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SAZETAK

SAZETAK

Definisanje nove metode anodizacije/anaforetske depozicije za nanoSenje kalcijum fosfatnih
i hibridnih prevlaka na bazi kalcijum fosfatnih keramika na titanijumske spustrate sa unapredjenim
svojstvima je bio predmet doktorske disertacije koja je pred Vama. Ova doktorska disertacija daje
doprinos reSavanju problema visestepenog pred-tretmana i post-tretmana povrSine radi dobijanja
prevlake na supstratu, adhezije prevlake, antimikrobnih i citotoksi¢nih svojstava koja se javljaju kod
biomaterijala. Primarno se bavi kreiranjem i optimizacijom novog in situ procesa
anodizacije/anaforetske depozicije za dobijanje multifunkcionalnih kompozitnih biomaterijala. In
situ metoda rezultira u poboljsanoj adheziji bioaktivne prevlake, povecanoj bioaktivnosti i
biokompatibilnosti sa povecanim antimikrobnim svojstvima i odsustvom citotoksi¢nosti. Izu¢avani
biomaterijali ostvaruju pobolj$ana svojstva kao $to su: otpornost na koroziju, odsustvo toksi¢nosti
za ljudsko telo 1 odgovaraju¢a ¢vrstoca Sto omogucava njihovo potencijalno koriséenje u medicini i
stomatologiji. Cilj ove doktorske disertacije je bio kreiranje novog in situ procesa
anodizacije/anaforetske depozicije i adekvatna modifikacija parametara procesa za nano$enje
kompozitnih kalcijum fosfatnih prevlaka na titan i njegove legure, pri ¢emu se inovativnost ogleda
u objedinjavanju procesa sinteze kalcijum fosfatne prevlake i modifikacije povrSine supstrata
delimi¢nom inkorporacijom keramicke prevlake u kristalnu strukturu supstrata. Karakterizacija
ovako dobijenih prevlaka je obavljena razli¢itim fizicko-hemijskim, biohemijskim i bioloskim
metodama.

Ispitivanja su obuhvatila morfolosku karakterizaciju i morfoloske promene kalcijum
fosfatnin previaka elektronskim mikroskopijama, pri ¢emu su koriSéene sledeée tehnike
karakterizacije: mikroskopija atomskih sila — AFM, skenirajuca elektronska mikroskopija — SEM i
visoko-rezoluciona skeniraju¢a elektronska mikroskopija FE-SEM. Hrapavost podloge se
odredivala metodama AFM i ru¢nim meracem linearne hrapavosti (Handheld Roughness Tester).
Metodom merenja difrakcije X-zraka (XRD) utvrdeni su kristalografski i fazni sastavi, kao i
strukturne promene kompozita. Ova metoda je koriS¢ena i pri dokazivanju bioaktivnosti prevlaka na
bazi amorfnog kalcijum fosfata bez i sa hitozan oligosaharid laktatom (ChOL). Atenuiranom totalno
refleksuju¢om infracrvenom spektroskopijom sa Furijeovom trasformacijom (ATR-FTIR) je
dokazana uspesnost novog in situ procesa, prvenstveno kada je u pitanju dobijanje hibridnih
multifunkcionalnih kompozitnih prevlaka sa ChOL. Otpornost na koroziju modifikovane titanske
povrsine novom in situ tehnikom sa simultanom anaforetskom depozicijom kalcijum fosfatnih
prevlaka ispitana je potenciodinamickim polarizacionim studijama i potenciostatskom
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SAZETAK
elektrohemijskom impedansnom spektroskopijom (PEIS). Bioaktivnost dobijenih kalcijum
fosfatnih prevlaka je ispitavana nakon 3, 7 i 10 dana potapanja u simuliranoj telesnoj te¢nosti
(SBF), a ispitivanje bioaktivnosti (in vitro) je obavljeno upotrebom SEM i FE-SEM tehnika, XRD i
FTIR. Antimikrobna svojstva multifunkcionalnih kompozitnih biomaterijala su testirana na gram-
pozitivne bakterije soja Staphylococcus aureus i gram-negatrivne bakterije soja Pseudomonas
aeruginosa PAOL. Citotoksi¢nost ispitivanih biomaterijala je odredivana pomoc¢u DET testa (Dye
exclusion test) i uraden je kolorimetrijski test sa tetrazolijum solima (MTT- test). Ovi testovi su
koriS¢eni za ispitivanje prezivljavanja ¢elija humanih fibroblasta plu¢a (MRC-5).

U prvoj fazi je obavljena optimizacija procesa anodizacije titanskog supstrata, a u drugoj
optimizacija in situ sinteze kompozitnih hidroksiapatit/titan oksid (HAp/TiO,) i amorfni kalcijum
fosfat/titan oksid (ACP/TiO,) prevlaka na titanskoj podlozi. Anodizacija je obavljena na 30, 60 i 90
V, a ispitivane su morfologije tretirane povrsine, linearna i povrsinska hrapavost pomo¢u FE-SEM,
AFM i ruénog meraca linearne hrapavosti. Analizom linearne i povrSinske hrapavosti pokazano je
da titan anodizovan na 60 V ima najvecu hrapavost, dok pri anodizaciji na 90 V dolazi do ravnanja
povrsine.

Najveca hrapavost povrsine titanskog supstrata je dobijena pri anodizaciji na 60 V. Imajuéi
to u vidu novi in situ proces sinteze kompozitne anHAp/TiO, prevlake, koji se sastoji od
istovremenih procesa formiranja TiO,, talozenja HAp i ugradnje HAp u TiO; resetku, je izveden pri
navedenom naponu. Povrsina titanske podloge je bila potpuno pokrivena kompozitnom prevlakom,
bez vidljivih pukotina, dok je adhezija, kvantifikovana ASTM D3359-02 standardom, znatno
poboljsana u poredenju sa istim prevlakama dobijenim kataforetskim procesima, ¢ak i bez
sinterovanja prevlaka. Pripremljene prevlake su okarakterisane skeniraju¢om elektronskom
mikroskopijom, Furieovom transformacionom infracrvenom spektroskopijom, rendgenskom
difrakcijom i elektronski disperzivnom spektroskopijom. In situ proces je omogucio dobijanje
uniformne i adherentne HAp/TiO, kompozitne prevlake na titanu. Budu¢i da manja veli¢ina HAp
kristala unutar jako poroznih struktura prevlake poseduje poboljsanu sposobnosti vezivanja za razne
biomolekule, ocekivano je dobijena prevlaka koja poseduje Zzeljenu pokrivenost povrSine i
kompaktnost. Dobijena prevlaka je obecavaju¢i kandidat za kosStane implantate imaju¢i u vidu
utvrdenu smanjenu krtost i poboljsanu adheziju.

Nano amorfni kalcijum fosfat/titan dioksid i nano amorfni kalcijum fosfat/titan
dioksid/hitozan oligosaharid laktat (ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL) kompozitne prevlake su po prvi
put uspesno sintetisane novom in situ metodom anodizacije/anaforetske depozicije na titanskoj
podlozi. Formiranje ovih kompozitnih prevlaka potvrdeno je skenirajucom elektronskom
mikroskopijom, difrakcijom X zraka (XRD) i atenuiranom totalno refleksuju¢om infracrvenom

spektroskopijom sa Furijeovom trasformacijom (ATR-FTIR). Dokazano je da se novi in situ proces
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SAZETAK
odvija sa poboljsanom adhezijom prevlake i odlicnom pokriveno$¢u povrsine. Izvodenjem procesa
na 90 V povrsina je glada i javlja se mogué¢nost kristalizacije komponenti tokom produzenog
vremena talozenja. Moze se zakljuciti da je, posle ispitivanja adhezije prema ASTM D3359-02
standardu, adhezija na najvis§em petom nivou i primetna je odli¢na i potpuna pokrivenost povrsine.
Promena kalcijum fosfatne suspenzije dovodi do poboljSanja procesa in situ anodizacije/anaforetske
depozicije, a ovakva prevlaka se moze, sa stanovista adhezije, dalje koristiti u biomedicinske svrhe
bez procesa sinterovanja.

Oba multifunkcionalna kompozitna biomaterijala imaju poboljSanu korozivnu stabilnost,
dok je ACP/TiO,/ChOL prevlaka otpornija na koroziju u odnosu na ACP/TiO,. Pokazano je da se
na samom pocetku procesa talozenja pretezno odvija formiranje TiO,/ChOL sloja, nakon ¢ega sledi
inkorporiranje ChOL u ACP uz istovremeni rast TiO,. Ovaj mehanizam talozenja kao rezultat ima
stvaranje visoko adherentne, uniformne, stabilne prevlake sa velikom otpornos¢u na koroziju. In
vitro bioaktivnost je ispitivana potapanjem uzoraka u simuliranu telesnu te¢nost (SBF). Na povrsini
ACP/TiO; i ACP/TiO,/ChOL dolazi do formiranja apatita slicnog koStanom apatitu nakon
potapanja u SBF, §to je dokazano XRD i FTIR tehnikama. lako ACP/TiO, ne pokazuje
antibakterijsku aktivnost, uzorci ACP/TiO,/ChOL pokazuju 3 do 4 puta smanjenje broja
Staphilococcus Aureus i Pseudomonas aeruginosa, posle 420 minuta. Verovatni mehanizam je
vezivanje ChOL sa bakterijskim celijskim zidom, inhibirajuéi rast bakterijske celije, menjajuci
propustljivost ¢elijske membrane i dovodeci do ¢elijske smrti.

Ispitivanja citotoksi¢nosti su ukazala da ne dolazi do znacajnog umanjenja prezivljavanja
zdravih MRC-5 ¢elija kod ACP/TiO, kompozitnog uzorka, a prisustvo ChOL u ACP/TiO,/ChOL
prevlaci ostvaruje unapredena svojstva, prevlaka ne samo da nije citotoksiCana, ve¢ poboljSava

¢elijsku proliferaciju, diferencijaciju i viabilnost ¢elija.
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ABSTRACT

ABSTRACT

Completely new method of anodization/anaphoretic deposition for the deposition of calcium
phosphate and hybrid coatings based on calcium phosphate ceramics on titanium supstrate with
improved properties was the objective of the doctoral dissertation in front of you. The dissertation
contributes to solving the problem of multistage pretreatment and posttreatment of the surface in
order to obtain a coating on the substrate, adhesion of the coating, antimicrobial and cytotoxic
properties that occur in biomaterials. It primarily deals with the application and optimization of the
new in situ anodizing/anaphoretic deposition process for obtaining multifunctional composite
biomaterials. The in situ method leads to improved bioactive coating adhesion, increased bioactivity
and biocompatibility of biomaterials with increased antimicrobial properties and absence of
cytotoxicity. Studied biomaterials have improved characteristics such as: corrosion resistance,
absence of toxicity for the human body and adequate strength, which enables their possible use in
biomedicine. The objective of this doctoral dissertation was to define a completely new in situ
anodizing/anaphoretic deposition process and adequate modification of process parameters for the
application of composite calcium phosphate coatings on titanium and its alloys, wherein innovation
is reflected in combining calcium phosphate coating synthesis and surface modification by partially
incorporating a ceramic coating into the crystalline structure of the substrate. The characterization
of the coatings obtained in this manner was performed by various physico-chemical, biochemical
and biological methods.

The experiments of morphological characterization and morphological changes of calcium
phosphate coatings included following electronic microscopy characterization techniques: atomic
forces microscopy - AFM, scanning electron microscopy - SEM and field emission scanning
electron microscopy FE-SEM. The substrate roughness was determined by AFM and Handheld
Roughness Tester methods. The X-ray diffraction (XRD) method was used for determination of
crystallographic and phase compositions as well as composites structural changes. This method was
also used to demonstrate the bioactivity of amorphous calcium phosphate coatings with and without
chitosan oligosaccharide lactate (ChOL). Attenuated totally reflective Fourier transform infrared
spectroscopy with (ATR-FTIR) was used to prove the successfull execution of the new in situ
process, primarily when it comes to obtaining hybrid multifunctional composite coatings with
ChOL. The corrosion stability of the modified titanium surface by a novel in situ technique with
simultaneous anaphoretic deposition of calcium phosphate coatings was examined by
potentiodynamic polarization studies and potentiostatic electrochemical impedance spectroscopy
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ABSTRACT
(PEIS). The bioactivity of the obtained calcium phosphate coatings was examined after 3, 7 and 10
days of immersion in simulated body fluid (SBF), and the bioactivity assay (in vitro) was performed
using SEM and FE-SEM, XRD and FTIR techniques. The antimicrobial properties of
multifunctional composite biomaterials were tested on gram-positive bacteria strain Staphylococcus
aureus and gram-negative bacteria strain Pseudomonas aeruginosa PAOL. The cytotoxicity of the
tested biomaterials was determined using DET (Dye exclusion test) and colorimetric test with
tetrazolium salts (MTT-test). These tests were used to examine the viability of human lung
fibroblast cells (MRC-5).

Primarily the optimization of the anodization process of the titanium substrate for the
subsequent in situ synthesis of the composite hydroxyapatite /titanium oxide (HAp/TiO,) and
amorphous calcium phosphate /titanium oxide (ACP/TiO,) coatings on the titanium substrate was
performed. Anodization was performed at 30, 60 and 90 V, and the surface morphologies, linear
and surface roughness were investigated using FE-SEM, AFM and linear roughness tester. Analysis
of linear and surface roughness showed that titanium anodized at 60 V had the highest roughness,
while anodizing at 90 V resulted in surface flattening.

As the greatest surface roughness was obtained by anodizing at 60 V, new in situ synthesis
process of composite anHAp/TiO, coating, consisting of simultaneous TiO, formation processes,
HAp deposition and incorporation of HAp into the TiO, lattice, was performed at this voltage. The
titanium substrate surface was completely covered by the composite coating, with no visible cracks,
while the adhesion quantified by ASTM D3359-02 was significantly improved compared to the
same coatings obtained by cataphoretic processes, even without sintering process. The prepared
coatings were characterized by scanning electron microscopy, Fourier transform infrared
spectroscopy, X-ray diffraction and electron dispersive spectroscopy. Uniform and adherent
HAp/TiO, composite coating on titanium substrate was obtained by this novel in situ process. Since
smaller size of HAp crystals within highly porous coating structures is of improved binding ability
to various biomolecules, our coating is of excellent coverage and compactness. The obtained
coating can be good candidate for bone implants due to reduced brittleness and improved adhesion.

Nano-amorphous calcium phosphate/titanium oxide and nano-amorphous calcium
phosphate/titanium oxide/chitosan oligosaccharide lactate (ACP/TiO, and ACP/TiO,/ChOL)
composite coatings on titanium substrate have been successfully synthesized for the first time by
new, simultaneous in situ anodization/anaphoretic deposition method. The formation of these
composite coatings was confirmed by scanning electron microscopy, X-ray diffraction (XRD), and
attenuated total reflectance Furrier transform infrared spectroscopy (ATR-FTIR). It has been shown
that this new in situ process is occurring, with improved coating adhesion and excellent surface

coverage. By performing the process at 90 V, the surface is smoother and there is a possibility of
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ABSTRACT
crystallization of the components during extended deposition times. After the adhesion test
according to ASTM D3359-02 standard, it can be concluded that the adhesion is at the highest level
(level 5) and excellent and complete surface coverage is observed. Changing the calcium phosphate
suspension form HAp to ACP leads to an improvement of the in situ anodization/anaphoretic
deposition process, and this coating can, from an adhesion point of view, be used for biomedical
purposes without sintering process.

Both multifunctional composite coatings have improved corrosion stability, whereas the
ACP/TiO,ChOL coating showed better corrosion stability. It was shown that at the very start of the
deposition process, formation of TiO,ChOL layer takes place predominantly, which is followed by
the inclusion of ChOL into ACP with simultaneous growth of TiO,. This deposition mechanism
resulted in the formation of strongly-bonded uniform stable coating with high corrosion resistance.
In vitro bioactivity was investigated by immersion of the samples in simulated body fluid (SBF).
There is in-bone-like apatite formation on both ACP/TiO, and ACP/TiO,ChOL surfaces upon
immersion into SBF, which was proven by XRD and FTIR. While ACP/TiO, shows no
antibacterial activity, ACP/TiOChOL samples exhibited 3 to 4- fold decreases in the number of
Staphylococcus Aureus and Pseudomonas aeruginosa respectively, after 420 min. Probable
mechanism is binding ChOL with bacterial cell wall, inhibiting its growth, altering the permeability
of cell membrane and leading to cell death.

Cytotoxicity studies show that there is no significant reduction in the survival of healthy
MRC-5 cells in the ACP/TiO, composite sample, and the presence of ChOL in the
ACP/TiO,/ChOL multifunctional composite coating provides a biomaterial that is not only non-

cytotoxic, but improves cell proliferation, differentiation and cell viability.
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Biomaterijali su ostvarili sveobuhvatnu primenu u medicini i svakodnevnom zivotu ljudi,
gde se svake godine milioni pacijenata Sirom sveta susre¢u sa biomaterijalima u vidu pejsmejkera,
vestackih kukova, u zubarskim ordinacijama, kod hirurskih zahvata, u farmaciji kod nosaca lekova i
ciljanih terapija i u mnogim drugim oblastima [1].

Metalni biomaterijali predstavljaju posebnu grupu biomaterijala najée$ée koriS¢enih u
ortopedskim primenama. Uprkos Siroko rasprostranjenoj primeni, primena metala kao biomaterijala
moze dovesti do neuspeha primene usled razli¢itih faktora [2]. Glavni izazovi koje biomaterijal
mora da prevazide da bi bio dobar kandidat za primenu u medicini SU odgovaraju¢a Cvrstoca,
adhezija, biokompatibilnost, bioaktivnost, antimikrobno svojstvo, necitotoksi¢nost i otpornost na
koroziju. Titan je jedan od malog broja biokompatibilnih metala koji je nasao primenu u medicini i
stomatologiji, jer poseduje pogodna svojstva kao Sto su ¢vrstoca, zilavost, gustina, nizak Jungov
moduo, otpornost na koroziju i biokompatibilnost, $to ga ¢ini odgovaraju¢im materijalom za
biomedicinske primene [3-6]. Usled povecane korozione otpornosti titana i njegovih legura u
kiselinama, ovi materijali predstavljaju izbor za modifikaciju radi primene u biomedicini [7,8].
Takode je pokazano da titan nije idealna zamena za kostano tkivo zbog njegove razlike u fizickim i
hemijskim osobinama u odnosu na kosti, koja se ogleda u losijoj osteoprovodnosti i
osteoinduktivnosti [9,10].

U cilju poveéanja bioaktivnosti, osteointegracije i osteoindukcije, te poboljsanja
antimikrobnih i necitotoksi¢nih svojstava, potrebna je modifikacija njegove povrsine nanosenjem
biokompatibilnog materijala. Materijali koji se nanose na povrsinu titana su uglavnom kalcijum
fosfatne (CaP) keramike, koje, u zavisnosti od vrste, mogu da imaju blisku hemijsku strukturu i
slicnosti sa mineralnim sastavom Kkostiju (jedan od primera je hidroksiapatit, HAp,
Ca10(PO4)s(OH),). Ove kalcijumfosfatne modifikacije mogu sluziti kao podstrekac¢i formiranja
novog kostanog tkiva [11-14]. HAp je porozne strukture i usled bioaktivnosti dolazi do njegove
delimi¢ne resorbcije i zamene prirodnim kostanim ¢elijama [15].

Razvoj hibridnih polimer/keramika kompozitnih prevlaka na metalima kao biomaterijala
predmet je istrazivanja Sirom sveta. Kompozitni biomaterijali ove grupe mogu da poseduju
poboljsana mehanicka svojstva [16] i da izbegnu potrebu za visokotemperaturnim sinterovanjem
prevlaka. Pogodan kandidat za takav hibridni kompozitni biomaterijal je hitozan koji je prirodni i
resorbabilni polisaharid dobijen iz morskih Zivotinja. Znacajna svojstva ovog biopolimera su:
enzimska razgradnja, sposobnost vezivanja i isporuke faktora rasta i poboljSana celijska adhezija
[17]. Primetan je visok trend ukljucivanja bioloski aktivnih molekula u prevlake, poput proteina i
faktora rasta kako bi se poboljsala interakcija sa kostanim tkivom. Dodavanje senzitivnih
biomolekula ne moze da se prilagodi procesima koji se odvijaju na visokim temperaturama, a koji

su potrebni za pripremu neorganskih bioaktivnih prevlaka. U skladu sa time, metode obrade
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1. UvVOD
kompozitnih bioaktivnih prevlaka na sobnoj temperaturi, poput elektroforetskog talozenja (EPD),
predstavljaju aktivno polje istrazivanja. EPD se moze koristiti za proizvodnju uniformnih prevlaka
sa kontrolisanim svojstvima na slozenim i poroznim strukturama, na sobnoj temperaturi i bez
potrebe za skupom proizvodnom opremom [18].

