 
suturas para 

tratamento de 
feridas 

superficiais. 
Rápida 

polimerização; 
Elevada força de 

adesão; Fácil 
manuseamento; 
Relativamente 

barato 

Produtos de 
degradação com 

toxicidade 
elevada. 

Indermil 

(n-Butyl-2- 

cyanoacrylate) 

(Covidien Inc.) 

Complemento às 
suturas para 

tratamento de 
feridas 

superficiais. 

Histoacryl and 

Histoacryl Blue 

(n-Butyl-2- 

cyanoacrylate) 

(B.Braun 
Medical Inc.) 

Tratamento 
endoscópico; 
tratamento de 

feridas cutâneas. 

Polietileno 
glicol 

(PEG) 

CoSeal® 

(Baxter) 

Estancar 
sangramento nos 

limites da 
sutura12. 

Rápida formação de 
gel; Rápida 

hemostasia; Elevada 
biocompatibilidade; 

Moderada força de 
adesão. 

Difícil controlo de 
swelling; Risco de 

alergia; 
Relativamente 

caro. 

 

SprayGel® 

(Covidien) 

Procedimentos 
colo-rectal e 

ginecológicos39. 

DuraSeal® 

(Covidien) 

Encerramento de 
incisões de 

cirurgias 
vasculares; 

Complemento a 
suturas9. 

TissuGlue® 
Prevenção de 
formação de 

seroma9. 

FocalSeal® 

(Focal Inc.) 

Impedir fugas de 
ar nos pulmões9. 

OcuSeal ® 

(Hyperbranch 
Medical 

Technology) 

Lacerações e 
transplantação de 

córnea9 
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ANEXO C. PRINCIPAIS REAGENTES UTILIZADOS 

Tabela C.1 - Fórmulas, estruturas e propriedades dos principais reagentes utilizados 

 

 

  

Substância 
Fórmula 
química 

Estrutura 
química 

Peso 
molecular 

(g.mol-1) 

Massa 
volúmica 

(g.mL-1) 

Temperatura 
de fusão 

(ºC) 

Temperatura 
de ebulição 

(ºC) 

1,4-butanodiol C4H10O2  90,12 1,209 16 230 

Acrilato de 2-
isocianoetilo 

C6H7NO3 
 

141,13 1,1 - 200 

Irgacure® 
2959 

C12H16O4 
 

224,30 ND 88-90 ND 

Ácido lático 
(L+) 

C3H6O3 
 

90,08 
1,209 

(ebulição a 
80%) 

53 
122 

(a 12 mmHg) 

Éter dietílico C4H10O  74,12 0,710 -116 34,6 

Policaprolacto
na diol 

(C6H10O2)n  530 1,073 60 ND 
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ANEXO D. REPRESENTAÇÃO DA MONTAGEM DO SISTEMA EXPERIMENTAL  
 

  

Figura D.1 - Esquema da montagem experimental para a síntese de mLA4 e mPA4 
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ANEXO E. ANÁLISE TERMOGRAVIMÉTRICA 

 

Figura E.1 - Curvas termogravimétrica do mLA4 e dos adesivos reticulados mLA-30s e mLA-2min. 

 

 

Figura E. 2 - Curvas termogravimétrica do L2P1 e dos adesivos reticulados L2P1-30s e L2P1-2min. 
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Figura E.3 - Curvas termogravimétrica do mPA4 e dos adesivos reticulados mPA-30s e mPA-2min. 

 

 

Figura E.4- Curvas termogravimétricas do L1P1 e dos adesivos reticulados L1P1-30s e L1P1-2min. 
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Figura E.5 - Curvas termogravimétricas do L1P2 e dos adesivos reticulados L1P2-30s e L1P2-2min. 
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ANEXO F. BIOCOMPATIBILIDADE 
 

 

Figura F.1. - Fotografias microscópicas das células de fibroblastos humanos na presença dos adesivos (o), por 

períodos de incubação de 1, 3 e 7 dias. Para comparação: controlo positivo (K+), correspondente a células 

mortas e controlo negativo (K-), correspondente a células vivas 

o 

o 

o 

o o 

o 

o o 

o 

o 
o o 



Desenvolvimento de Materiais Foto-reticuláveis para Aplicação Biomédica 

76 

 
Figura F.2 - Fotografias microscópicas das células de fibroblastos humanos na presença dos adesivos (o), por 

períodos de incubação de 1, 3 e 7 dias. Para comparação: controlo positivo (K+), correspondente a células 

mortas e controlo negativo (K-), correspondente a células vivas 
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