Elektroforetsko taloZenje je jedna od metoda modifikacije povrSine koja se koristi za
poboljsanje bioaktivnosti povrsina depozicijom CaP cestica na TiO,-pasiviranu elektrodu pod
visokim naponom [19,20]. Problem kod EPD tehnike, kao i kod vecine drugih, se ogleda u ¢injenici
da EPD tehnika ne daje zadovoljavaju¢u adheziju CaP prevlake koja je izrazito podlozna
raslojavanju. Poboljsanje kompaktnosti prevlake i potpuna inkorporacija CaP cestica moze biti
zasnovana na formiranju kompozitnog sistema CaP i oksida titana sa postepenim i kontinuiranim
faznim prelazima umesto jasno definisane grani¢ne povrsine.

Fenomen odsustva adhezije prevlake kao rezultat ima raslojavanje, pucanje previake i
odsustvo mehanicke i hemijske veze izmedu povrsinskog sloja i metala. Potencijalno resenje ovog
problema idejno se moze zasnivati na metodama modifikacije povrsine supstrata i/ili CaP prevlake.
Modifikacije povrSine titana mogu biti mehanicke, hemijske, elektrohemijske, fizicke i ukljucuju
peskarenje, formiranje nanoporozne strukture TiO, postupkom anodizacije, nanosenje previake
kalcijum fosfatne keramike ili hemijski tretman povrsine.

U ovoj doktorskoj disertaciji je kreirana inovativna metoda in-situ dobijanja kompozitnih
prevlaka na bazi kalcijum fosfatne keramike na titanu jednostepenim postupkom, i to simultanim
procesom anodizacije supstrata sa anaforetskom depozicijom Kkalcijum fosfatne keramike ili
kalcijum fosfatne keramike modifikovane biopolimerima iz suspenzija. Cilj ove doktorske
disertacije je definisanje parametara novog in situ procesa anodizacije/anaforetske depozicije i
adekvatna modifikacija istih za nanoSenje kompozitnih kalcijum fosfatnih prevlaka na titan i
njegove legure, poboljsanje adhezije kao i Kkarakterizacija ovako dobijenih prevlaka razli¢itim
fizicko-hemijskim i bioloskim metodama. Takode jedan od ciljeva je da se ispita bioaktivnost novih
kompozitnih materijala, njihovo antimikrobno dejstvo 1 citotoksicnost i da se predlozi materijal sa
sveobuhvatno najboljim rezultatima za potencijalna istrazivanja za primenu u medicini.

Predmet rada ove doktorske disertacije je bila in situ sinteza prevlaka na bazi kalcijum
fosfata i modifikacija podloge od titana i njegovih legura procesom anodizacije. U literaturi se moze
naci jednovremeni tretman supstrata uz formiranje HAp prevlake metodom plazma elektroliticke
oksidacije — elektroforetskog talozenja PEO-EPD [20], medutim, ovaj postupak ima niz nedostataka

(zahteva instrumentaciju koja generiSe visoke napone, idt.).
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2.1. BIOMATERIJALI

Postoji veliki broj materijala sa razli¢itim primenama. U ovom kontekstu, biomaterijali se
isti¢u zbog svoje sposobnosti da budu u kontaktu sa tkivima i te¢nostima ljudskog tela. Biomaterijal
je bilo koja supstanca koja je kreirana da se poveze sa bioloSkim sistemima za medicinsku upotrebu
- bilo iz terapijskog ili dijagnostickog ugla. Biomaterijali se uglavhom koriste za zamenu ili
nadogradnju strukturnih komponenti ljudskog organizma kako bi se nadomestila ostec¢enja do kojih
dolazi zbog starenja, bolesti ili nesreénih slucajeva [21]. Proucavanje biomaterijala spada u domen
nauke o biomaterijalima ili inzenjerstva biomaterijala. Tokom svoje istorije nauka o biomaterijalima
1 inZenjerstvo biomaterijala su doziveli stabilan i snazan rast, jer su mnoge kompanije ulozile velike
koli¢ine novca u razvoj novih proizvoda [22].

Biomaterijali su se znacajno i neprekidno razvijali tokom poslednjih pedeset godina, a
obuhvataju aspekte medicine, stomatologije, biologije, hemije, inZenjerstva tkiva i nauke o
materijalima. Oni mogu biti izvedeni iz prirode ili sintetizovani u laboratoriji primenom razli¢itih
hemijskih pristupa koji koriste metalne komponente, polimere, keramiku ili kompozitne materijale.
Mnogostruka primena biomaterijala kao $to su zamene zglobova, koStane ploce, koStani cement,
vestacki ligamenti i tetive, zubni implantati za fiksiranje zuba, proteze krvnih sudova, sr¢ani zalisci,
vestacko tkivo, kontaktna soCiva i implantati dojke ¢ini ih sastavnim delom svakodnevice [23].
Biomaterijali se takode svakodnevno koriste u stomatoloskim aplikacijama, hirurgiji i isporuci
lekova. Na primer, biomaterijal sa imobilisanim farmaceutskim proizvodima se moze aplikovati u
telo, Sto omogucava produzeno oslobadanje leka tokom duZeg vremenskog perioda. U buducnosti
se oCekuje da ¢e biomaterijali poboljsati regeneraciju prirodnih tkiva, promoviSuci kako obnavljanje
strukturnog, funkcionalnog, metabolickog 1 biohemijskog ponaSanja, tako 1 biomehanicke
performanse [24]. Biomaterijal takode moze biti autotransplantat, alograft ili ksenograft koji se
koristi kao materijal za transplantaciju. Dizajn novih, jeftinih, biokompatibilnih materijala presudan
je za poboljsanje zivotnih uslova i dobrobiti stanovniStva s obzirom na sve veci broj ljudi kojima su
potrebni implantati [25], pa je neophodno da procesi koji se koriste za proizvodnju biomaterijala
budu pristupacéni, brzi i laki za izvodenje. Postoji nekoliko metodologija za pripremu novih
bioaktivnih, biokompatibilnih materijala sa osteokonduktivno$¢u i osteoinduktivnoséu [26-32].

Preko 90% starije svetske populacije pati od trauma povezanih sa kostima, poput
osteoporoze, karcinoma kostiju, reumatoidnog artritisa ili nezgoda, koje zahtevaju postupke zamene
ki¢menih prsljenova, kukova i kolena biomaterijalima [33]. Stoga postoji velika potraznja za
odgovaraju¢im biomaterijalom sa prihvatljivom kombinacijom niskog modula elasti¢nosti i visoke

¢vrstoce, velike otpornosti na habanje i zamor, superiorne otpornosti na Kkoroziju u telesnom
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okruzenju, velike dugovecénosti, biokompatibilnosti i bez citotoksi¢nosti [34]. Za zamenu obolelih
kostiju primenjeni su razli€iti vestacki kostani materijali, kao §to su keramika, metali, polimeri i
njihovi kompoziti. U poredenju sa polimerima i keramikom, metali i njegove legure smatraju
mehanickih svojstava, gde je, prema nekim statistikama, napravljeno preko 70% proizvedenih
implantatskih uredaja metalnih biomaterijala [35-37].

Najces¢a primena biomaterijala u medicini je u vidu zamenskih kukova, protetskih sréanih
zalistaka, neuroloskih proteza i ugradenih sistema za doziranje i dostavu lekova. Kada se
biomaterijal koristi u telu znatan vremenski period naziva se implantat, kada je trajno fiksiran u telu
za dugoro¢nu primenu do kraja zivotnog veka naziva se proteza [38].

Materijali koji se koriste za izradu medicinskih implantata i proteza moraju da zadovolje
odredene kriterijume i poseduju prihvatljiva svojstva biokompatibilnosti, netoksi¢nosti, otpornosti
na koroziju, izdrzljivosti, ¢&vrstoée, zilavosti i niske vrednosti modula elasti¢nosti [21].
Biokompatibilnost podrazumeva da telesne ¢elije imaju izrazit afinitet prema materijalu koji se
implantira u zivi organizam. Netoksi¢nost predstavlja jedno od primarnih svojstava koje omogucava
da oslobadanje metalnih jona i drugih produkata ne uti¢e na pojavu patoloskog procesa bilo koje
vrste u organizmu. Otpornost prema koroziji se ogleda u odsustvu korozije u dodiru sa zivim
tkivima u idealnom sluc¢aju. Biokompatibilni materijali implantirani u ljudski organizam trebalo bi
da funkcioniSu bez ikakvih oStecenja tokom svog zivotnog veka sa minimalnim oslobadanjem
Cestica prilikom pojave trenja i habanja.

Biomaterijali se koriste za nadoknadu dela tela ili funkcije tela, pri ¢emu tu nadoknadu
izvode na siguran, pouzdan, ekonomski i fizioloSki prihvatljiv nacin. Razli¢iti biomaterijali se
koriste pri le€enju bolesti ili povreda skeletnog sistema.

Uspeh primene biomaterijala ili implantata u velikoj meri zavisi od tri faktora: svojstva i
biokompatibilnosti implantata, zdravstvenog stanja primaoca i vestine hirurga koji implantira i prati
njegov napredak [39].

Biomaterijali su takode nasli $iroku primenu u popravci, zameni ili uvec¢anju obolelih ili
oStecenih delova miSi¢no-kosStanog sistema poput Kkostiju, zglobova i zuba. Deo primene

biomaterijala je sumirana na Slici 2.1.
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Vestacki rameni zglobovi Vestacki zubni implantati
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Slika 2.1. Klinicka upotreba neorganskih biomaterijala [40]

‘(

Tokom godina se Siroko debatovalo o definiciji biokompatibilnosti materijala. Konacno
znacenje 1 mehanizmi koji su obuhvaceni fenomenom biokompatibilnosti jo$ uvek nisu postignuti.
Generalno, biokompatibilnost definiSe sposobnost biomaterijala da odrzi celijsku aktivnost,
ukljuc¢ujuci molekularne signalne sisteme, bez provociranja ili izazivanja lokalnih ili Stetnih efekata
na domacinu [41]. Materijali su biokompatibilni kada ostvaruju oc¢ekivani blagotvorni odgovor
tkiva 1 klinicki relevantne performanse. Ostale komponente biokompatibilnosti su citotoksi¢nost,
genotoksi¢nost, mutagenost, kancerogenost i imunogenost. Biokompatibilnost se obi¢no procenjuje
na test zivotinjama, histoloskim i patoloskim ispitivanjima susednih tkiva i odgovorima domacina
kao §to su imunogeni, kancerogeni i trombogeni odgovori [41]. Trebalo bi napomenuti da
interakcije izmedu materijala i tkiva ukljucuju slozene pojave u kojima tkivo i materijal medusobno
uticu jedni na druge.

Biokompatibilnost materijala (Slika 2.2) se moze definisati kao sposobnost materijala da
odgovori na zadovoljavaju¢i nacin pri odredenoj primeni kod domacina. To znaci da sam materijal
ili proizvodi koji se mogu izlucivati iz tog materijala ne uzrokuju smrt éelije, hroni¢nu upalu ili
druga oStecenja celijskih ili tkivnih funkcija [41]. Implantati ne samo da moraju da budu bioloski
sigurni 1 stabilni u pogledu citotoksi¢nosti 1 degradacije, ve¢ moraju da odgovaraju bioloskim

7
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zahtevima svake strukturne biokompatibilnosti [41]. Drugim re¢ima, oblik, unutra$nja struktura i

dizajn implantata trebalo bi da budu prilagodeni svojstvima tkiva koje treba zameniti.

BIOKOMPATIBILNOST

INTERAKCIJA SA o

BIOMATERIJALI
= HEMIJSKI =

=MEHANICKI =

| FARMAKO-
LOSKI

-PO\'R§INSKIJ

- ("clijnma

= MiSi¢ima/ligamentima
= Masno¢ama

= Kostima

= Organima

= Korozija

= Degradacija

= TaloZenje proteina
= Enkapsulacija

b= Formianje tromba
b= Kalcifikacija

k= ToksiCno spiranje
= Gubitak duktilnosti

= Citoliza

= Sistemska reakcija

Slika 2.2. Sematska ilustracija biokompatibilnosti [42]

Pored ovih primarnih zahteva, biokompatibilnost povrsine poseduje primarnu ulogu, jer je upravo

povrsina ta koja je u direktnom kontaktu sa zivim organizmom. Stoga je potrebno na odgovarajuci

nacin prilagoditi i modelovati izlozene povrSine u pogledu njihovih hemijskih, fizi¢kih, bioloskih i

morfoloskih svojstava [43].

Klasifikacija interakcija implanata sa tvrdim tkivom data je u Tabeli 2.1.

Tabela 2.1. Klasifikacija interakcija implanata sa tvrdim tkivom [43]

Vrsta interakcije Tip interakcije
Oslobadanje supstanci u toksi¢nim koncentracijama koje dovode do
Biokompatibilna  |neharmoni¢nih efekata sa zivim organizmom, a koje mogu dovesti do
odbacivanja implantata
Biotolerantna Otpustanje supsta_nci, _ali neu tokﬂsiénim konce_ntracijar_na koje mogu
dovesti do inkapsulacije unutar vezivnog tkiva
Bioinertna Nema ispustanja otrovnih materija
. . Pozitivna interakcija sa diferencijacijom tkiva koja dovodi do bliske

Bioaktivna o T L .y

adhezije i medusobnog povezivanja duz interfejsa implantata i tkiva

Lista u Tabeli 2.2 ilustruje neke prednosti i nedostatke za tri glavne grupe sintetickih

materijala koji se koriste za implantataciju.
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Tabela 2.2. Opste poredenje materijala za implantate [44]

Klasa materijala Prednosti Nedostaci
Jaki Korodiraju u fizioloskom okruzenju
. : Velika vrednost Jungovog modula
Otporni na habanje o 9 . 9
Metali elasti¢nosti
€ Tvrdi Velike vrednosti gustine
. Obi¢no nisu bioaktivni
Laki za izradu - —
Nisu resorbabilni
Hemijski otporni Mehanicki slabi
Polimeri Tvrdi Mala vrednost Jungovog modula elasti¢nosti
imeri
Laki za izradu ODbi¢no nisu bioaktivni
Niske vrednosti gustine Nisu resorbabilni
Biokompatibilna Mala zatezna ¢vrstoca
) Otporna na habanje Teska za obradu
Keramika — -
i . Male vrednosti zilavosti
Lagani kompoziti — —
Nije elasti¢na

2.2. METALNI BIOMATERIJALI

Metali se koriste kao biomaterijali najmanje 2000 godina [45]. Medutim, tek u prvom i
drugom svetskom ratu pocinju nasiroko da se koriste kao uredaji za unutrasnju fiksaciju i zamenu
kostiju. Metalni biomaterijali se uglavnom koriste za humane implantate zahvaljuju¢i njihovim
razli¢itim svojstvima, kao $to su mehanic¢ka ¢vrstoca, otpornost na koroziju i biokompatibilnost.
lako postoje brojni metali koji su nasli primenu u medicini, kao $to su nerdaju¢i Celici, legure
kobalt-hrom, kobalt—nikl, titan i njegove legure, Nitinol pametna (smart) legura, zubni amalgami,
zlato, metalna stakla i biorazgradivi metali [46], nekoliko njih (kao $to su titan (Ti), legure na bazi
Ti, platina (Pt) i1 austenitni nerdajuci celik (316L)) primenjeno je za ortopedske i biomedicinske
primene [47-49]. Nacin obrade i ¢istoca metala odreduju njegova svojstva. Neke karakteristike
metalnih materijala su njihove velike vrednosti zateznih ¢vrstoca, velika izdrzljivost, otpornost na
cikli¢no opterec¢enje (zamor) i otpornost na vremenski zavisne deformacije (puzanje). Ovi materijali
su generalno pronasli primenu u izradi implantata kao Sto su proteze kuka, proteze zglobova kolena,
zubni implantati, kardiovaskularni uredaji, hirurSki instrumenti itd.

Prva legura metala razvijena specijalno za ljudsku upotrebu je vanadijum celik koji je
koris¢en za izradu plo¢a prilikom loma kosti (Serman ploge) i zavrtanja. Metali i legure koje se
najcesce koriste za medicinske uredaje ukljucuju nerdajuci Celik, titan i njegove legure i legure na

bazi kobalta [50].
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Pored nabrojanih prednosti, biokompatibilnost metalnih implantata ipak izaziva veliku
zabrinutost jer implantati mogu da korodiraju u in vivo okruzenju [51]. Posledice korozije su raspad
implantatnog materijala i Stetan uticaj proizvoda korozije na okolna tkiva i organe. Neki od
produkata reakcija korozije Stetni su za organe u blizini implantata. Joni nikla (Ni) oslobodeni
korozijom implantata od legure nikal-titan (NiTi) jedan su od primera ovih nusproizvoda
[47,52,53]. Jedan od najvaznijih aspekata pogodnosti materijala za bio-primenu je veca otpornost na

koroziju i, posledi¢no, niza toksi¢nost zbog oslobodenih metalnih jona [54].

2.2.1. Titan i legure titana

U poredenju sa drugim metalima, titan je relativno nov inZenjerski materijal. Njegova
komercijalna primena zapocela je Cetrdesetih godina proslog veka, a kao implantabilni materijal
uvedena je tek 1960-ih [55], ali su istrazivaci tek tokom 1980-ih poceli da shvataju superiornost
titana u odnosu na druge materijale za primenu u medicini. Danas su titan i njegove legure postali
preferirani izbor za primenu u ortopedskoj hirurgiji usled odgovaraju¢ih mehanic¢kih svojstava,
prihvatljive otpornosti na koroziju i same kompatibilnosti titana od strane kostiju [36,56,57].
Komercijalno C¢ist titan i legure titana (Ti-6Al-4V (Ti 64), Ti-6Al-7Nb, Ti-5Al-2.5Fe, TiNi, Ti-
13NDb-13Zr i Ti-15Mo-3Zr-3Al) su Siroko rasprostranjeni U ortopedskim zamenama i drugim
primenama koje imaju kontakt sa kostima.

Mala gustina titana (4.5 g/cm®) i mehano-hemijska svojstva su omogu¢ila Siroku primenu
titana kao implantata [58]. Bot, Beaton i Davenport su 1940. godine prvi put implantirali titan
laboratorijskim Zivotinjama [59] i zakljucili su da je titan materijal koji se prihvatljivo pokazao pod
in vivo uslovima u poredenju sa nerdaju¢im ¢elikom i legurama na bazi Co-Cr.

Dva najcesce upotrebljena materijala na bazi titana su ¢ist Ti (ASTM F67) i Ti-6Al-4V
(ASTM F136) [60]. Ovi materijali su izazvali veliko interesovanje za primenu kao nose¢i implantati
zbog svojih prihvatljivin mehanickih svojstava (zatezna C¢vrstoca i otpornost na zamor), hemijske
stabilnosti (otpornost na koroziju) i biokompatibilnosti u in vivo uslovima. Komercijalno cisti Ti se
uglavnom bira za primene gde je otpornost na koroziju najvaznije mehanicko svojstvo. Ti-6Al-4V
(ASTM F136) je alfa-beta legura, ¢ije mehanicko ponasanje i hemijska stabilnost zavise od vrste
termicke i mehanicke obrade [61]. Mehanicka svojstva i klini¢ka primena Ti legura su navedeni u
Tabeli 2.3.

Titan (Ti) migrira kroz B prelaz na temperaturi od 882°C (Tg). Na T titan poprima gusto
pakovanu Sestougaonu reSetku (HCP), koja se naziva a-Ti, a iznad Ty, zapreminski kubnu reSetku
(BCC), B-Ti. Dodavanje a ili B-stabilizujucih legiraju¢ih elemenata u titan dovodi do moguénosti

postojanja obe faze. Ugradivanje Al (o-stabilizatora) i V (pB-stabilizatora) ¢ini Ti 64 o + B
10
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dvofaznim materijalom uz postojanje HCP o faze i preostale BCC B faze na sobnoj temperaturi

[62].

Tabela 2.3. Mehanicka svojstva i klinicka primena materijala zasnovanih na Ti [50]

Jungov moduo| Zatezna
Oznaka legure elasti¢nosti ¢vrstoca
(GPa) (MPa)

IzduZzenje

%) Klini¢ka primena

Kudista za pejsmejkere, kudista za
uredaje za pomo¢ u ventrikularnim
operacijama, ugradne pumpe za
ciljano doziranje lekova, zubni
implantati, zavrtnji i fiksatori kod
operacija ki¢me

Cist Ti (ASTM F67)|  102-110 240-550 | 15-24

Ti-6Al-4V (ASTM Totalna artroplasti¢na zamena
11 10-1 .
F136) 0 930 0-15 zglobova, pre svega kukova i kolena

Femoralni stemovi kuka, ploCe za
105 860 10 fiksiranje lomova, komponente
ki¢me, ekseri, Sipke, zavrtnji i zice

Ti-6Al-7Nb (ASTM
F1295)

Ti-13Nb-132zr

(ASTM F1713) 79-84 973-1037 10-16 Ortopedski implantati

Titan i njegove legure su poznate po svojoj osteokonduktivnosti (blizak kontakt sa koStanim
tkivom u medusloju) [63,64]. Ova svojstva se pripisuju oksidnom TiO; sloju na povrSini ¢istog
titana koji se spontano formira u atmosferskim uslovima usled visoke reaktivnosti titana sa
kiseonikom. Ovaj nanometarski pasivni sloj koji deluje kao medusloj izmedu bioloskog medijuma i
implantata, nije odgovoran samo za veliku otpornost titana na koroziju, ve¢ moze da privuce
osteogene proteine poput osteokalcina (Oc) i osteopontina (Op), glavnih proteina koji doprinose
osteointegraciji [65]. Slika 2.3 ilustruje mogu¢i mehanizam osteointegracije titana. Na pH=7
negativno naelektrisani sloj TiO, (povrSina implantata) i Oc, Op su povezani pozitivno
naelektrisanim jonima kalcijuma, koji se nalaze u okolnoj telesnoj te¢nosti (Slika 2.3a).
Alternativno, Oc 1 Op grupe mogu biti privuene i vezane za implantat putem premoscavanja

terminalnih OH radikala za sloj TiO, na povrsini titana (Slika 2.3b) [65,66].
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Slika 2.3. Mehanizam adsorpcije osteogenih proteina na titan [65]. (Oc: osteokalcin, Op:
osteopontin). a) Mehanizam posredovan kalcijumovim jonima i b) Mehanizam posredovan

terminalnim OH radikalima

Osteoblasti proizvode isklju¢ivo Oc i Op. Njihovo vezivanje za titan dovodi do migracije
¢elija osteoblasta u smeru ka implantatu (¢elijska adhezija). Oc i Op koji okruzuju ¢elije pokrecu

formiranje kostiju stvaranjem kolagena koji se mineralizuje (Slika 2.4) [65].

Osteoblast

l[: Proteoglikan (AZ)
Cart RGD, integrin TiO,
TiO, (OH) (negativno naelektrisanje)

Ti

Rani stadijum implantacije Posle osteointegracije

Slika 2.4. Osteointegracija titanskog implantata (AZ: zona amorfne strukture) [65]
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2.3. KERAMICKI BIOMATERIJALI

Keramicki materijali su neorganska jedinjenja metalnih ili nemetalnih materijala sa jonskom
ili kovalentnom meduatomskom vezom, Koji se naj¢es¢e dobijaju na poviSenim temperaturama.

Klasa keramickih materijala koji se koriste za reparaciju skeletnih i1 drugih tvrdih tkiva se
obi¢no naziva biokeramika. Biokeramike mogu biti bioinertne (glinica, cirkonijum), bioresorbilne
(trikalcijum fosfat) ili bioaktivne (hidroksiapatit, bioaktivna stakla i staklokeramika) [50].
Klasifikacija biokeramike je prikazana u Tabeli 2.4.

Tabela 2.4. Vrste vezivanja biokeramike za tkiva [24]

Vrste vezivanja Vrste biokeramike

Gusta, neporozna, gotovo inertna keramika
pri¢vrScuje se rastom kostiju u nepravilnosti
povrsine cementiranjem uredaja u tkivo ili
utiskivanjem u defekt (morfoloska fiksacija)

A|203, ZrO,

Kod poroznih implantata dolazi do urastanja
kosti, gde se kost mehanicki pricvrséuje za
materijal (bioloska fiksacija)

Porozni hidroksiapatit, Porozni metali sa
prevlakom od hidroksiapatita

Povrsinsko reaktivna keramika, stakla i
staklokeramika se direktno vezuju hemijskim
vezama sa kostima (bioaktivna fiksacija)

Bioaktivna staklokeramika, Hidroksiapatiti
velike gustine, Bioaktivna stakla

Resorbabilna keramika i stakla u komadu il
praskastom obliku dizajnirani da se polako
zamenjuju kostima

Kalcijum sulfat (gips), Tricalcijum fosfat,
Kalcijum fosfatne soli, Bioaktivno staklo

Uspeh keramickih materijala u klini¢koj praksi zavisi od njihove sposobnosti da indukuju
regeneraciju kostiju i rast kostiju u medusloju tkivo-implantat bez prelaznog sloja vlaknastog tkiva.
Zeljena svojstva implantirane biokeramike su: netoksiénost, nekancerogenost, nealergi¢nost,

nezapaljivost, biokompatibilnost i biofunkcionalnost tokom svog Zivotnog veka u domacinu.

2.3.1. Kalcijum fosfatna keramika

2.3.1.1. Amorfni kalcijum fosfat (ACP)

Amorfni kalcijum fosfat (ACP) je termin koji se odnosi na amorfne faze kalcijum

ortofosfata. Amorfne kalcijum fosfatne faze su jedan od najces¢ih oblika minerala kalcijum fosfata
13
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(CaP) u bioloskim organizmima [67]. Pronadene su u mitohondrijama eukariotskih i prokariotskih
¢elija, a ACP se jo$ uvek smatra prekursorskom fazom minerala u kostima kod ki¢menjaka, mada je
to vrlo diskutabilno i kontroverzno i tek treba da se ta¢no utvrdi.

Amorfna kalcijum fosfatna faza je posredna faza u dobijanju nekoliko vrsta kalcijum fosfata
talozenjem. ACP je prisutan u mnogim biomaterijalima i preparatima. Javlja se kao prevlaka
metalnih endoproteza dobijenih razli¢itim tehnikama, bilo kao prelazna faza ili kao krajnji proizvod
[68]. Koristi se u samosusec¢im injekcijskim cementima, kod kojih je odgovoran za reakciju susenja.
Pored toga, ACP se nalazi u kompozitnim materijalima koji se koriste u odontologiji kao
remineralizuju¢a faza cakline i dentina, te njegovu upotrebu za formulisanje pasti za zube kao
sredstva za remineralizaciju rana karijesnih lezija [68,69].

ACP se javlja u mnogim bioloskim sistemima, posebno u primitivnim organizmima, gde se
veruje da sluzi kao rezervoar kalcijumovih i fosfatnih jona. Minerali koji se uglavnom sastoje od
kalcijuma 1 fosfata su najzastupljeniji u zubima 1 egzoskeletnim strukturama kod morskih
beski¢menjaka [70].

Pitanje nastanka ACP faze kod mineralnog razvoja kostiju, pre finalne kristalizacije faze
sli¢ne hidroksiapatitu (HAp), bilo je neprimetno ¢ak i u najranijoj fazi formiranja tkiva kod velikog
broja istrazivanja [71-74]. Novija istrazivanja pokazuju prisustvo ACP mineralne komponente kod
kostiju koje se razvijaju, ali ne i kod ve¢ formiranih kostiju [75]. Postojanje ACP kod ki¢menjaka
jo$ uvek nije eksperimentalno dokazano osim kod specifi¢nih lokacija, poput struktura unutrasnjeg
uha ajkulinih embriona i kod mleka sisara [70,71]. Koristec¢i nekoliko tehnika, kao $to su Furieova
transformisana infracrvena spektroskopija (FTIR), Ramanska spektroskopija i rentgenska apsorpcija
blizu ivice strukture (XANES), skenirajuca elektronska mikroskopija visoke rezolucije (SEM) i
transmisiona elektronska mikroskopija (TEM), nekoliko autora je nedavno predstavilo dokaze
postojanja prolaznog oblika ACP u nekoliko mineralizovanih tkiva, kao sto su novoformirana zubna
gled kod miSeva, novoformirane kosti peraja zebra ribica i u ranoj unutarmembranskoj
mineralizaciji morune [76-78]. Na pitanje pojave ACP faze u novomineralizovanim tkivima
ki¢menjaka usled nedostatka nepobitnih dokaza nema odgovora.

U literaturi se mogu pronaci brojne reference vezane za dobijanje razli¢itih vrsta ACP koje
se u osnovi razlikuju po atomskom odnosu Ca/P. Amorfni trikalcijum fosfat (ATCP), sa atomskim
odnosom Ca/P=1,5 i hemijskom formulom Caz(PO,),.nH20, se naj¢es¢e moze naci u amorfnom
talogu dobijenom u alkalnim sredinama sa pH opsegom od 9 do 11. Ovaj sastav odgovara tacno i
jasno definisanom jedinjenju i moZe se naci kod ACP koji je dobijen na visokim temperaturama.

U kiselijim rastvorima amorfni kalcijum fosfat moze da sadrzi HPO? jone umesto PO¥,
Sto dovodi do manjeg Ca/P odnosa. U nekim istrazivanjima je dobijen odnos od ¢ak 1,15 [79].

Takve faze su nestabilne i vrlo brzo se pretvaraju u dikalcijum fosfat dihidrat (DCPD)
14
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(CaHPO42H,0). U eksperimentima radenim na 30 °C i 42 °C, Ca/P odnos u ranoformiranim
¢vrstim fazama je varirao u odnosu od 1,35 do 1,38.

U nevodenim ili etanol-voda medijumima mogu se dobiti ACP faze znatno manjeg odnosa
Ca/P, kao $to su amorfni oktakalcijum fosfat (OCP) [CagH2(PO,)4-nH,0] ili amorfni dikalcijum
fosfat (DCP) (CaHPQ,) [79-82]. ACP faze sa Ca/P odnosom ve¢im od 1,5 se mogu dobiti samo u
prisustvu stranih dodatih jona, naj¢es¢e karbonatnih i oksidnih jona. To je slucaj sa ACP fazama
dobijenim tokom procesa dobijanja HAp plazma sprej pirolizom, pri ¢emu ove faze mogu da sadrze
oksidne jone [68].

Trebalo bi ista¢i da se i sastav najceS¢eg oblika ACP, tj. ATCP, moZe menjati tokom
procesa starenja, jer dolazi do stvaranja HPO,* i OH" jona [83]:

H,O + PO, — HPO,* + OH’ (2.1)
Ovo dovodi do nastanka niza jedinjenja predstavljenih formulom koja je data u Jednacini 2.2:
Cag(PO4)5-X(HPO4)X(OH)X (22)

Navedena reakcija prethodi kristalizaciji apatita sa deficitom kalcijuma kada je x = 1 [69].

Bets i Posner [84] su prvi definisali strukturu ATCP na osnovu funkcije radijalne
distribucije. Formula ATCP odgovara hemijskoj formuli Cag(POa4)s, pri cemu je Cag(PO4)s jedinica
prosecnog prec¢nika od 0.95 nm 1 ova jedinica se naziva Posnerov klaster.

Posnerovi klasteri odgovaraju lokalnom rasporedu kalcijumovih i fosfatnih jona koji postoje
u strukturi apatita i poseduju Sg simetriju. Posnerov klaster je prikazan na Slici 2.5 [69]. Ovaj
raspored je analogan rasporedu kod nekoliko drugih jedinjenja, kao $to su apatiti, OCP i f-
trikalcijum fosfat (TCP). Odnos izvorne strukture Posnerovog klastera i strukture apatita
predstavljen je na Slici 2.5b. Teorijska ispitivanja stabilnosti razli¢itih klastera kalcijuma i fosfata sa
vec¢im brojem jona potvrdila su da Posnerovi klasteri imaju najstabilniji raspored [85].

Raspored klastera u veé¢im strukturama nije dobro poznat. Istalozeni ATCP sadrzi veliku
koli¢inu vode, za koju se smatra da je samo delimi¢no prisutna u meduklasternom prostoru, Sto
omogucava povezivanje Posnerovih klastera u vece sferne jedinice pre¢nika 20-300 nm [86] .

Druga vrsta vode, koja je labavije vezana, je jednostavno adsorbovana na ove klastere.
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Slika 2.5. Struktura amorfnog kalcijum-fosfata. (a) Posnerov klaster sa Sg simetrijom [69]. Tri
kalcijumova jona se preklapaju formirajuci kolonu na Cs 0si figure koja se nalazi na z=0, 1/2 i 1.
Dve druge grupe od po tri kalcijumova jona se nalaze na periferiji klastera na z=3/4 iz =1/4
pozicijama. Atomi fosfora iz fosfatnih grupa se nalaze na polozaju z=1/2, sa dva atoma kiseonika iz
fosfatnog tetraedra. Ukupni hemijski sastav odgovara Cag(PO4)s. (b) Originalni model Posnerovog

klastera koji pokazuje svoj odnos sa apatitnom strukturom [87]

ACP se konvertuje u hidroksilovani apatit u vodenom medijumu. Ova reakcija se odigrava u
suspenzijama i stanjima slicnim gelu, na istaloZzenim vlaznim uzorcima i na liofilizovanim i
zagrejanim prahovima [71,83,88]. Kod ovih uzoraka se mogu primetiti neke zajednicke

karakteristike:

e Prvo se javlja period indukcije tokom kojeg se amorfno stanje zadrzava;
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e Zatim dolazi do kristalizacije koja se odvija prili¢no brzo i prati sigmoidalni rast [69];
e Konverzija ATCP u apatit je ,,autokataliticka“;
e U vecini reakcija konverzije koje se javljaju na fizioloSkom pH;
e Dobijeni apatit je hidroksilovan, osetljiv na kalcijum 1 sadrzi hidrogen fosfatne vrste.

ACP se uglavnom moze dobiti na dva glavna nacina:

e U vodenom rastvoru pri niskoj temperaturi ili koriSéenjem visokoenergetske obrade (mokri
postupak)
e navisokim temperaturama (suvi postupak).

U zavisnosti od nacina dobijanja i eksperimentalnih uslova (prezasi¢enost rastvora, pH, itd.),
sintetisani ACP moze imati Ca/P odnos u rasponu od 1 do 2, pa ¢ak i viSe [69,79]. Sinteza ACP
mokrim postupkom je zasnovana na dvostrukom razlaganju soli kalcijuma i fosfata u vodenoj ili
vodeno-alkoholnoj sredini [89,90]. ATCP (Ca/P = 1,5) se moze dobiti razliitim postupcima u
rastvoru, ali svaka od ovih metoda zahteva snazno i brzo meSanje i talozenje. Veéina sinteza se
izvodi na sobnoj temperaturi 1 zahteva visoku stopu prezasi¢enosti.

U cilju prevencije konverzije i/ili fazne transformacije neophodno je ¢uvanje ACP prahova u
zamrzivadu. Cak i posle suenja u eksikatoru ili liofilizatoru, ACP sadrzi od 10-20% vode. Suvi
ACP se moze dobiti zagrevanjem ACP praha na temperaturi od 450°C u vakuumu ili vazduhu, pri
¢emu nema promene strukture [91].

Suvi, zagrevani ATCP je stabilniji od nezagrevanog ACP i moze se skladistiti na sobnoj
temperaturi. Generalno, ACP se dobija iz koncentrovanih rastvora i na vrlo visokim
prezasic¢enostima rastvora, te je talozenje trenutno. Kad je zasiCenost rastvora manja dolazi do
perioda indukcije.

Suvim postupcima ACP se dobija brzim potapanjem topljenog CaP. Niskotemperaturno
formiranje ACP podrazumeva jonsko rasprasivanje CaP. Ovi postupci uglavnom dovode do
formiranja faza sa razlicitim sastavima, koji ponekad sadrZe necistoée i nisu pogodni za pripremu
vecih koli¢ina &istog ACP. U odsustvu drugih mineralnih jona izuzev Ca®* i PO* jona, sastav
amorfne faze je analogan anhidrovano istalozenom ATCP [92]. Kalcijum je uglavnom jedini katjon,
dok anjoni, osim fosfata kao §to je O%, mogu biti prisutni kod visokotemperaturne amorfne faze, §to
dovodi do poveéanja Ca/P odnosa (> 1.5). Ovo je posebno primetno kod ACP dobijenog

nanoSenjem HAp prevlaka plazma sprej pirolizom [92].

2.3.1.2. Hidroksiapatit (HAp)

HAp je prvi komercijalno dostupan kalcijum-fosfatni proizvod i kori$éen je u stomatologiji i
medicini u svojim gustim i poroznim oblicima. Brzine rastvaranja nekih vrsta kalcijum-fosfata u
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simuliranim fizioloskim uslovima su ispitivane sa naglaskom na hidroksiapatit, B-trikalcijum fosfat
I tetrakalcijum fosfat. U in vitro uslovima je pokazano da rastvorljivost ovih materijala opada na

slede¢i nacin [93]:
Tetrakalcijum fosfat> B-trikalcijum fosfat> Hidroksiapatit

Kalcijum-fosfati (CP), odnosno ponajvise hidroksiapatit (HAp, Cai0(PO4)s(OH),), nasli su
Siroku primenu u inZenjerstvu kostanog tkiva zbog svoje odli¢ne biokompatibilnosti, bioaktivnosti,
netoksi¢nosti 1 hemijskog sastava slicnog prirodnom kostanom tkivu, a ucestvuju i u metabolickim
procesima organizma [94,95]. Hidroksiapatit se kod zivih organizama javlja u tvrdim tkivima kao
mineralna faza pa je iz tih razloga bio predmet mnogih istrazivanja. Mineralni deo zuba i kostiju
sadrzi apatit kalcijuma 1 fosfora sli¢nog kristalnom HAp. Prirodna kost se sastoji od 70 mas.%
HAp, odnosno 50 vol.% HAp. Sinteti¢ki, stehiometrijski HAp ima formulu Cajo(PO4)s(OH); i
pripada $irokoj grupi minerala koji sadrZe kalcijum koga okruzuju fosfatne (PO,>) grupe.
Molekularna konfiguracija i izgled kristalne strukture su prikazani na Slici 2.6.

Slika 2.6. a) Molekularna struktura HAp koja pokazuje njegov elementarni sastav i b) kristalna

struktura HAp u jedinicnoj c¢eliji [96]

Molekularna konfiguracija HAp sastoji se od 40 mas.% Ca, 18,5% P i 3,38% OH radikala sa
odnosom Ca/P od 1,67. Jedini¢na ¢elija HAP sastoji se od heksagonalne kristalne strukture koja ima
vrednosti parametara reSetke a = 0,942 nm i ¢ = 0,688 nm sa prostornom grupom P6s/m (Slika 2.6b)
[96]. Jedini¢na ¢elija HAp sadrzi 14 jona kalcijuma, od kojih je Sest jona unutar jedini¢ne celije,
dok se ostalih osam nalazi na periferiji, delec¢i susednu jedini¢nu ¢eliju. Pored toga, od ukupno deset
fosfatnih jona jedini¢ne Celije, dva se nalaze unutar jedini¢ne Celije, a osam na periferiji. Bez obzira
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na to, svih osam hidroksidnih jona pozicionirano je na ivici deleéi po Cetiri jedini¢ne ¢éelije. Tako, u
proseku, ¢elija HAP ukljucuje deset jona kalcijuma, Sest fosfatnih jona i dva hidroksilna jona (Slika
2.6b). KarakteriSe ga molarni odnos kalcijuma i fosfora (Ca/P) od 1,67. Koeficijent toplotnog
Sirenja je 13,3 x 10 W/m K, proizvod rastvorljivosti, Ksp, iznosi 34 x 10™°, toplotna provodnost
HAp je 0,72 W/m K, a sradunata gustina iznosi 3,219 g/cm® [97-100]. HAp se dosta sintetise i
koristi za proizvodnju razli¢itih oblika implantata (¢vrstih i poroznih), kao i prevlaka na drugim
implantatima.

Biokompatibilnost hidroksiapatita je jedno od vaznijih svojstava ovog biomaterijala.
Hidroksiapatit formira direktnu hemijsku vezu sa tvrdim tkivima. Nakon implantacije Cestica ili
poroznih blokova hidroksiapatita u kost, nova lamelarna porozna kost se formira u roku od 4 do 8
nedelja [101].

Sinteticki HAp se razlikuje po sastavu od minerala iz kostiju, posto, pored jona kalcijuma,
fosfora, kiseonika i vodonika, koStani minerali sadrZe i niz jonskih supstitucija u svojoj resetki, a
sam odnos kalcijuma i fosfora u kostima moze biti i nestehiometrijski sa Ca/P # 1,67 [102]. Moguce
su zamene kalcijumovih i fosfatnih jona u strukturi hidroksiapatita jonima drugih elemenata. Na®,
K*, Mg¥, Fe**, zZn®*, CO?, CI'i F su glavni zamenski joni. Minerali kostiju se razlikuju u
raznovrsnosti 1 koli€ini supstituisanih jona, a supstitucija zavisi od velikog broja faktora, kao $to su
genetske 1 pojedina¢ne karakteristike i unutrasnje okruzenje mineralizovanih struktura [103].

Magnezijum je jedan od bitnih elemenata za sve zive organizme. 60—65% ukupne koli¢ine
Mg u ljudskom telu se nalazi u kostima i zubima, a preostalih 35-40% Mg se nalazi u ostatku tela
[104]. U literaturi se mogu na¢i podaci da Mg joni mogu da poboljSaju biokompatibilnost i
bioaktivnost CaP keramike [105-107]. Manjak magnezijuma negativno uti¢e na sve faze koStanog
metabolizma, uzrokuju¢i prekid rasta kostiju, smanjenje osteoblastnih 1 osteoklastnih aktivnosti,

osteopeniju i krhkost kostiju [108].

2.4. POLIMERNI BIOMATERIJALI I BIOPOLIMERI

Polimeri su molekuli dugog lanca koji se sastoje od velikog broja malih ponavljaju¢ih
jedinica poznatih kao monomeri. Polimeri pripadaju porodici makromolekula i predstavljaju
znacajnu klasu biomaterijala. Polimeri se mogu dobiti iz prirodnih izvora ili iz sintetickih organskih
izvora [50].

Sinteti¢ki polimerni materijali se Siroko koriste kao medicinski materijali za jednokratnu
upotrebu, protetski materijali, zubni materijali, implantati, pregrade, u eksterokorporalnim

uredajima, inkapsulantima, polimernim sistemima za dostavu lekova, proizvodima od tkiva i
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ortodozama poput metalnih i keramiCkih supstituenata. Razlog za to pripada njihovoj
biokompatibilnosti, sterilizabilnosti, adekvatnim mehanic¢kim i fizickim svojstva kao i moguénosti
obrade kao sto je prikazano u Tabeli 2.5 [109].

Tabela 2.5. Zahtevi koje moraju ispuniti biomedicinski polimeri [109]

Svojstvo Opis
Biokompatibilnost | Nekancerogenost, nezapaljivost, netoksi¢nost i nealergi¢ni odgovor
Sterilizabilnost Autoklav, suvo zagrevanje, etilenoksid, gas i zracenje
Fizicke osobine Cvrstoéa, elasti¢nost i trajnost

Mogucénost obrade | Masinska obrada, oblikovanje, ekstrudiranje i formiranje vlakana

Prednosti polimera kao biomaterijala su:
e Polimeri se lako mogu oblikovati u razli¢ite slozene oblike i strukture;
e Obezbeduju Sirok spektar razlicitih sastava i fizickih svojstava;
e Povrsinska svojstva se mogu lako modelovati.
Nedostaci polimera kao biomaterijala su:
e Poteskoce u sterilizaciji;
e Lako apsorbuju vodu i biomolekule iz okruzenja i na taj na¢in menjaju povrsinsku hemiju;
e Budu¢i da su meki materijali, polimeri se mogu mehanicki ishabati i pokvariti;
e Mogu produkovati razli¢ita jedinjenja u telo pri in vivo uslovima [50].

Sintetski polimerni biomaterijali u domenu stabilnosti mogu biti bioresorbilni kao i
bioneresorbilni. Bioresorbilni polimeri na bazi laktida, glikolida itd. predmet su brojnih istraZivanja
iz razloga njihove netoksi¢nosti (krajnji produkti njihove razgradnje se nesmetano ukljucuju u
Krebsov ciklus). U okviru polimernih biomaterijala izdvaja se i posebna podgrupa a to su polimeri
prirodnog porekla.

Prirodni polimeri su poznati po sli¢nosti sa vancelijskom matricom, dobrim bioloskim
performansama, svojstvenom c¢elijskom interakcijom i ¢elijskom ili enzimskom degradacijom
[110]. Oni poseduju zadovoljavajué¢u koli¢inu bioloskih signala koji podsti¢u povoljne celijske
reakcije. Proteinski polimeri, polihidroksialkanoati i polisaharidi predstavljaju tri glavne grupe
prirodnih polimernih biomaterijala. Kako je u disertaciji koris¢en polisaharid, u nastavku je dat
pregled ove vrste prirodnih bioresorbilnih polimera.

Polisaharidni polimeri su poznata grupa prirodnih polimera kod kojih su saharidni, odnosno
Se¢erni monomeri, medusobno povezani O-glikozidnim vezama, koje se mogu javiti kod bilo koje
hidroksilne grupe monosaharida. Ovi materijali se dobijaju iz mikrobnih, biljnih ili Zivotinjskih
izvora 1 netoksiéni su, a u interakciji sa celijama poseduju zahtevanu i prihvatljivu
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hemokompatibilnost i uglavnom kos$taju manje od ostalih biopolimera [111]. Hitozan, alginat,
skrob, hijaluronan i hondroitin sulfat su primeri polisaharida koji se proucavaju kao biomaterijali.

Posto je hitozan, odnosno njegov kopolimer hitozan oligosaharid laktat, biopolimer koji je
koris¢en pri izradi ove doktorske disertacije, njegova svojstva i primena, kao potencijalnog

ortopedskog biomaterijala, detaljno su razmotreni u daljem tekstu.

2.4.1. Hitozanska struktura i svojstva

Hitozan (CH) je linearni, polisaharidni, katjonski polimer koji se sastoji od A(1—4)-
glukozamina i N-acetil-D-glukozamina. Dobija se N-deacetilacijom hitina natrijum hidroksidom.
Hitin se prirodno nalazi u oklopima rakova i insekata. Molekularna struktura hitina i hitozana
prikazana je na Slici 2.7 [112,113].

CH20H
H e ——
H H
OH H
H
H NHCOCH3
Hitin
CH20H CH0H
H
H N !
OH H OH H
H H
H NH2 H NH3 n
Hitozan

Slika 2.7. Molekularna struktura hitina i hitozana [113]

Stepen deacetilacije (DDA) polimera hitina, prerac¢unato u odnosu na procenat primarnih
amino grupa u molekulu hitozana, varira, jer se proces deacetilacije hitina gotovo nikada ne
zavrSava. Komercijalne serije hitozana obicno imaju DDA izmedu 70% 1 95% 1 molekulsku masu
od 10-1000 kDa [114]. Kako je hitozan kopolimer, na osnovu njegove molekulske tezine (Mw),
DDA i sekvence, njegova svojstva (npr. pK;) se mogu modifikovati [113,115]. Hitozan deluje kao
slaba baza usled prisustva amino grupa, rastvara se u vodenim rastvorima pri niskoj pH vrednosti
kao rezultat protonizacije amino grupa na glukozaminu i taloZi se na pH vecem od njegovog pKa.

Za tipicni hitozan sa DDA 80% ili manjim i Mw od oko 200 kDa, pK, je priblizno 6,3. Kako je
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prelazni opseg hitozana iz rastvorljivog u nerastvorljiv blizu neutralne pH vrednosti, hitozan je
pogodan za biolosku upotrebu. Prisustvo amino i hidroksilnih grupa u hitozanskoj strukturi
olaksava razlic¢ite hemijske modifikacije ovog polimera [115].

U in vivo uslovima enzim lizocim najc¢esce hidrolizuje N-acetilovane ostatke hitozana, $to
posledi¢no kao rezultat dovodi do razgradnje polimera. Osim enzimske razgradnje, rastvaranje u
vodenim rastvorima takode igra ulogu u razgradnji hitozana. Prema tome, primeéeno je produzeno
vreme razgradnje za vrlo niske ili vrlo visoke vrednosti DDA, dok srednje vrednosti deacetilacije
pokazuju najbrzu stopu razgradnje [116]. U literaturi se mogu pronaéi podaci o vezivanju i
proliferaciji humanih orbitalnih koznih fibroblasta u in vitro uslovima na hitozanskim skafoldima
koji su pokazali biomehanicku kompatibilnost [117], kao i podaci o ubrzanoj angiogenezi
(formiranju novih krvnih sudova) i male fibrozne enkapsulacije hitozana u telu [118].

Posto je vecina faktora rasta povezana sa anjonskim i negativno naelektrisanim molekulama
(glikozaminoglikani), hitozan kao katjonski polimer je pogodan kandidat za isporuku faktora rasta
usled elektrostaticke interakcije izmedu dva molekula [119]. Pozitivno naelektrisanje takode ima
klju¢nu ulogu u vezivanju ¢elija [120]. Usled predasnje navedenog, DDA hitozana uti¢e na ¢elijsku
adheziju, §to se pripisuje vecoj gustini katjonskih naelektrisanja pri velikim vrednostima DDA,
boljoj interakciji sa negativno naelektrisanim ¢elijskim membranama i poboljSanoj ¢elijskoj adheziji
[116]. Pored toga, primecena su i antibakterijska svojstva ovog polimera. Pokazalo se da hitozan
smanjuje stopu infekcije koju uzrokuje S. aureus kod kuni¢a [121]. Ovo je povezano sa
asocijacijom amino grupa sa anjonima na celijskom zidu bakterija i rezultuju¢im suzbijanjem
biosinteze, kao 1 onemogucavanjem masenog transporta preko Celijskog zida bakterija, Sto dovodi
do ubrzavanja smrti bakterijske celije [122].

Ovaj biopolimer je adekvatan kandidat za biomedicinske primene, posebno u inzenjerstvu
tkiva usled svoje antibakterijske aktivnosti [123-125], antimikotik [126], mukoadhezivnosti [127],
analgetskog delovanja [123,126] i hemostatskih svojstava [123,128]. Hitozan i njegovi derivati su
vrlo atraktivni kandidati za kompozitne skafolde, jer se razgraduju tokom formiranja novih tkiva
bez upalnih reakcija ili toksi¢ne degradacije [129]. Zbog svoje kontrolisane biorazgradivosti,
biokompatibilnosti i netoksi¢nosti, koristi se za Savove, zavoje za rane, prilikom zamene kostiju, u
tkivnom inzenjerstvu i kao nosa¢ lekova ili gena [123,130-132]. Interesantna primena koja se tice
samopovezujuc¢eg kalcijum-fosfatnog (CP) cementa: hitozan glicerofosfat pomeSan sa CP 1
limunskom kiselinom formira injekcioni samosuseci sistem za popravku ili punjenje kostiju [123].
Hitozan ima sposobnost da promovise vezivanje osteogenih progenitornih ¢éelija, olakSavajuéi tako
stvaranje kostiju [133].

Hitozan je izu€avan u razli¢itim oblicima u ortopediji i to kao: aditiv za koStani cement,

kompozitni biorazgradivi skafold za sisteme za isporuku lekova i1 ¢elija 1 za funkcionalizaciju
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metalnih implantata [17]. Interesovanje za ovaj polimer kao skafold potice iz ¢injenice da se moze
oblikovati u porozne strukture sa kontrolisanom veli¢inom pora, pruzaju¢i tako mogucnost za
infiltraciju skafolda kosStanim ¢elijama i krvnim sudovima. Pored toga, in vitro istrazivanja skafolda
koji sadrze Celije osteoblasta su pokazala diferencijaciju i proliferaciju Celija i taloZenje matrice
bogate mineralima [120]. Hitozanski skafoldi i sunderaste matrice sa prisutnim faktorima rasta
[134-136], kao i skafoldi hitozana kombinovanog sa kolagenom [137] koji sadrze modifikovan
faktor rasta B1 (TGF-B1) su proucavani za primenu u kostima i perodontalnoj kosti. U poslednje
vreme hitozanski skafoldi se sve detaljnije proucavaju u cilju isporuke kostanih morfogenetskih

proteina kako bi se podrzala funkcija osteoblasti¢nih ¢elija [138-140].

2.4.2. Hitozan oligolaktat

Graftovanje hitozana u cilju poboljsanja postojecih zeljenih svojstava, kao i u cilju dobijanja
njegovih derivata je predmet novijih istrazivanja. U literaturi se mogu pronaci razli¢iti postupci
graftovanja hitozana sa detaljima o eksperimentalnim uslovima sinteze, fiziCkim svojstvima
graftovanih derivata i mehanizmima reakcije razli¢itih metoda sinteze odredenog broja graftovanih
derivata hitozana [141-145].

U cilju dodatnog poboljSanja bilo u mehani¢kim, tako i u biosvojstvima, istrazena je
inovativna formulacija: hitozan sa poli(mlecnom kiselinom), oligo(DL-laktidom) i sa sistematskom
promenom u medusobnoj veli¢ini i udaljenosti graftovanih delova na hitozansku osnovu [145], kao
1 sinteza ovog graftovanog kopolimera u vidu umrezenih komponenti hitozana i oligo (DL-
laktidom) [144].

Na Slici 2.8 je prikazana hemijska Sema mreze hitozana sa oligo(DL-laktidom). Mehanizam
dobijanja hitozan oligo(DL-laktida) ukljucuje stvaranje prelaznog stanja u obliku laktatne soli na
amino lokacijama hitozanskog lanca, kao §to je prikazano na Slici 2.8c, uz paralelno odvijanje

reakcije izmedu N-sukcinil hitozana i hidroksilne grupe DL-laktida.
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Slika 2.8. a) Sematski prikaz mreze: hitozanski lanci povezani preko segmenata oligo (DL mlecne
kiseline). Neke karboksilne grupe mogu biti prisutne usled prisustva derivata N-sukcinil hitozana

koji se koristi u pripremi mreze 1 b) sinteza N-sukcinil hitozana [144].

U literaturi se moze sresti kopolimer hitozana sa poli (DL-laktidom) i njegovim derivatima.
Ova jedinjenja ukljuuju kopolimer niskomolekularnog hitozana 1 DL-laktida, zatim
hidroizolacionog hitozan-g-(L-laktid-ko-citratna kiselina) [146-148]. Hitozan-g-(L-laktid) je
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sintetizovan bez upotrebe katalizatora, a in vitro kultivacija fibroblasta pokazuje da je brzina
¢elijskog rasta mnogo brza od brzine rasta ¢elija na hitozanu. Rezultat sugeriSe da se hitozan-g-(L-
laktid) moze upotrebiti kao skafold u inzenjerstvu materijala [149]. Takode, ovaj materijal se moze
koristiti za terapiju ciljane dostave lekova [141]. Hitozan-g-oligo (L-laktid) se moze koristiti kao
biomaterijal usled biokompatibilnosti PLLA i hitozana, a ista je znacajno poboljSana usled uvodenja
oligo (L-laktida) u hitozan u vidu boc¢nih lanaca. Graftovani kopolimeri su rastvorljivi u DMSO,
DMEF i sir¢etnoj kiselini [143].

Osnovno neZeljeno svojstvo, koje imaju sve polimerne strukture koje se Kkoriste u
inzenjerstvu tkiva, je nedostatak mehanicke ¢vrstoce i krutosti. Da bi se doslo do reSenja ovog
nedostatka potrebno je kombinovati polimerne strukture sa bioaktivnom keramikom i staklima u

kompozitne sisteme, §to je tema Poglavlja 2.9.
2.5. KOMPOZITNI MATERIJALI

Kompozitni materijal se sastoji od dva ili viSe materijala koji zajedno ¢ine potpuno novi
materijal [150,151]. Slika 2.9 prikazuje jedan od primera kompozitnog materijala koji se sastoji od
polimerne matrice impregnirane vlaknima. Kompozitni materijal objedinjava svojstva oba

materijala, i u isto vreme poseduje nova unapredena svojstva. [152].

Punilac- vlakno Matrica Kompozit

—a

Slika 2.9. Primer kompozitnog materijala sa vlaknastim puniocem

2.5.1. Istorija kompozitnih materijala

Ljudi su koristili kompozitne materijale jo§ u drevnim vremenima, ali je njihovo postojanje
ustanovljeno tek 1930. Drevni Egipcani nisu imali saznanja 0 kompozitnim materijalima, ali su za
izgradnju kuca koristili prve poznate kompozitne materijale. Egipéani su koristili glinu i slamu da
naprave cigle za svoje domove. Upotreba ovih materijala je ¢inila cigle ja¢im, pri ¢emu oni nisu
znali da ti materijali zajedno formiraju jacu ciglu u poredenju sa obi¢nom ciglom izgradenom samo
od gline. Drugi primer kompozitnog materijala koji se koristio u proslosti moze se pronaci u

lukovima koje su koristili Mongoli. Oni su svoje lukove izradivali koriste¢i drvo, tetive stoke i
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svilu, koja je lagana, kratka i jaka. Ovi kratki i snazni lukovi su pruzali lako¢u upotrebe tokom
jahanja pri ¢emu su imali minimalan ili nikakav gubitak snage [152]. U Prvom i Drugom svetskom
ratu kompozitni materijali su koriS¢eni za izradu aviona, Sto je pomoglo smanjenju tezine aviona,
povecéanju njihove brzine i poboljsanju performansi. Kasnije su se kompozitni materijali koristili i u
automobilskoj industriji. Automobilska industrija koristi ove materijale u proizvodnji Sasija i tela

vozila, jer su kompozitni materijali lagani i dovoljno robusni da zamene aluminijum [153].

2.5.2. Kategorije kompozitnih materijala

Postoje dve osnovne vrste kompozitnih materijala (na osnovu njihovog porekla): prirodni i
vestacki kompozitni materijali. Primer kompozitnog materijala prisutnog u prirodi je drvo, koje
predstavlja kompozit lignina i celuloze [151,154]. Vestacki kompozitni materijali su oni materijali
koji se ne mogu pojaviti u prirodi i koji su iskljucivo proizvod ljudskog rada. Za izradu vestackog
kompozitnog materijala koristi se dva ili vise materijala. Tehnologija za proizvodnju kompozitnih
materijali se poboljSala poslednjih godina, te se susre¢emo sa kompozitima sa metalnom matricom
(MMC), kompozitima sa keramickom matricom (CMC) 1 kompozitima sa polimernom matricom

(PMC) sto je prikazano na Slici 2.10.

Kompozitni
materijali
(bazirano na
matrici)

Kompoziti sa Kompoziti sa Kompoziti sa

metalnom
matricom (MMC)

keramickom
matricom (CMC)

organskom
matricom (OMC)

Kompoziti sa Kompoziti sa
polimernom ugljenicnom
matricom (PMC) matricom (CMC)

Kompoziti sa Kompoziti sa
termoplasticnom termoreaktivnom
matricom matricom

Slika 2.10. Klasifikacija kompozitnih materijala na osnovu matrice
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Na osnovu ojacanja (Slika 2.11), podela kompozita je dalje razvrstana u tri vrste:
e Cesti¢ni kompoziti (kompoziti punjeni Cesticama),
e kompoziti ojacani vlaknima i

e strukturni kompoziti [155].

Kompozitni
materijali
(bazirano na
ojacanju)
Kompoziti ojacani Kompoziti punjeni Strukturni
vlaknima Cesticama kompoziti
Kompoziti sa Kompoziti sa S
. L .y N Laminirani
staklenim ugljeni¢nim Sendvi¢ kompoziti .
. . kompoziti
vlaknima vlaknima

Slika 2.11. Klasifikacija kompozitnih materijala na osnovu punilaca

2.6. KALCIJUM FOSFATNI KOMPOZITNI
MATERIJALI

Sa sve vecom upotrebom ortopedskih implantata Sirom sveta, 1 dalje postoji veliko
interesovanje za razvoj novih tehnologija za dalje poboljSanje efikasnih klinickih performansi
savremenih tretmana. Dizajn implantata ukljucuje aspekte materijala kao osnovnog, u vidu punioca
i kao prevlake. Smatra se da novi biomaterijali ili nove formulacije postojec¢ih biomaterijala
poboljsavaju njihova svojstva kao Sto je npr. habanje i stabilnost, kao i interakcija sa okolnim
bioloSkim okruzenjem [156]. Takode, sve je vec¢i fokus na prilagodavanju svojstava
bioapsorbujucih 1 kompozitnih materijala sa puniocima za privremenu upotrebu u telu. Privremeni
implantati mogu u svom sastavu da sadrze ¢elije, signalne faktore ili materijale za skafolde u cilju
boljeg obnavljanja funkcije tkiva [156]. Iako se mnoge vrste prevlaka, kao $to su prevlake naneSene

postupkom plazme ili sinterovane prevlake naSiroko koriste na implantatima, cilj poboljSanja
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njihovih osteointegrativnih kvaliteta i antimikrobnih svojstava je kontinuirani poduhvat. U
situacijama kada su potrebne zamene za kosti, traze se poboljSanja u sintetiCkim graftovanim

materijalima.

2.6.1. Upotreba biomaterijala kao osnovnog (bulk) materijala

Savremeni materijali, poput titana i legura titana, kobalt hroma, polietilena 1 keramike
(hidroksiapatit, glinica, cirkonija), Siroko su prihvaceni kao osnovni biomaterijali za ortopedske
implantate, ali i dalje postoji rastu¢i interes za razvojem novih biomaterijala ili novih formulacija
postoje¢ih, ali manje koriSéenih biomaterijala. Ovi materijali moraju uzeti u obzir
biokompatibilnost i njihova mehani¢ka svojstva, kao §to su ¢vrstoca, habanje i nosivost [82,156].
Bioapsorbujuci materijali i njihovi kompoziti nastavljaju da imaju sve veéu primenu, sa rastu¢im

fokusom na prilagodavanje svojstava materijala bioapsorbujuc¢ih komponenti.

2.6.1.1. Kalcijum fosfatni bulk materijali

Veoma uspe$ni biomaterijali za regeneraciju i rekonstrukciju kostiju su biokeramike. Dva
najéeSce koriS¢ena materijala su HAp i TCP [157]. Da bi se poboljsala efikasnost HAp CaP
skafolda koji se koriste u inzenjerstvu kostanog tkiva, proucavano je nekoliko razli¢itih pristupa,
kao Sto su modifikacija hemije skafolda, zasejavanje skafolda maticnim celijama koStane srzi i
ugradnja faktora rasta, kao §to su transformacioni faktor rasta-b (TGF-b), kostani morfogenetski
protein (BMP) i vaskularni endotelni faktor rasta (VEGF) u skafoldu [158].

Pokazano je da ugradnja silikata u HAp skafolde moZe poboljsati bioaktivnost skafolda
[159] i mozZe dalje poboljsati celijsku adheziju humanih osteoblasta [160,161]. Druge in vitro
studije o uklju€ivanju Si u HAp skafolde pokazale su da proliferacija i morfologija osteoblasta
zavise od sadrzaja Si i da moze postojati optimalna koncentracija za Celije [162]. Sli¢ni istrazivacki
napori pokazali su da uklju¢ivanje Si u HAp poboljsava biolosku aktivnost skafolda [163—168].
Istrazivaci su pokazali da je osteoindukcija povezana ne samo sa sastavom materijala, ve¢ i
porozno$c¢u. Na primer, pokazano je da hibridni skafold sastavljena od Si-stabilizovanog TCP/HAp
sa poroznos$c¢u od 60% poroznosti dovodi do vece osteokondukcije u odnosu na HAp skafolde sa
poroznoséu od 80% [169].

U novije vreme je pokazano da kada se mezenhimske mati¢ne celije zaseju u kolagene
hidrogelove, celije izluCuju veéi nivo osteokalcina i taloze veée kolic¢ine Ca u poredenju sa
dvodimenzionalnim strukturama [170]. Kada su ¢elije dalje stimulisane osteoinduktivnim

suplementima, c¢elijske kulture su razvile poboljSana biomehanicka svojstva, ukljucujuéi veliku
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krutost i1 ¢vrsto¢u na lom, kao 1 morfoloske karakteristike koje se tipi¢no javljaju kod kostiju. Dalje,
ove celije su povecale krutost i ¢vrstou na lom na vremenski zavisan nacin, Sto sugeriSe da su
mezenhimske mati¢ne celije bile podvrgnute diferencijaciji osteoblasta. U sli¢noj studiji, CaP
cementni skafoldi prevuceni kolagenom su posejani mezenhimskim mati¢nim ¢elijama pupcane
vrpce i pokazano je da mezenhimske mati¢ne Celije pokazuju odli¢nu proliferaciju, diferencijaciju i
sintezu kos$tanih minerala [156,171]. U modelu misa sa teSkom imunodeficijencijom, kombinovane
endotelne celije umbilikalne vene i mezenhimske mati¢ne celije posejane su same ili u
dekalcifikovanu, obradenu govedu kopulastu kost, a ovi implantati su ugradeni u defekte kriticne
veli¢ine kalvarije [172]. Formiranje novih krvnih sudova je bilo izrazeno u drugom slucaju, a
mezenhimske mati¢ne ¢elije podrzavale su formiranje kostiju.

Pored terapija skafolda obogacenih ¢elijama, pokazalo se da faktori rasta takode igraju
kriti€nu ulogu u inZenjerstvu tkiva. U defektu kranijalne kosti precnika 5 mm kod pacova, kada se
skafolda zasnovana na PLLA obogati BMP-2 ili sintetickim proteinom povezanim sa BMP-2, kost
se talozi brze nego na Cistim skafoldama [173]. U kranijalnom defektu kriti¢cne veli¢ine kod miSeva,
CaP skafoldi obogaceni sa 5 mg/mL VEGF pokazali su poveéanu gustinu krvnih sudova i vece
taloZenje kostiju u makroporama skafolda u poredenju sa grupom koja je sadrzala samo skafolde
[174]. Dalje je pokazano da je kinetika oslobadanja VEGF bila od vitalnog znacaja za ove procese,
jer je kratkotrajno oslobadanje VEGF kao rezultat imalo privremeno ograni¢enu angiogenezu i nije
pojacalo stvaranje kostiju. Druge studije su dodatno potvrdile ove nalaze, u kojima su skafoldi sa
BMP-2 i VEGF pokazali pojacanu vaskularizaciju i novo formiranje kostiju [156,175,176].

In vitro i in vivo studije su se pokazale obecavaju¢im za hibridne kostane skafolde u smislu
normalizacije strukture i funkcije kosti. Medutim, i dalje ostaju izazovi u optimizaciji karakteristika
skafolda kako bi se u potpunosti vratila funkcionalnost kostiju. Skafold u pocetku mora biti
dovoljno ¢vrst da podnese mehanicke sile mikrookoline; medutim, takode bi trebalo da se razgradi i
omoguci prirodno formiranje kosti kako bi se obnovila prirodna struktura i funkcija kosti. Ovu
ravnotezu oteZava heterogenost prirode kostiju, koja se sastoji od kortikalne kosti i spuzvaste kosti,
od kojih svaka ima izrazito razli¢ita mehanicka svojstva, sastav i poroznost. Stoga bi idealan kostani
skafold takode trebalo da ima mikrodomene koje odraZavaju ove razlike u karakteristikama
materijala [156].

Makroporoznost (pore pre¢nika > 100 pm) i medusobna povezanost pora sinteticCkog HAp
omogucavaju optimalnu adheziju, proliferaciju i diferencijaciju osteoprogenitornih c¢elija, kao i
revaskularizaciju 1 posledi¢no urastanje nove kosti kada se implantira in vivo [177-179]. Medutim,
relativno visok odnos Ca/P i kristalini¢nost smanjuju stopu procesa resorpcije HAp [180]. Pokazano
je da kada su porozni hidroksiapatitni cilindri ugradeni u spuzvastu kost zeCeva, zabelezeno samo

5,4% smanjenje zapremine nakon Sest meseci, dok ovaj broj kod keramike sa trikalcijum fosfatom
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iznosi 85,4% pod istim uslovima [177]. Shodno tome, preostali graftovi hidroksiapatita unutar
kostiju domacina ugrozili bi unutrasnju ¢vrstou kosti na mestu kalusa usled smanjenja gore
pomenutih mehani¢kih svojstava [181]. Stoga se HAp ceS¢e primenjuje kao prevlaka na
implantatima 1 spoljnim fiksatorima ili na mestima sa malim mehanickim naprezanjem
[179,182,183].

Ovi nedostaci mogu se delimi¢no prevazic¢i nedavnim unapredenjem nanokristalnog HAp, sa
kojim se dobija veci odnos povrsine i zapremine. Ova povr§ina ne samo da znafajno smanjuje
temperaturu sinterovanja HAp keramike, ve¢ dovodi i do povecane stope resorpcije [184].
Medutim, ovo povecanje nije primeéeno u klinickom posmatranju [185]. S druge strane, takode su
se Cinili napori da se poboljSaju mehanicke performanse nano-HAp ugradivanjem ugljeni¢nih
nanocevi (CNT) [184,186,187]. Dodatak CNT-a, s jedne strane, povecao je poroznost sa oko 2,52%
(Cisti nano-HAp) na 7,93% (uz dodatak 2 tez.% CNT-a). S druge strane, napon pri lomu od 1,88
MPa/m?, §to je sliéno onom kao kod ljudske porozne kosti, postignut je kada je koli¢ina CNT

iznosila 1 mas.% [179].

2.6.2. Upotreba kalcijum fosfata kao punioca (filler)

Druga forma upotrebe kalcijum fosfatnih keramika i kompozita kalcijum fosfatne keramike
je u vidu punilaca koStanih 1 zubnih defekata u medicini i1 stomatologiji, ali 1 kao nosaca lekova u
farmaciji. Uspeh biomaterijala u telu zavisi od mnogih faktora kao S$to su svojstva, dizajn i
biokompatibilnost tog materijala, kao i od drugih faktora koji nisu pod kontrolom inZenjera,
ukljucujuéi tehniku koju koristi hirurg, zdravlje, stanje i aktivnosti pacijenta [39]. Najcesce
koriS¢eni kalcijum fosfat u proizvodnji implantata je hidroksiapatit, jer je to materijal najslicniji
mineralnoj komponenti kostiju. HAp je ostvario Zeljena svojstva kao §to su biokompatibilnost,
bioaktivnost, osteoprovodljivost, direktno vezivanje za kosti itd. [188-191]. Medutim HAp nije
jedini korisc¢eni kalcijum fosfat u formi punioca. Osim HAp primenu su ostvarili i B-trikalcijum
fosfat (B-TCP) i dvofazni kalcijum fosfat (BCP) koji se sastoji od smese hidroksiapatita (HAp) i -
trikalcijum fosfata (TCP) [189]. Studije o nadoknadivanju gubitka kostiju bile su usmerene na
upotrebu sintetiCkih materijala a u formi punioca, na bazi hidroksiapatita koji imitiraju prirodnu
kost u pogledu svojstava i strukture [192-195]. Kada se koristi kao materijal za zamenu kostiju,
hidroksiapatit obezbeduje uspe$nu osteogenezu [194], kao i zeljenu kompaktnost i kontakt sa
okolnim tkivom [196]. Razvoj nanotehnologije omoguc¢io je da se na nano skali dizajnira
hidroksiapatitni kompoziti koji ne samo da su pogodni za Siroku upotrebu, ve¢ obezbeduju kvalitet
potencijalnih rekonstrukcija [197-199]. Manipulacija uslovima sinteze omoguéava postizanje
zeljenih svojstava, oblika i veli¢ine hidroksiapatita [195-198].
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Poli (d,l-laktid-ko-glikolid) (DLPLG) se naSiroko koristi kao nosa¢ u sistemima sa
kontrolisanim  oslobadanjem/isporukom zbog svoje biorazgradivosti i relativno dobre
biokompatibilnosti [200]. Kopolimeri glikolida sa I-laktidom i d,I-laktidom su razvijeni za uredaje i
za primenu lekova [201]. DLPLG se koristi u inzenjerstvu tkiva, lekova i genskoj terapiji, pripremi
nanocestica za antikarcinogene lekove, itd. [189,202,203].

Sinteza i dizajniranje neorgansko-organskih hibrida je predmet mnogih istrazivanja, kao i
proizvodnja kalcijum-fosfata/bioresorbibilnog polimera a u formi punioca [204—209]. Pokazano je
da B-trikalcijum fosfat (B-TCP) pospesuje osteogenezu i regeneraciju kostiju kod kostanih defekata
kod pasa bez znakova inflamatorne reakcije [210]. Biokompozitni materijal, dvofazni kalcijum-
fosfat (BCP) poli-DL-laktid-ko-glikolid (PLGA) - (BCP/PLGA), u kojem su BCP granule oblozene
bioresorbibilnim PLGA polimerom je sintetisan i dizajniran u formi punioca [211]. Visok nivo
kostane regeneracije postignut je upotrebom BCP/PLGA za popunjavanje kostanih defekata kod 10
pacijenata [211]. Brza i jaka osteokonduktivnost primecena je nakon implantacije hidroksiapatita
PLGA (HAp/PLGA) radi rekonstrukcije kostanog defekta zeceva [212].

Kompozitni biomaterijali kalcijum fosfat/DLPLG dobijeni su hidrolizom prekompozita o-
trikalcijum fosfat-DLPLG na temperaturama bliskih fizioloskim [213]. Pokazano je da su ovako
sintetisane kompozitne granule pogodne za popunjavanje razli¢itih kostanih defekata. U drugom
radu je pokazano da sfericne kompozitne granule BCP prekrivene sa DLPLG olakSavaju
prekomerni rast novoformiranog vaskularnog tkiva, fibroblasta i pojacavaju aktivnost i prianjanje
osteoblasta [211]. Pregledom literature nailazi se na novi dvofazni kompozitni biomaterijal kalcijum
fosfat/poli (d, I-laktid-ko-glikolid) (BCP/DLPLG) pripremljen u obliku mikro- ili nano-sfera
kalcijum-fosfata oblozenog polimerom koji se upotrebljava kao punilac [189]. U preliminarnoj
studiji ispitana je mogucénost zamene koStanog tkiva BCP/DLPLG popravljanjem alveolarnih
kostiju i pracenjem alkalne fosfataze pacijenata.

Oblaganje HAp cestica bioresorbibilnim sintetickim polimerima na bazi poli (laktid-ko-
glikolne kiseline) (PLGA) je proizvelo materijale pogodne za popunjavanje kostanih defekata
[214,215]. Jedna od strategija za dobijanje kompozitnih materijala za upotrebu u vidu punilaca je
bila i poboljsanje biokompatibilnosti hitozana (Ch) i PLGA gde je HAp oblozen sa dva razlicita
polimerna sistema: Ch i meSavinom polimera Ch-PLGA [191]. Kompozitne cestice HAp/Ch
pokazale su najvecu antimikrobnu aktivnost prema sva cetiri soja mikroba koja su testirana, ali su
nakon rekonstrukcije koStanog defekta takode izazvale inflamatorne reakcije u novonastalom tkivu
gde je defekt pozicioniran. Oblaganje HAp polimernom mesavinom sastavljenom od Ch i PLGA
dovelo je do smanjenja reaktivnosti i antimikrobne aktivnosti kompozitnih Cestica, ali 1 do

povecéanja kvaliteta novonastalog koStanog tkiva u rekonstruisanom delu defekta [191].
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Dizajn platformi za Cestice za kontrolisanu isporuku lekova je od posebnog interesa za
biomedicinsku zajednicu [216]. Interes za primenom nanocestica kalcijum fosfata kao nosaca u
ciljanoj i1 kontrolisanoj isporuci lekova i inZenjerstvu tkiva brzo raste [217]. Nanocestice HAp su se
do sada koristile kao nosaci razli¢itih farmaceutski aktivnih komponenti u kontrolisanoj isporuci
lekova i gena [190,215,218]. Istovremeno je postignuto zna¢ajno poboljSanje procesa rekonstrukcije
kostanog defekta zahvaljujuéi upotrebi sistema nanocestica na bazi HAp [215].

Holekalciferol, vitamin D3, igra vaznu ulogu u metabolizmu kostiju regulacijom
vancelijskog nivoa kalcijuma. U literaturi se moze naci studija o efektima lokalne isporuke
holekalciferola (D3) koris¢enjem nanocesticastih nosaca koji se sastoje od hidroksiapatita (HAp) 1
poli (d, I-laktid-ko-glikolida) (PLGA) [190]. Zadovoljavaju¢a biokompatibilnost u kontaktu sa
MC3T3-E1 osteoblastima je pokazana kako za HAp/D3/PLGA sistem, tako i za Cisti HAp. Za
razliku od prethodno spomenutih materijala, HAp cestice oblozene holekalciferolom (HAp/D3)
pokrenule su nekrozu osteoblasti¢nih Celija in vitro usled prebrzog oslobadanja holekalciferola.
Vestacki defekti indukovani u osteoporoti¢noj kosti donje vilice pacova uspesno su rekonstruisani
nakon implantacije nanocestica HAp oblozenih sa holekalciferolom, kao i HAp/D3/PLGA
nanocestica. Najve¢i nivoi pojacane angiogeneze, vaskularizacije, osteogeneze 1 diferencijacije

kostane strukture postignuti su primenom HAp/D3/PLGA u formi punioca.

2.6.3. Tanke kalcijum fosfatne prevlake i filmovi

Posebno znacajna primena CaP je u obliku prevlake. Svojstva metalnih implantata pogodnih
za upotrebu u ortopediji su poboljsana nanoSenjem HAp na njihovu povrSinu usled njegovih
povoljnih osteokonduktivnih svojstava [219]. Generalno, budu¢i da je vecina procesa taloZenja po
svojoj prirodi neravnotezno, ve¢ina prevlaka se razlikuje od pocetnih materijala koji se koriste za
taloZenje. Sastav deponovanih prevlaka, filmova i slojeva nije uvek ograni¢en faznim dijagramima.
Pored toga, izgleda da razliCita svojstva, poput Kkristalnosti i/ili stepena amorfizacije,
mikrostrukture, povrSinske morfologije itd. zavise kako od procesa talozenja, tako i od primene ili
neprimenjivanja tretmana pre i posle taloZenja. Stavie, usled specifi¢nih mehanizama formiranja,
¢iji detalji velike vecine procesa su i dalje nepoznanica postoje brojne tehnologije za proizvodnju
prevlaka razli¢itih morfologija, struktura i svojstava. Skoro svaki postupak talozenja CaP moze se
izvesti uz istovremenu primenu dodatnih fizi¢kih sila, kao S$to su magnetno polje [220],
ultraljubicasto zracenje [221] ili ultrazvucni tretman [222,223]. Sve ove promenljive pri izvodenju

procesa unose dodatne razlike u sastav, strukturu, orijentaciju i druga svojstva CaP prevlaka.
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2.6.3.1. Hibridni keramic¢ki kompozitni materijali na metalnim supstratima

Zbog losih mehanickih svojstava biomaterijala zasnovanih na kalcijum fosfatnoj keramici,
kombinovanje kalcijum fosfatne keramike sa biopolimerima postaje sve interesantnije [81,224]. U
cilju poboljSanja bioaktivnosti, obradivosti i mehanickih osobina, keramicki biomaterijali se
funkcionalizuju polimerima, faktorima rasta i drugim organskim i neorganskim jedinjenjima. Ovako
dobijeni materijali predstavljaju hibridne kerami¢ke kompozite. Kada su naneseni na metalni
supstrat predstavljaju hibridne keramicke kompozitne materijale na metalnim supstratima. U
literaturi se mogu naci brojni primeri poboljSanja bioaktivnosti i mehanickih svojstava keramickih
materijala na metalnim supstratima dodavanjem prirodnih biopolimera i drugih jedinjenja.

S obzirom na cinjenicu da se implantati na bazi titanijjuma (Ti) i1 dalje suocavaju sa
problemom opustanja jona i otkazivanja implantata usled sporog bioloskog odgovora, niske stope
osteointegracije 1 bakterijske infekcije implantata u klinickoj primeni, dizajniran je titanski
biomimeticki skafold modifikovan procesom povrSinske mineralizacije i mehanizma adhezije na
bazi kompozitne prevlake kalcijum-fosfata dopiran silicijumom (Van-pBNPs/pep @ pSiCaP).
Prevlaka je sadrzala Vankomicin (Van) polidopamin (pDA) i albumin (Van- pBNPs) nanocestice,
kao i peptide za adheziju ¢elija (GFOGER) [225]. Ovaj hibridni kompozit je nanesen na povrsinu Ti
skafolda koji mimikrira vanéelijski matriks (ECM) prirodnog kostanog matriksa da bi se podstakla
vecéa regeneracija tkiva. In vitro studija je pokazala da ovaj porozan Ti skafold sa funkcionalnom
bio-povrsinom moze olakSati ranu adheziju i proliferaciju celija i aktivirati ekspresiju a2p1
receptora posredujuci tako kod vece osteogene diferencijacije ¢elija. Dizajnirani hibridni kompozit
efikasno inhibira adheziju i rast Staphilococcus epidermidis, pokazujuc¢i dobra antibakterijska
svojstva. Pokazana je pojacana sposobnost stvaranja kostiju u in vivo uslovima zahvaljujuéi
doprinosu bioaktivnih hemijskih komponenata i prirodne strukture slicne kostima.

Alternativni biomaterijali B — trikalcijum fosfat i hitozan, koji poseduju zadovoljavajuce
elektrohemijsko ponasanje i bioaktivnost, koris¢eni su kao prevlake nanete na metalne podloge
kako bi se izbegla korozija i Stetni bioloski efekat [226]. Trikalcijum fosfatne (B-TCP) previake
dobijene su postupkom elektrodepozicije. Prevlake dobijene na metalnim podlogama od nerdajuceg
celika 316L (hirurski kvalitet) funkcionalizovane su u odnosu na povecanje sadrzaja hitozana (Ch).
Prema tome, strukturne, hemijske i morfoloske promene u konjugovanom kompleksu (B-TCP-Ch)
mogle su se utvrditi molekularnom simulacijom. Razli¢ite karakterizacije B-TCP-Ch previlaka
pokazale su uticaj hitozana na kristalini¢nost prevlake i morfologiju povrSine. Sa porastom udela
hitozana, prevlake su se pokazale homogene i bez pukotina.

U literaturi se mogu pronaéi rezultati ispitivanja prevlake srebrom supstituisanog

hidroksiapatita/funkcionalizovane viseslojne ugljeniéne nanocevi (Ag-HA/f-MWCNT) na
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implantatu od nerdajuceg Celika 316L (SS) dobijenog tehnikom sprej pirolize [227]. Rezultati
pokazuju poboljsanu kristalini¢nost sa porastom koncentracije srebra u HA/f-MWCNT. Morfologija
Ag supstituisanih prevlaka HA/f-MWCNT otkrila je pravilne Cestice poput Stapica planarno
rasporedenih, sa malom varijacijom veli¢ine CcCestica usled povecanja koncentracije Ag.
Nanokompoziti sa 1 i 3 mas.% Ag-HA/f-MWCNT pokazao je manje toksi¢ni efekat na normalne
¢elije humanog osteoblasta. Efikasnosti korozije proizvedenih filmova u stimulisanoj telesnoj
teCnosti otkrivaju porast polarizacionog otpora smanjenjem gustine struje (jeorr) usled povecéanja
koncentracije Ag.

Dvoslojni materijal titan dioksid - hidroksiapatit (HA) dobijen je postupkom u dva koraka
(hemijska depozicija iz pare i sprej piroliza) na povrSini Ti supstrata sa tri razliite morfologije i
topografije [228]. Materijal pokazuje povecéanu povrsinsku bioaktivnost i poboljSan zivotni vek
implantata. Prevlake su pokazale zadovoljavajuce elektrohemijske performanse u vestackoj
pljuvacki i smanjeno oslobadanje metalnih jona; takode su poboljSana mehanicka svojstva na nivou
nano-kompozita kompozitnih materijala zahvaljuju¢i funkcionalizaciji.

Kompozitna prevlaka polipirol-kalcijum-ortofosfat-hidroksiapatit je sintetisana na metalnoj
povrsini implantata [229]. Prevlaka pokazuje tri puta vecu elektrohemijsku otpornost na koroziju u
poredenju sa cCistom hidroksiapatitnom prevlakom. Prevlake pokazuju vrhunske sposobnosti
osteokondukcije formiranjem stehiometrijskih sfernih Cestica hidroksiapatita u roku od 7 do 14 dana
od kontakta. Ovaj keramicko-polimerni kompozit je po prvi put razvijen funkcionalizacijom
hlorofila.

Bioaktivne prevlake komercijalnog hidroksiapatita, hidroksiapatita dopiranog Mn?* jonima i
oktakalcijum fosfata na titanu su dobijene impulsnim laserskim talozenjem [230].
Funkcionalizovani biomimeti¢ki titanski implantati prevuceni nanostrukturisanim kalcijum
fosfatnim prevlakama su uspe$no testirani u in vivo uslovima. Rezultati sugerisu da
nanostrukturirano taloZenje CaP ima znacajan potencijal za poboljSanje performansi titanskih
implantata u kostima i da sastav i struktura kalcijum fosfatne prevlake imaju znacajan uticaj na

njihov bioloski efekat.

2.7. METODE NANOSENJA KALCIJUM FOSFATNIH
PREVLAKA I FILMOVA

U veéini postupaka potrebno je pripremiti povrSinu podloge pre nanoSenja prevlake.
Priprema se obi¢no sastoji od ¢iS€enja 1 odmasSc¢ivanja radi uklanjanja bilo kakve povrSinske
kontaminacije koja proizilazi iz proizvodnje i skladiStenja. Dalje, razne vrste mehanickih
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modifikacija povrSine se obi¢no koriste za povecanje mehani¢ke adhezije izmedu CaP prevlaka i
supstrata. Pored toga, povrSina podloge moze se hemijski tretirati, modifikovati i/ili
funkcionalizovati da bi se podstaklo hemijsko vezivanje izmedu prevlake i podloge [231]. Vecina
takvih tretmana izvodi se potapanjem, prskanjem, ispiranjem i/ili namakanjem, u zavisnosti kako od
zahteva za kvalitetom, tako 1 od ogranicenja podloge koju treba obloziti. Pored toga, postoje fizic¢ki
tretmani koji dovode do stvaranja raznih vrsta povrSinskih modifikacija. Primeri ukljucuju toplotu
[232,233], lu¢no praznjenje [234,235], ultraljubiCasto zrracenje [235-237] i visokoenergetski
jednosmerni snop elektrona [238] zracenje i laserski tretmani [239,240], koji dovode do oksidacije i
delimi¢nog raspadanja vrlo tankog povrSinskog sloja podloge. Obi¢no se koristi nekoliko

uzastopnih tretmana povr$ina podloge.

2.7.1. Povrsinska obrada supstrata

Titan se smatra bioinertnim materijalom zbog svoje nemogucnosti formiranja snazne
hemijske veze sa zivim tkivom. Morfologija 1 hemijski sastav povrSine titana i legura titana, kao $to
su hrapavost, topografija, vlaznost i hemijski sastav, izrazito utiCu na ponasanje ¢elija u smislu
promocije ili inhibicije istih. Adhezija proteina, Sirenje Celija, zauzimanje odredenih oblika i
organizacija Celijskih vlakana se znacajno razlikuju na razli¢itim titanskim povrSinama [241].
Otkriveno je da celije GM7373 premoscavaju dublje brazde (Ra > 0,35 pm), istovremeno se
poravnavajuci paralelno sa pli¢im brazdama [242]. PovrS$inski tretmani mogu povecati otpornost na
in vivo koroziju izmedu povrsine implantata i fizioloskog okruzenja kako bi se sprecilo oslobadanje
jona. Oslobadanje jona nije poZeljno jer su joni, poput Al i Ni, potencijalno toksi¢ni za Celije [243].
Uz pravilnu povrSinsku obradu, oslobadanje jona iz metalne podloge se znacajno smanjuje.
Ugljeni¢na prevlaka smanjuje oslobadanje jona nikla iz ortodontske proteze napravljene od legure
nikla i titana za 80% kada je umocena u fizioloski rastvor na 85 ~C tokom 5 dana [244]. U literaturi
se takode moze pronac¢i da hidroksiapatitne prevlake smanjuju oslobadanje metalnih jona iz

titanskih supstrata [245-248].

2.71.1.1. Mehanicke metode za modifikaciju topografije povrsine supstrata

Mehanicke metode za kontrolu morfologije povrsine implantata koje se koriste za menjanje,
hrapavljenje ili poliranje povrsine istih ukljucuju secenje, okretanje, poliranje i peskarenje [249].
Ove metode se obi¢no koriste kao pripremni korak za dalji tretman, ali ponekad mehanic¢ke metode

predstavljaju i zavrsni korak u pripremi povrSine implantata.
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Peskarenje je naj¢eS¢a mehaniCka metoda modifikacije povrSine. Ovaj postupak
podrazumeva izlaganje metalnih povrSina strujanju peska pod visokim pritiskom. Peskarenje
poboljsava kontakt kostiju sa metalom usled stvaranja hrapave povrSine sa velikom vrednoscéu
slobodne povrSine. Samim tim se javlja vec¢i broj potencijalnih mesta za koja se proteini 1 Celije
mogu vezati [250]. Iako je utvrdeno da hrapavost povrSine u rasponu od 0,8 um do 1,9 um ne utice
na adheziju ¢elija ljudske koStane srzi, proliferacija ¢elija u pogledu ukupnog sadrzaja proteina i
aktivnosti alkalnog fosfata je prili¢no osetljiva na hrapavost [251]. Glinica je najéeSée koris¢en
materijal za peskarenje. Medutim, usled strahovanja da ¢e rezidualne Al,O3 Cestice ugradene u
matricu inhibirati rast ¢elija otpuStanjem S$tetnih aluminijumskih jona sve vise se koriste druge
Cestice, poput TiO,, staklenih kuglica i ¢estice HAp. Pokazano je da se misje osteoblasne celije
(MC3T3-El) slabije vezuju i razmnozavaju na Ti6Al4V povrSini peskarenoj Al,O3 nego na
netretiranoj povrsini. Ovo se pripisuje povrSinsklom sloju bogatom Al usled ugradene glinice 1

pritiskom indukovane difuzije aluminijuma ka povrsini [252—-254].

2.7.1.2. Hemijska i elektri¢na obrada

Hemijska obrada, kao §to je cCiSCenje povrSine rastvaraCem, hemijsko nagrizanje i
pasivizacija, Cesto prati peskarenje ili masinsku obradu u cilju dalje modifikacije povrSinskih
svojstava putem hemijskih reakcija izmedu titanske podloge i odredenih reaktanata. Kiselo
nagrizanje (ecovanje), na primer, moze da dovede do stvaranja mikroteksturisane povrSine titana,
koja dalje moze podstaci adheziju i proliferaciju ¢elija [255-257]. Pasivizacija povrsine se postize
izlaganjem titanskog supstrata kiselim rastvorima poput azotne kiseline u cilju formiranja amorfnog
TiO; sloja, kao i TipO31i TiO. Ovaj sloj sprec¢ava dalju oksidaciju titana tokom sterilizacije na suvom
pri povisenoj temperaturi [258] i inhibira koroziju [259]. Anodizovana povrSina titana se dobija
elektrohemijskim putem, $to dovodi do poboljsane otpornosti na koroziju i habanje, usled
postojanja delimi¢no Kristalnog oksidacionog filma, uglavnom rutila (TiOz) [99,260-262] i
poboljsane adhezije [263]. U zavisnosti od koris¢enih elektrolita i primenjenog napona i struje,
struktura oksidacionog sloja je razli¢ita i krece se od tankog i kompaktnog sloja do kompozitnog
kompaktnog sloja i stubaste porozne strukture [264]. Nakon §to se proizvedu CaP prevlake, na iste
se mogu primeniti razliCiti tipovi tretmana nakon nanoSenja kako bi se obezbedila
kristalizacija/rekristalizacija razli¢itih faza, kao i da bi se poboljsala njihova fiksacija i isparili

tragovi rastvaraca zarobljeni unutar naslaga [265].
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2.7.2. Tehnike toplotnog prskanja

Termicko prskanje je postupak u kome se topljeni ili toplotom omeksani materijali rasprSuju
na hladniju povrsinu da bi se na njega natalozili. Sirovina sa materijalom za prevlaku ili njegovim
prekursorom moze se zagrevati na razli¢ite nacine, kao Sto je plamen visoke temperature ili mlaz
plazme, pomocu kojih se termicko prskanje klasifikuje u prskanje plamenom, odnosno prskanje
plazmom. Osnovna razlika izmedu njih je maksimalna temperatura koja se moze posti¢i. U svakom
slucaju, materijali za oblaganje se ubacuju u mlaz, gde se ili tope ili omeksavaju toplotom, a
dobijene kapljice izravnavaju i pomeraju prema podlozi. Posto se temperatura mlaza brzo smanjuje
u zavisnosti od udaljenosti, kapljice se brzo stvrdnu i formiraju previake. Ovakve prevlake su
obi¢no laminarne [266]. Ove lamele prianjaju za podlogu i predstavljaju gradivne blokove naslaga.
Zbog veoma visokih temperatura obrade, tehnike termickog rasprSivanja uvek karakterisu velika
kineticka energija komponenata fluksa, nesigurnost molekularnog sastava fluksa u rasponu od
pojedina¢nih atoma do kapljica (kapljice mogu sadrzati i1 ostatke kristalne faze), kao 1 prisustvo
jonizovanih komponenata. Pored toga, vrlo brzo hladenje (do ~ 10° K/s) &esto dovodi do stvaranja
metastabilnih, amorfnih, morfoloski i1 strukturno nehomogenih faza, kao i odstupanja od
elementarnog sastava poc¢etnih prahova uzrokovana gubitkom isparljivih komponenata. Stoga je za
tehnike termickog rasprSivanja unapred odreden visok stepen neravnoteze. S obzirom na ovo,
mehanizmi rasta termicki rasprSenih naslaga nisu uspostavljeni. U ove tehnike spadaju plazma
prskanje [267,268] i prskanje pri velikoj brzini sa oksigenovanim gorivom (High velocity oxy-fuel
spraying - HVOF) [269,270].

2.7.3. Tehnike taloZenja parom

Treba napomenuti da se sve dostupne tehnike taloZenja parom mogu Siroko podeliti u dve
glavne grupe: fizi€ko i1 hemijsko talozenje parom (skra¢eno PVD i CVD). Medu njima, sve vrste
PVD tehnika mogu se dalje klasifikovati u drugi skup od dve grupe: (1) one koje ukljucuju
termicko isparavanje, gde se materijal zagreva dok njegov pritisak pare ne postane veci od pritiska
okoline, 1 (2) one koji ukljucuju jonsko rasprSivanje, gde visokoenergetski snopi jona ili elektrona
udara u ¢vrstu metu i odbijaju atome sa njene povrsine [50,268]. Obi¢no se PVD odvija u vakuumu;
medutim, takode se moze izvoditi u prisustvu nekih gasova. Meta je izvorni CaP materijal. Podloge
se stavljaju u komoru 1 dovode do propisanog pritiska. RasprSivanje se pokrece izmenom impulsa
izmedu jona i atoma mete usled sudara. Posle toga izbafeni atomi ili molekuli se taloZe na podlozi
koja se takode stavlja u istu vakuumsku komoru. Vazna prednost ove vrste talozenja je ta Sto se ¢ak

1 materijali sa vrlo visokim tackama topljenja lako nanose. Za efikasan prenos impulsa, atomska
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tezina gasa koji rasprSuje treba da bude blizu atomske tezine mete, pa su Ne ili Ar pozeljni za
nanosenje lakih elemenata, dok se Kr ili Xe koriste za teSke elemente. Medutim, za talozenje CaP
moze se koristiti i kiseonik [265]. Za nanoSenje materijala koristi se nekoliko vrsta tehnika, kao Sto
su: jonski snop [271], radio-frekventni (RF) magnetron [272,273], impulsni laser [274],

elektronsko-ciklotron-rezonantna plazma [275].

2.7.4. Mokre tehnike

Kao $to sledi iz definicije, sve vrste tehnika vlaznog talozenja iz rastvora ili suspenzija, kako
vodenih, tako i nevodenih spadaju u mokre tehnike. Stoga se sve ove tehnike izvode na umerenim
temperaturama [265,276]. Generalno, proces talozenja obi¢no se zasniva na fenomenu heterogene
nukleacije, ¢ija kinetika zavisi od mnogih parametara kao $to su prezasic¢enje rastvora, koncentracija
reagensa, temperatura, hidrodinamika, prisustvo ili odsustvo primesa, nukleatora, inhibitora itd. U
ove tehnike spadaju elektroforetsko talozenje, o Cemu ¢e biti re¢i u narednom poglavlju,
elektrohemijsko taloZenje, biomimeti¢ko hemijsko taloZenje, sol-gel depozicija, hidrotermalno
taloZenje 1 (elektro)spinovanje. Razlika izmedu elektroforetskog i elektrohemijskog ralozenja lezi u
tome da se kod elektroforetskog talozenja ve¢ pripremljene Cestice CaP nanose na substrat iz
suspenzije pod uticajem elektriénog polja, dok kod elektrohemijskog talozenja dolazi do odredenih
elektrohemijskih reakcija u elektrolitu, pri ¢emu se na elektrodi (najcesce katodi) odigrava reakcija
talozenja CaP prevlake [265,277].

Po definiciji, sol je dvofazna suspenzija koloidnih Cestica u te¢nosti, dok se gelovi smatraju
kompozitima jer se sastoje od ¢vrstog nosaca ili mreze koja enkapsulira te¢nu fazu ili visak
rastvaraca. Prema tome, sol-gel postupak je mokra hemijska tehnika koja ukljucuje prelazak iz
te¢nog sola u ¢vrstu fazu gela [265,278-280]. Koloidne Cestice mogu biti u opsegu veli¢ine 1-1000
nm; stoga su gravitacione sile na ove Cestice obi¢no zanemarive. Interakcije koje dominiraju medu
Cesticama su sile kratkog dometa i povrSinskiog naelektrisanja.

Biomimeticko taloZenje je metoda kojom se na podlogama stvaraju bioloski aktivne naslage
apatita slicnog kostima uranjanjem u razne simulirane telesne te¢nosti [281-284]. Mokro hemijsko
taloZenje je vrlo sliéno biomimetickom taloZenju. Razlike izmedu njih leZze u sastavima rastvora
(rastvori za vlazno hemijsko talozenje mogu sadrzati sve moguce jone i aditive, dok oni za
biomimeticko taloZenje moraju sadrZati samo bioloski relevantne) i temperaturi (mokro hemijsko
talozenje moze se vrsiti na temperaturama od 0 do 100 °C, dok se biomimeti¢ko taloZzenje mora
izvoditi na temperaturama od ~ 20 do ~ 40 °C).

Spinovanje je postupak koji se koristi za nanoSenje uniformnih tankih naslaga na ravne

podloge, poput diskova 1 plo¢a. Podloga se potapa u suspenziju ili rastvor, a zatim povlaci
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konstantnom brzinom uz rotiranje, obi¢no uz pomo¢ motora [285]. Kao alternativa suspenzija ili

rastvor se mogu sipati na ravnu povrsinu rotirajuc¢e podloge [286]. Rotaciono cedenje i isparavanje

rastvaraca rezultiraju taloZzenjem. Nakon susSenja postupak se moze ponoviti viSe puta za pripremu

debljih prevlaka. Nakon taloZenja, obi¢no se vrsi zavrS$na toplotna obrada radi poboljSanja fizi¢kih
svojstava prevlaka [286-288].

Pored navedenih tehnika postoje i druge, alternativne tehnike, koje se rede koriste i vecina

njih je spomenuta u samo par radova. Najpoznatije alternativne tehnike su aerosolno talozenje i

sprej piroliza [265].

2.7.5 NajceS¢e metode za dobijanje HAp prevlaka

U literaturi se mogu naci brojne metode za sintezu HAp. Mikrotalasna metoda dovodi do
stvaranja HAp prevlake koja ima sastav i strukturu sliénu kostima [289-293], pri ¢emu
mikrotalasno zracenje znaCajno ubrzava hemijsku reakciju sinteze HAp smanjenjem energije
aktivacije [294,295]. Kao pogodna metoda za pripremu mezoporoznih HAp nanocestica bez
upotrebe Sablona pokazala se mikrotalasna hidrotermalna metoda [296,297]. Drugi nacini dobijanja
hidroksiapatita su direktna ili indirektna hemijska talozenja, koja formiraju HAp kontrolisane
morfologije i veli¢ine Cestica [298].

Najcesce koris¢ena metoda za proizvodnju HAp prevlaka je postupak atmosferskog plazma
rasprSivanja (APS) [299-301]. Ovo je postupak termickog rasprSivanja u kojem se Cestice praha
tope u plazma mlaznici i kre¢u se prema supstratu. Proces ukljucuje prolazak lako jonizujuceg gasa
kroz elektri¢ni luk, formiran izmedu katode i1 anode, §to kao rezultat ima stvaranje plazme.
Formirana plazma je nestabilna i brzo se rekombinuje uz oslobadanje velike koli¢ine toplotne
energije. Cestice se podhranjuju u ovaj mlaz visoke temperature, tope se i kreéu se velikom brzinom
prema supstratu. Temperature mogu biti ve¢e od 15000 °C, zavisno od odabranih parametara
procesa [301,302].

Atmosfersko (vazdusno) plazma rasprSivanje je komplikovan proces, na koji uti¢e ¢ak 50
parametara, i zbog toga odnos proces-svojstva-struktura jo§ uvek nije u potpunosti razumljiv [303].
Pokazalo se da na stabilnost HAp prevlake u velikoj meri uti¢e njegova kristalinicnost i ¢istoca
[304]. Visokoamorfne prevlake se brze rastvaraju $to dovodi do brzog slabljenja i raspada prevlake
[304,305], dok prevlake sa visokim stepenom kristalini¢nosti imaju manje brzine rastvaranja i stoga
su stabilnije u in vivo uslovima [306]. Problemi dobijanja HAp prevliake APS metodom je
razgradnja HAp na visokim temperaturama, Sto dovodi do stvaranja manje stabilnih faza kalcijum-

fosfata, kao $to su: a-trikalcijum fosfat (o -TCP), B-trikalcijum fosfat (B -TCP), tetrakalcijum fosfat
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(TTCP) i kalcijum oksid (CaO) [301,307]. Stoga je kontrola nad faznom ¢istocom HAp prevlake od
krucijalne vaznosti.

Elektroforetsko talozenje (EPD) je svestrana i isplativa tehnika za proizvodnju i dobijanje
naprednih HAp prevlaka [308]. EPD nudi mogu¢nost kontrole debljine i morfologije nanesene
prevlake jednostavnim podeSavanjem vremena taloZenja i primenjenog napona [309,310]. Pregled
literature pokazuje da je dosadasnji nacin elektroforetskog talozenja hidroksiapatitne prevlake bio
kataforetsko talozenje. Kataforetsko talozenje HAp prevlake na titanu je dobro poznato i objasnjeno
u literaturi [311,312], ali ostaje otvoreno pitanje vezano za adheziju prevlake na supstrat, gde i mala
sila koja deluje na supstrat sa prevlakom dovodi do delaminacije iste. Kataforetske previake se
obi¢no sinteruju kako bi se prevaziSsao problem delaminacije [311]. Sinterovanje kataforetskih
prevlaka povecava jadinu veze metal-keramika, ali treba napomenuti da je hidroksiapatitna struktura
osetljiva na visoke temperature jer se razlaze na druge kalcijum-fosfatne strukture. Stoga, vreme
trajanja procesa sinterovanja i izbor ispravne temperature vazni su faktori, buduéi da se sa
poveéanjem temperature sinterovanja smanjuje efikasnost integracije implantata u kost [313].
Izvesno poboljSanje postize se dvostepenim procesom - elektrolitickom plazma oksidacijom u
kombinaciji sa elektroforetskim taloZzenjem - PEO-EPD, koji stvara porozne hidroksiapatitne

prevlake sa ugradenim TiO; esticama na Ti [20].

2.7.6. Prevlake na bazi hitozana

Hitozan (Ch) ima odgovaraju¢a svojstva za formiranje filma. Zahvaljuju¢i svojim
biokompatibilnim karakteristikama koja su ranije napomenuta, hitozan se primenjuje kao prevlaka
na metalnim implantatima. U literaturi se moZe naci pet tehnika nanoSenja hitozanske prevlake.

Izlivanje iz rastvora je najjednostavniji metod za dobijanje prevlaka hitozana. In vivo i in
vitro istrazivanja na Ti i drugim metalnim implantatima sa izlivenim hitozanskim filmovima u
kombinaciji sa osteogenim rekombinantnim ljudskim morfogenetskim proteinom-2 (rhBMP-2) su
pokazala da filmovi podrZzavaju rast ¢elija i pospeSuju osteointegraciju [314—-317].

Sukcesivno taloZenje polikatjona i polianjona (poput alginata ili hijaluronske kiseline) radi
dobijanja samosklopivih slojeva prevlake poznatih kao kompleks polielektrolita (PEC) predstavlja
drugu tehniku. Elektrostaticka interakcija izmedu ovih polielektrolita 1 njihove gustine
naelektrisanja, koja je zavisna od pH vrednosti, olakSava dobijanje prevlaka sa izraZzenim
strukturnim karakteristikama. [318-320]. Ovom tehnikom su proizvedeni nanostrukturni filmovi
hitozan alginata sa elasticnim svojstvima, koja se kre¢u od krutog do viskoelasti¢nog [321].

Tre¢i pristup nanoSenja hitozanske prevlake je upotreba rastvora NaCl i glutaraldehida za

vezivanje hitozana na supstrat. Reakcija siliranja poveéava jacinu veze za supstrat (1,5-1,8 MPa) u
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poredenju sa jednostavnim izlivanjem rastvora (0,5 MPa) [322]. Cung i dr. [323] su ispitali uticaj
povrSinske obrade titana i silanskog tretmana na adheziju prevlake hitozana. Njihovi rezultati
ukazuju na znacajno povecanje adhezije hitozanske prevlake na silansku prevlaku posle ovakvog
tretmana titanskog supstrata.

Cetvrti pristup nano$enja hitozanske prevlake je elektrospinovanje, pri ¢emu se hitozanska
nanovlakna elektrospinuju na povriinu. Celijska Zivost i odgovor na taloZzenje minerala ukazuju da
nasumic¢no orijentisana vlakna podsti¢u proliferaciju ¢elija osteoblasta. Orijentacija moze oponasati
strukturu i funkcionalnost lokalnog tkiva tokom regeneracije mesta oStecenja [324].

Elektrodepozicija je peta tehnika nanosenja hitozanskih prevlaka, koja se, osim za nanoSenje
hitozana i njegovih derivata, koristi za povrsinsku funkcionalizaciju metalnih implantata i drugim
polisaharidima (alginat (Alg), hijaluronat (HI) i zelatin), biokeramikama i biostaklima. PoSto se
polisaharidni biopolimeri ponasaju kao polielektroliti u rastvoru, oni mogu reagovati na elektri¢nu
stimulaciju. U vodenim rastvorima CH je pozitivho naelektrisan dok Alg i HI imaju negativno
naelektrisanje. Stoga talozenje ovih polimera moze biti katodno (na negativnoj elektrodi) i anodno

(na pozitivnoj elektrodi). Detaljnjije objasnjenje ove metode je dato u Poglavlju 2.9.

2.8. ELEKTROFORETSKO TALOZENJE

Elektroforetsko taloZenje je jedna od najatraktivnijih metoda za dobijanje uniformnih
prevlaka sa kontrolisanom mikrostrukturom. Ovom metodom je moguce dobiti prevlaku sa Zeljenim
svojstvima i na supstratima slozenog oblika, porozne strukture i na sobnoj temperaturi bez potrebe

za skupom procesnom opremom. Istovremeno taloZenje polimera i keramike je jedna od

Kod elektroforetskog talozenja Cestice materijala koji se koristi za prevlaku su suspendovane
u tecnom medijumu. Prilikom suspendovanja Cestica na njihovoj povrSini se javlja povrSinsko
naelektrisanje kao rezultat razli¢itih mehanizama. PovrSinsko naelektrisanje omogucava kretanje
Cestica prema suprotno naelektrisanoj elektrodi, tj. supstratu, primenom elektricnog polja. Shodno
tome, katodni ili anodni film se nanosi na podlogu koja se po zavrsetku procesa susi i po potrebi
ucvrscuje sinterovanjem (Slika 2.12). Morfologija i brzina taloZenja prevlake se moze kontrolisati

podesavanjem parametara vezanih za suspenziju ili parametara vezanih za sam EPD proces.
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Slika 2.12. Sematski prikaz elektroforetskog taloZenja, koje prikazuje kretanje (elektroforezu)

pozitivno naelektrisanih Cestica sa katode na anodu

Razli¢iti pokusaji su izvrSeni u cilju opisivanja kinetike EPD talozenja. Hamaker [327] je

dao jednacinu za masu (m) prevlake:

m=Cs-pu-A-E-t (2.3)

gde je: p - elektroforetska pokretljivost, E - jacina elektri¢nog polja, A - povrsina elektrode, Cs -
koncentracija mase Cestica u suspenziji i t - vreme taloZenja.
Sarkar i Nikolson [328] su naveli da postoji sli¢na jednacina za cilindri¢ne i koaksijalne

elektrode (Jednacina 2.4), a elektroforetska pokretljivost je definisana prema izrazu:

_ W{ee (st

m
a
3ln(5)r)

(2.4)
gde su: g relativna permitivnost vakuuma, & relativna permitivnost medijuma, ¢ permitivnost
(e=¢0er), ¢ zeta potencijal, # viskoznost suspenzije, | duzina cilindri¢ne elektrode, a i b polupreénici
radne i kontra elektrode, redom, a V predstavlja potencijalnu razliku izmedu elektroda.
Istrazivanja EPD su dovela do razmatranja granica izmedu tri razli¢ite faze:
o faze talozenja
o faze suspenzije

e faze koja sadrZi malo ili nimalo Cestica.
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Sam proces talozenja je objasnjen kretanjem ovih faza u vremenu. Ova Cinjenica zahteva
ukljucivanje dodatnih izraza u Jednacine 2.3 i 2.4, ukljucujuéi zapreminsku koncentraciju Cestica u
suspenziji (®s) i koncentraciju ¢estica u prevlaci (@D¢) [329], sto je prikazano Jednacinom 2.5.
dé D,

_ _ (2.5)

=t~ Vo, - o,

gde je: uc - brzina rastvaranja prevlake, 6 - debljina prevlake, v; - brzina ¢estice u suspenziji pri
granici faza, a &.=1- ¢ -faktor pakovanja, ¢ je poroznost.

Hamakerova jednadina je primenljiva samo za kratka vremena taloZenja, jer linearna
varijacija mase u vremenu u Jednacini 2.3 podrazumeva da su svi ostali parametri konstantni tokom
talozenja. Da bi razmotrili ostale eksperimentalne uslove, Sarkar i Nikolson [328] su predlozili da
za beskona¢no male vremenske intervale vazi modifikovana Hamakerova jednacina, odnosno

Jednacina 2.6.

dm
E=f'ﬂ'A'E'Cs (2.6)

u kojoj je f < 1 faktor efikasnosti koji sugeriSe da neée sve Cestice dovedene na povrSinu
elektrode ucestvovati u talozenju. Na osnovu ove pretpostavke autori su modelovali varijaciju

mase prevlake u funkciji vremena za Cetiri razlicita stanja koja su prikazana na Slici 2.13 [328].
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Slika 2.13. Sema kinetike EPD: (4) konstantna struja [konstantna koncentracija suspenzije; (B)
konstantna struja/opadajuca koncentracija suspenzije; (C) konstantan napon/konstantna

koncentracija i (D) konstantan napon/opadajuca koncentracija suspenzije [328]

43



2. TEORIJSKI DEO

Poredenjem krivih A i C dolazi se do zaklju¢ka vrednog da, iako se brzina talozenja kod
krive C (konstantan napon) s vremenom dramaticno smanjuje, ova brzina ostaje konstantna kod
krive A (konstantna struja), a krajnji prinos kod krive A je znatno ve¢i. Ovo odstupanje krive C od
krive A nije posledica promene koncentracije suspenzije vec¢ je posledica formiranja izolacionog
sloja prevlake. Ovaj izolacioni sloj uzrokuje pad napona po jedini¢noj duzini suspenzije, pri ¢emu
se napon smanjuje tokom taloZenja pri konstantnom naponu (kriva C).

Za izvodenje procesa elektroforetskog talozenja mogu se Kkoristiti kako vodeni, tako i
organski rastvaraCi. Prednosti primene suspenzija na vodenoj osnovi su manji troSkovi, manje
ekoloskih pitanja koja se ticu odlaganja tecnosti, manja vrednost potrebnog elektri¢nog polja i brza
kinetika [325]. Uprkos tim cinjenicama, jedan od glavnih problema vodenih suspenzija je
elektroliza vode pri malim naponima (teoretski iznad 1,24 V). To izaziva izdvajanje kiseonika i
vodonika na anodi i katodi, a samim tim taloZene prevlake ¢ini poroznim. Visoke gustine struje u
procesu uzrokuju Dzulovo zagrevanje sistema, nestabilnost taloZenja i koroziju metalnih podloga
[330]. Gore navedeni problemi se mogu reSiti upotrebom organskih rastvaraca. Mala mo¢
disocijacije ovih tecnosti za razvoj povrSinskog naelektrisanja Cestica se nadoknaduje upotrebom

jaceg elektricnog polja.

2.8.1. Karakteristike suspenzije

VaZzan parametar procesa elektroforetskog taloZenja je suspenzija, koja mora biti dobro
stabilizovana, homogena i bez aglomerisanih Cestica [325]. U prisustvu polarnih rastvaraca, npr.
vode, vec¢ina supstanci ispoljava povrSinski elektricni napon. Do razvoja naelektrisanja na
povrSinama Cvrstih Cestica moZe do¢i iz razli€itih razloga: disocijacija ili jonizacija povrSinskih
grupa (ovaj faktor zavisi od pH vrednosti suspenzije), reapsorpcija jona koji odreduju potencijal,
apsorpcija specifiénih jona na povrSini Cestica (povrSinski aktivne supstance - surfaktanti),
izomorfna zamena reSetke i pucanje naelektrisane povrsine kristala [328].

Cestice su suspendovane u fluidnom medijumu interakcijom tri razli¢ite sile: Van der
Valsove privlacne sile, elektrostaticke odbojne sile i sterne (polimerne) sile (ova poslednja nije uvek
prisutna). Da bi suspenzija bila stabilna, elektrostaticke odbojne i/ili sterne sile moraju biti
dominantne nad Van der Valsovom silom koja pokusava da aglomerira ¢estice [325,331].

Razli¢iti parametri vezani za suspenziju uticu na EPD proces. Fina disperzija Cestica u
suspenziji je kriti¢na za dobijanje homogenog taloga. Povecanje veli€ine Cestica dovodi do njihove
precipitacije usled uticaja sile gravitacije, izazivajuci nejednaku debljinu prevlake [325]. Smanjenje
veli¢ine Cestica takode omogucava bolju kontrolu pukotina koje se mogu javiti usled skupljanja

prevlake tokom faze susenja [332].
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Relativna propusnost (ili dielektricna konstanta) te¢nog medijuma (¢) treba da ima
optimalnu vrednost. Tecnosti sa malom vrednoscu dielektricne konstante imaju nedovoljnu mo¢
disocijacije, te stoga ne dolazi do talozenja. Te¢nosti sa velikom vredno$c¢u dielektri¢ne konstante
imaju veliku jonsku koncentraciju, a samim tim i veli¢inu dvojnog sloja (objasnjeno u Poglavlju
2.8.3), te se smanjuje elektroforetska pokretljivost ¢estica [333].

Provodnost suspenzije treba da bude u odredenom rasponu kako bi bila povoljna za
talozenje. Kako su joni u suspenziji nosioci struje kod EPD procesa, elektricna provodnost
suspenzije dobija na znacaju i treba biti prilagodena u cilju odrzavanja pokretljivosti ¢estica usled
prisustva prevelikog broja jona i izbegavanja gubitka stabilnosti suspenzije usled naelektrisanja
Cestica (u neprovodnim te¢nostima) [330]. Mala viskoznost suspenzije je takode favorizovana usled
vece pokretljivosti Cestica [325].

Zeta potencijal Cestica utie na uspostavljanje stabilnosti Cestica u suspenziji, pravac
kretanja Cestica, pokretljivost Cestica i gustinu filma. Elektrostaticke i Van der Valsove sile izmedu
naelektrisanih ¢estica uticu na ukupnu stabilnost sistema. Mala elektrostaticka odbojnost dovodi do
aglomeracije Cestica, a veoma velika elektrostatiCka odbojnost ne dozvoljava taloZenje na elektrodi.
Stoga treba prilagoditi zeta potencijal Cestica dodavanjem odredenih provodnih sredstava poput
kiselina, baza i posebno apsorbovanih jona ili polielektrolita [334].

Kao $to je napomenuto, iako bi trebalo odrzati veliku stabilnost suspenzije pomocu
parametara kao $to su mala veli¢ina Cestica i adekvatan zeta potencijal, za formiranje prevlake je
neophodno osigurati nestabilno stanje u blizini elektroda [328], pri ¢emu se ova nestabilnost moze
izazvati stvaranjem jona usled elektrolize ili elektriénim praznjenjem cCestica.

Zahvaljujuéi elektrostatiCkoj sili, Cestice sa istoimenim naelektrisanjem se odbijaju
zadrzavajuc¢i ih u suspenziji. S druge strane privlace suprotno naelektrisane jone koji ¢ine difuzni
dvostruki sloj povecavajuci suspendabilnost i stabilnost.

Drugi nacin suspendovanja ili poboljSanja suspendabilnosti Cestica je interakcija sa
polielektrolitima, npr. hitozan, alginat ili hondroitin sulfat. Ako polielektrolit poseduje suprotno
naelektrisanje u poredenju sa ¢vrstom povrSinskom Cesticom, polielektrolit 1 Cestica se mogu
medusbno vezati. Ostatak polimernog lanca deluje kao micela oko Ccestica, povecavajuci
suspendabilnost, dok njegov lanac odbija ostale polimerne lance elektrosternim silama (sterna

odbojnost) [325,331]. Na Slici 2.14 dat je graficki prikaz elektrostatickog i sternog fenomena.
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Slika 2.14. Sematski prikaz elektrostatickog i sternog mehanizma stabilizacije suspenzija.

a) elektrostaticka stabilizacija i b) sterna stabilizacija

2.8.2. Karakteristike EPD procesa

Parametri koji utiCu na EPD proces su: vreme talozenja, jacina elektricnog polja,
koncentracija Cestica i provodnost supstrata. Prinos prevlake na supstratu se povecava sa
vremenom, a brzina prinosa zavisi od uslova procesa. Pri konstanthom naponu brzina taloZenja
tokom EPD procesa je konstantna na pocetku, a potom opada i odstupa od linearnog trenda [335].
Ovaj fenomen je objasnjen formiranjem izolacionog sloja (prevlake) na elektrodi koji smanjuje
efekat elektri¢nog polja i dolazi do pada jacine struje.

Iako se koli¢ina prevlake povecava s porastom napona, ovo povecanje negativho uti¢e na
stabilnost elektri¢ne struje i na kvalitet prevlake. Primenom elektricnog polja velikih vrednosti
dolazi do taloZenja Cestica velikom brzinom, $to istim ne daje priliku da se efikasno pozicioniraju u

prevlaci. Kako bi se izbegao ovaj problem predlaze se primena napona srednjih vrednosti [325].

2.8.3. Elektroforetska mobilnost

Kad prahovi dodu u dodir sa polarnom te¢no$¢u dolazi do stvaranja naelektrisanja putem pet
razli¢itih mehanizama na povrsini Cestica:
e disocijacija ili jonizacija povrSinskih grupa na ¢esticama $to zavisi od pH suspenzije;
e ponovna adsorpcija jona koji odreduju potencijal;
e adsorpcija jonizovanih tenzida;
e izomorfna supstitucija i

e razbijanje povrsinskih naelektrisanja kristala [335].
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Prvi mehanizam se obi¢no javlja kod oksidnih povrSina. Na ovim povrSinama koli¢ina i znak
naelektrisanja zavise od pH vrednosti. Posto se oksidne povrSine sastoje od velikog broja

amfoternih hidroksilnih grupa, mogu se javiti sledece reakcije:

(M - OH)govréina +H" o (M - OH;)povréina (2'7)
(M = OH)Yyprsina + OH™ & (M = 07 )povrting + Ha 0 (2.8)

pri ¢emu se Reakcija 2.7 odvija pri niskim, a Reakcija 2.8 pri visokim pH vrednostima.

Usled ovog povrsinskog naelektrisanja, oko ¢estica se formira sloj jona sa suprotnim
naelektrisanjem (kontra-joni), dok se slicno naelektrisani joni (ko-joni) u medijumu odbijaju od
¢vrste povrsine. Ova konfiguracija Cestica i jona se naziva ,.elektricni dvojni sloj“. Primenom
elektriénog polja, suprotni joni i Cestice se krecu u suprotnim smerovima, ali zahvaljujuéi silama
privlacenja koje deluju na suprotne jone, jedan deo njih se kreée zajedno sa Cesticom, i ovaj sloj se
naziva ,,krmni sloj* [326]. Sire rasprostranjeni suprotni joni formiraju ,,difuzni dvojni sloj“. Razlika
elektri¢nog potencijala izmedu ova dva sloja naziva se ,,zeta (§) potencijal® [325] (Slika 2.15). Zeta
potencijal igra klju¢nu ulogu u brzini kojom se Eestica kreée, kao i u njenoj mobilnosti. Mobilnost

je definisana prema Jednacini 2.9:

_ 2&&¢
=3,

7 f(kr) (2.9)

gde je: g . permitivnost vakuuma, & - relativna permitivnost rastvaraca, & - zeta potencijal, # -
viskozitet rastvaraca i f(xr) - Henrijev koeficijent koji zavisi od odnosa debljine dvostrukog sloja

(1/x) i radijusa jezgra (r) Cestice [325].
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Slika 2.15. Sema dvojnog sloja koji okruzuje naelektrisanu cesticu u suspenziji, (a) povrsinsko

naelektrisanje, (b) krmni sloj i (c) difuzni sloj suprotnih jona [336]

Brzina naelektrisanih Cestica koje se krecu pod uticajem elektricnog polja zavisi od Cetiri
razlicite sile:
e sila ubrzanja usled uticaja elektri¢nog polja na naelektrisane Cestice;
e viskozno vucenje tecnosti;
e sila usporenja usled uticaja elektri¢énog polja na kontra jone i
e sila opuStanja izazvana izoblicenjem u dvostrukom sloju kada se pomera pozitivno 1

negativno srediSte naelektrisanja [326].

2.9. NOVA IN SITUMETODA
ANODIZACIJE/ANAFORETSKE DEPOZICIJE
KALCIJUM FOSFATNIH PREVLAKA

U ovoj doktorskoj disertaciji je kreirana i prikazana nova metoda nanoSenja kalcijum
fosfatnih i hibridnih prevlaka na bazi kalcijum fosfatnih keramika na titanijumske supstrate.
Pregledom literature nije pronadena metodologija ovakvog nacina nanoSenja prevlake na nosac.
Ova metoda je bazirana na elektroforetskom taloZenju kalcijum fosfatnih prevlaka. Novina se
ogleda u sinergiji 1 simultanom izvodenju viSe procesa. Prvi proces je anodizacija povrSine
supstrata, gde dolazi do povecanja hrapavosti povrSine i stvaranja pasivnog oksidnog filma na

povrsini supstrata. Drugi proces koji se simultano odvija je nanoSenje CaP prevlake na supstrat sa
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istovremenom delimi¢nom ugradnjom CaP u kristalnu resSetku, kao i taloZenjem oligosaharidne
komponente prevlake. Novina se ogleda i u ¢injenici da je po prvi put umesto katodnog obavljeno
anodno taloZenje, pa je suspenzija imala negativno naelektrisane koloidne Cestice koje se taloze na
radnu anodu (supstrat). U disertaciji su definisani parametri koji uticu na pokrivenost sustrata,
mobilnost, adheziju prevlake, izvodljivost samog procesa. Ovi parametri ukljucuju vreme talozenja,
napon taloZenja, koncentraciju CaP u suspenziji, ali su i definisani parametri koji dovode do
stvaranja antimikrobnih i necitotoksi¢nih prevlaka, kao §to je koncentracija hitozan oligosaharidne
komponente.

»DLVO teorija“ koloidnih sistema je kvantitativna teorija nazvana po istrazivacima
Derjaguinu, Landauu, Verveiu i Overbeeku koji su je osnovali [272, 273]. Prema ovoj teoriji
stabilnost suspendovanih Cestica odreduje se interakcijom izmedu privla¢nih Van der Valsovih sila i
odbojnih elektrostatickih sila izmedu cestica. Ukupna potencijalna energija ove interakcije na
odredenoj udaljenosti medu Cesticama pokazuje razli¢ite oblike na osnovu jonske jacine sistema
(Slika 2.16). Pri odgovaraju¢im vrednostima jonske sile dolazi do ,.elektrostaticke stabilizacije®
koloida. S druge strane, u prisustvu hidrofilnih polimera, treba uzeti u obzir jos$ jedan vazan faktor.
U slucaju adsorpcije ovih makromolekula na Cesticama, sile odbijanja izmedu njih dovode do

,»sterne stabilizacije® koja poboljSava disperziju ¢vrstih prahova.

Elektrostaticko odbijanje, V,

Energetska
barijera, E,

C

D Razdvajanje
E Cestica

Sekundarni
minimum

Energija interakcije

van der Valsovo privlacenje

Primarni
minimum

Slika 2.16. Ukupna potencijalna energija u odnosu na rastojanje izmedu dve cestice (A do E:
povecanje jonske sile suspenzije); A = spontana disperzija; B = nema primarne koagulacije usled
velike energetske barijere; C, D = slaba sekundarna minimalna koagulacija; E = brza koagulacija

u primarni minimum [325]
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Maksimum na krivima (Slika 2.16) predstavlja potencijalnu energetsku barijeru usled
priblizavanja dve Cestice. Energetska vrednost barijere je funkcija elektrostati¢kih sila i njena
vrednost je odredena { — potencijalom i krmenim slojem, pa je povezana sa stabilnos¢u suspenzije.
TaloZenje Cestica se deSava ako je sistem u stanju da savlada ovu prvu barijeru i ako je primarni
minimum dovoljno dubok da ima pretezni efekat Van der Valsovih sila. Takva pojava se deSava
kod srednje jonske sile, krive C i D (Slika 2.16), gde je C stabilnija suspenzija. Sekundarni
minimum na krivoj D povezan je sa koncentrovanijom suspenzijom elektrolita koja moze da
indukuje reverzibilnu flokulaciju Cestica. Reverzibilna flokulacija se moze prevazi¢i odbojnim
silama kada se udaljenost smanji ili dodavanjem viSe rastvara¢a u suspenziju pomerajuci se na Krivu
C. Ako cestice u suspenziji U kojoj vladaju jake jonske sile ne poseduju dovoljnu silu odbijanja,
suspenzija je potpuno nestabilna i dolazi do koagulacije (kriva D).

Predlozeni su razli¢iti mehanizmi za formiranje prevlaka EPD procesom. Flokulacija
akumulacijom cestica, neutralizacija naelektrisanja Cestica, elektrohemijska koagulacija Cestica i
elektricna dvoslojna distorzija sa proredivanjem su cetiri glavna mehanizma predstavljena u
razli¢itim istrazivanjima [337].

Novina kod procesa in situ anodizacije/anaforetskog talozenja prikazanog u ovoj disertaciji
ogleda se u samom sastavu suspenzije, koja ispoljava ponasanje koje je opisano u Poglavljima 2.6 i
2.7. Za razliku od kataforetskog procesa, jedinicna micela stabilne suspenzije je negativno
naelektrisana, pa se talozenje odvija na pozitivnoj anodi. Dodatkom hitozan oligosaharid laktata ova
micela je dodatno stabilizovana, a podeSavanjem karakteristika suspenzije i samog in situ procesa

dolazi do stvaranja kompaktne i stabilne prevlake na supstratu.
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3. CILJ ISTRAZIVANJA
Ciljevi istrazivanja sadrze:

1. Odredivanje parametara procesa anodizacije i karakterizacija tako dobijene povrsine
titanskog supstrata bez prevlake posle procesa anodizacije u pogledu:

e odredivanja odgovarajucih karakteristika procesa anodizacije, kao $to su napon i
vreme talozenja u cilju odredivanja optimalnih parametara,

e odredivanja fizicko-hemijskih karakteristika povrSine supstrata, kao S$to su
morfologija povrsine supstrata, hemijski i kristalografski sastav prevlake i hrapavost,

e odredivanje mehanizma nastajanja i rasta pasivne prevlake na supstratu.

2. Definisanje parametara novog in situ procesa anodizacije/anaforetske depozicije i njihova
adekvatna modifikacija za nanoSenje kompozitnih i hibridnih kalcijum fosfatnih prevlaka na
titan i njegove legure u pogledu:

e odredivanja pocetnog sastava materijala za dobijanje stabilnih suspenzija za
naknadno nanosenje na supstrat u vidu kompozitne prevlake,

e odredivanja odgovarajucih karakteristika in situ procesa anodizacije/anaforetskog
talozenja, kao $to su napon i vreme taloZenja.

3. Ispitivanje fiziko-hemijskih karakteristika prevlaka dobijenih novim in situ procesom
anodizacije/anaforetske depozicije u pogledu:

e odredivanja fiziskih karakteristika prevlaka, kao S§to su morfologija prevlake,
adhezija prevlake na supstrat, kompaktnost prevlake i hrapavost,

e odredivanja hemijskih karakteristika prevlaka, kao $to su hemijski i1 kristalografski
sastav prevlake sa predlogom mehanizma nastajanja prevlake i koroziona stabilnost.

4. lspitivanje bioaktivnosti, citotoksi¢nosti i antimikrobnih svojstava dobijenih prevlaka
razli¢itim biohemijskim i bioloskim metodama za potencijalnu upotrebu kompozitnih
biomaterijala u biomedicinske svrhe u pogledu:

e odredivanja bioaktivnosti dobijenih kompozitnih i hibridnih biomaterijala
potapanjem uzoraka u rastvor simulirane telesne te¢nosti,

e odredivanja citotoksi¢nosti materijala na ¢elijsku liniju MRC-5 humanih fibroblasta
pluca,

e odredivanja antimikrobnih svojstava dobijenih biomaterijala na Gram-pozitivne i

Gram-negativne bakterijske kulture.
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4.1. PRIPREMA POVRSINE TITANA

Titanske plocice proizvodaca Aldrich, ¢istoce 99,7 %, dimenzija (20 x 10 x 0,89) mm su
koriS¢ene za eksperimente optimizacije parametara in Situ procesa anaforeze, kao i za procese in
situ anaforetskog talozenja HAp, HAp/ChOL, ACP i ACP/ChOL kao podloge. Titanske plo¢ice su
brusene silicijum karbidnim (SiC) brusnim papirima sa veli¢inama zrna od 600, 800, 1000, 2000 i
3000 nakon ¢ega su plocice polirane do ogledalskog sjaja upotrebom glinice sa veli¢inom zrna od 1
pm, 0,3 um i 0,05 um. Svi uzorci su zatim isprani i o¢is¢eni u etanolu u ultrazvu¢nom kupatilu
SONICOR S-101 sa 130 W snage i 40 kHz piezoelektri¢nim ultrazvu¢nim transdjuserom tokom 30
min. Uzorci su ¢uvani u etanolu do pocetka eksperimenata u cilju spre¢avanja spontane oksidacije

titana na vazduhu.

4.2. SINTEZA HIDROKSIAPATITNOG PRAHA NANO
VELICINE

Hidroksiapatitni prah nano veli¢ine je sintetisan modifikovanom precipitacionom
hemijskom metodom u reakciji kalcijum hidroksida i fosforne kiseline, kao §to je prikazano

Jednacinom 4.1:
10Ca(OH), + 6H3PO4 — Cajp(PO4)s(OH), + 18H,0 (4.2)

Kalcijum hidroksid je dobijen dodavanjem kalcijum oksida, CaO, u malim koli¢inama u
destilovanu vodu tokom 10 minuta, uz konstantno me$anje na magnetnoj mesalici, pri brzini od 200
O/min, pri ¢emu je dobijena suspenzija Ca(OH),. Kalcijum oksid je dobijen kalcinacijom CaCOs;
(proizvodaca Sigma) analiticke Cistoce Zarenjem tokom 5 h na 1000 ° C u atmosferi vazduha. U
cilju dobijanja hidroksiapatitnog praha, Ca;o(PO4)s(OH),, fosforna kiselina je dodavana kap po kap
u stehiometrijskoj koli¢ini u suspenziju Ca(OH), u skladu sa Jednac¢inom (4.1). Reakcija je
prekinuta kada je dodata potrebna koli¢ina fosforne kiseline, a pH vrednost je dostigla 7,4-7,6.
Dobijena suspenzija je zagrevana na 94 =+ 1 °C tokom 30 min uz konstantno mesanje pola sata.
Nakon sedimentacije, gornji bistri sloj rastvora je dekantiran. Suspenzija je suSena ,,spray dry*

metodom na 120 = 5 °C u granulisani prah [311].
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4.3. SINTEZA PRAHA AMORFNOG KALCIJUM

FOSFATA NANO VELICINE

Amorfni kalcijum fosfat je dobijen naglim dodavanjem 150 ml 26,6 mas.% rastvora
Ca(NOs3), u 400 ml rastvora (NH4)3PO4 koji je dobijen meSanjem 7 ml H3POy4, 165 ml NH,OH i
228 ml H,O. Dobijeni rastvor je konstantno mesan na magnetnoj mesalici brzinom od 100 o/min na
50 °C tokom 60 minuta. Tokom procesa mesanja dobijen je fini talog u obliku gela, koji je ostavljen
da ostari 15 s pre nego Sto je sakupljen. Sakupljeni gel je ispran vodom i centrifugiran na 4000
o/min u Hettich Universal 320 centrifugi na 5 °C tokom 1 sata. Ovako dobijen talog je osuSen
zamrzavanjem na -30 °C pri pritisku od 0.37 bara tokom 1 sata. Zavrs$no susenje je uradeno na -40

°C i pritisku od 0,12 bara u trajanju od 2 sata.

4.4. PRIPREMA SUSPENZIJA ZA NANOSENJE
KOMPOZITNIH PREVLAKA

Kao §to je napomenuto u Poglavlju 3 (Cilj istrazivanja), ova doktorska disertacija se bavi
novom in-situ anaforetskom metodom dobijanja kompozitnih prevlaka na bazi kalcijum fosfatne
keramike na titanu jednostepenim postupkom. Hidroksiapatit i amorfni kalcijum fosfat su taloZeni
iz etanolskih suspenzija, a priprema suspenzija je uradena kao $to je navedeno u narednim
poglavljima. Kako bi se utvrdio uticaj tipa elektroforetskog talozenja na adheziju prevlake na
titanski supstrat, HAp je talozen kataforetski i anaforetski, a u cilju utvrdivanja uticaja tipa kalcijum

fosfatne prevlake na adheziju, ACP je taloZen anaforetski.

4.4.1. Priprema HAp suspenzije za kataforetsko taloZenje

Za kataforeti¢no taloZenje pripremljena je HAp suspenzija u apsolutnom etanolu u ukupnoj
zapremini od 100 ml. Suspenzija je sadrzala 10 mg/ml HAp praha koji je dobijen kao $to je
objasnjeno u Poglavlju 4.2., odnosno odmeravanjem 1,0000 g HAp praha i dodavanjem u 100 ml
apsolutnog etanola. Posle dodavanja HAp praha u apsolutni etanol, ovako dobijena suspenzija je
zaronjena u ultrazvué¢nu kadu SONICOR S-101 snage 130 W sa piezoelektri¢nim ultrazvuénim
transdjuserom od 40 kHz na period od 15 minuta kako bi se postiglo homogeno i stabilno stanje.

HCI je dodat za podeSavanje pH vrednosti na 2,00 u cilju povecanja stabilnosti suspenzije.
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4.4.2. Priprema HAp suspenzija za anaforetsko taloZenje

U cilju in situ anaforetskog talozenja HAp prevlake sa simultanom i istovremenom
anodizacijom povrsine pripremljena je HAp suspenzija u apsolutnom etanolu u ukupnoj zapremini
od 100 ml. HAp suspenzija je bila sledeCeg sastava: odmereno je 1,0028 g HAp praha, koji je
dobijen kao S$to je objasnjeno u Poglavlju 4.2., kako bi se dobila suspenzija 10 mg/ml praha u
apsolutnom etanolu i dodato je 10 mas.%. rastvora NaOH dok se nije dobio rastvor HAp u etanolu
pH vrednosti 10,00. Uraden je isti postupak ultrazvuénog tretmana suspenzije kao i za kataforeti¢no
talozenje tokom 15 minuta u cilju postizanja homogenog i stabilnog stanja. NaOH je dodat u cilju
podesavanja pH vrednosti na 10,00 i u cilju povecanja stabilnosti suspenzije za anaforetsko

taloZenje.

4.4.3. Priprema ACP i ACP/ChOL suspenzija za anaforetsko

taloZenje

Ispitivane su anaforetski istalozene prevlake amorfnog kalcijum fosfata sa i bez prisustva
hitozan oligolaktata. Procesom in situ anaforetskog taloZenja nanesene su ACP i ACP/ChOL
prevlake iz odgovarajucih etanolskih suspenzija. Za anaforetsko talozenje ACP napravljena je
suspenzija ACP koji je pripremljen kao $to je objasnjeno u Poglavlju 4.3. odmeravanjem 1,0000 g
ACP u 100 ml apsolutnog etanola u cilju dobijanja suspenzije koncentracije 1 mas.%. Suspenziji je
dodat 10 mas.% rastvor NaOH dok se nije dobila suspenzija pH vrednosti 10,00. Suspenzija je
zaronjena u ultrazvuénu kadu SONICOR S-101 snage 130 W sa piezoelektricnim ultrazvu¢nim
transdjuserom od 40 kHz na period od 15 minuta kako bi se postiglo homogeno i stabilno stanje.
Suspenzija za dobijanje amorfne kalcijum fosfatne prevlake sa hitozan oligolaktatom pripremljena
je na sli¢an nac¢in. Odmereno je 1,0000 g ACP 1 0,0500 g hitozan oligolaktata (proizvoda¢ Sigma)
molarne mase Mw = 5000 i dodat je 10 mas.% rastvor NaOH. NaOH je dodat u cilju podesavanja
pH vrednosti na 10,00 1 u cilju povecéanja stabilnosti suspenzije za anaforetsko taloZenje. Za razliku
od svih prethodnih suspenzija, ACP/ChOL suspenzija nije tretirana u ultrazvu¢nom kupatilu usled
razdvajanja 1 aglomeracije suspendovanih ChOL cestica primenom ultrazvuka, ve¢ je suspenzija
tretirana na rotacionoj magnetnoj mesalici Heidolph MR 3001 K pri brzini mesanja od 200 o/min,

koja ne dovodi do razdvajanja suspendovanih ¢estica.
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4.5. ANODIZACIJA TITANSKIH SUPSTRATA 1

ANAFORETSKO TALOZENJE HAP, ACP I ACP/CHOL
PREVLAKA NA TITANSKOM SUPSTRATU

Anodizacija povrSine titana, dimenzija (20 X 10 x 0,89) mm i povrSine tretirane kao $to je
opisano u Poglavlju 4.1. je izvedena u standardnoj troelektrodnoj elektrolitickoj ¢éeliji postavljenoj
na rotacionu magnetnu mesalicu sa brzinom mesanja od 200 o/min i na temperaturi 25 °C.
Pripremljeni titanski uzorak je koris¢en kao anoda, dok je kao katoda koriS¢en par plocica od
nerdajuceg Celika 1Cr18Ni9Ti, dimenzija (20 x 10 x 0,89) mm, koje su bile postavljene paralelno
na rastojanju od 10 mm u odnosu na radnu elektrodu. Zasi¢ena kalomelova elektroda (ZKE) je
koris¢ena kao referentna elektroda. Elektrolit koriS¢en za anodizaciju titana je bio vodeni rastvor
koji sadrzi 50 vol.% 0,1 M natrijum hidroksida (NaOH) i 50 vol.% apsolutnog etanola. Sve
hemikalije kori§¢ene u eksperimentima su bile analitickog kvaliteta proizvodaca Sigma-Aldrich, a
rastvori su pripremljeni koris¢enjem dvostruko dejonizovane vode. Kao izvor napajanja koriséen je
CPX400DP potenciostat/galvanostat proizvodata Aim and Thurlby Thandar Instruments
(Ujedinjeno Kraljevstvo). Anodizovanje je izvrSeno primenom napona od 30 V, 60 V 1 90 V. Proces
anodizacije je voden sve dok na anodu nije naneta ukupna koli¢ina naelektrisanja od 1,13 C. Nakon
anodizacije, uzorci titana su uklonjeni iz kupatila i isprani dvostruko dejonizovanom vodom. Uzorci
su ¢uvani u etanolu, a pre daljih ispitivanja suSeni su u susnici na 80 °C tokom 30 minuta.

Trideset minuta pre in situ anaforetskog taloZenja, kao i sve vreme tokom talozenja, sve
suspenzije su meSane na rotacionoj magnetnoj mesalici pri brzini od 200 o/min u cilju
homogenizacije Cestica u suspenzijama i odrzavanja stabilne suspenzije. Kao i kod eksperimenata
anodizacije povrSine titana, anaforetsko taloZenje je izvedeno u standardnoj troelektrodnoj
elektrohemijskoj ¢eliji. Radna elektroda (anoda) je bila titanska plo¢ica dimenzija (20 x 10 x 0,89)
mm i pripremljena kao §to je opisano u Poglavlju 4.1., dok je kao katoda koris¢en par plocica od
nerdajuceg Celika 1Cr18Ni9Ti, dimenzija (20 x 10 x 0,89) mm, koje su bile postavljene paralelno
na rastojanju od 10 mm u odnosu na radnu elektrodu (Slika 4.1). ZKE je koriS¢ena kao referentna
elektroda. HAp, ACP i ACP/ChOL prevlake na titanu su talozene pri konstantnom naponu od 60 V.

HAp, ACP i ACP/ChOL prevlake na titanu su talozene na konstantnom naponu od 60 V
tokom 3 minuta za sve elektrohemijske, fizicko-hemijske i bioloske analize. Dobijene prevlake su

susSene na vazduhu tokom 24 h, na temperaturi od 25 °C.
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Slika 4.1. Sema aparature za anaforetsko taloZenje (CE — kontra elektroda - katoda, WE —radna

elektroda - anoda, RE — referentna elektroda)

4.6. ISPITIVANJE PREVLAKA U RASTVORU
SIMULIRANE TELESNE TECNOSTI

Bioaktivna keramika se spontano vezuje za koStano tkivo preko bioloski aktivnog sloja
apatita koji se formira na bioaktivnim keramickim povrSinama u telu [338-340]. Prema tome,
sustinski zahtev veStaCkog materijala je moguénost vezivanja za koStano tkivo putem formiranja
apatita na povrSini materijala koji nalikuje kostima [341]. Pokazano je da je formiranje apatita na
bioaktivnoj keramici reproduktibilno, ¢ak i u acelularnoj simuliranoj telesnoj tecnosti sa

koncentracijama jona koje su priblizne koncentracijama istih u krvnoj plazmi ¢oveka [340].
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Tabela 4.1. Sastav SBF rastvora sa jonskim koncentracijama slicnim ljudskoj krvnoj plazmi

Reagensi ¢ (g/dm®)
NaCl 7,996
NaHCO; 0,350
KCI 0,224
K2HPO,4-3H,0 0,228
MgCl,-2H,0 0,305
CaCl, 0,278
Na,SO4 0,071
(CH,0H)sCNH; 6,057
1M HCI 40 ml

SBF se $iroko koristi za in vitro procenu bioaktivnosti vestackih materijala ispitivanjem
njihove sposobnost stvaranja apatita u te¢nosti [342]. S druge strane, SBF se takode koristi za
pripremu bioaktivnih kompozita formiranjem apatita slicnog kostanom apatitu na raznim vrstama
supstrata [343].

Simulirana telesna tecnost je pripremljena dodavanjem reagenasa navedenih u Tabeli 4.1, pri
¢emu su sve hemikalije, proizvodaca Sigma, prethodno susene u susnici na 50 °C u trajanju od 2 h.
Hemikalije su dodavane redom kojim se pojavljuju u Tabeli 4.1 u 1 dm® dvostruko dejonizovane
vode [344] i to u vrednostima mase koje su merene na analititkoj vagi sa taénos¢u od 107 g.
Merenje je izvrSeno u temperiranoj prostoriji dovoljno brzo tako da vlaga iz vazduha nije imala
uticaja na merenja. pH vrednost dobijenog rastvora je 7,4, a rastvor je ¢uvan u frizideru u cilju
prevencije bilo kakvih promena. Sva merenja koja su ukljucivala koriS¢enje SBF rastvora su
izvrSena na temperaturi od 37 °C.

In vitro ispitivanje bioaktivnosti sprovedeno je primenom Kokubo i sar. [344] protokola
opisanog u ovom Poglavlju u cilju procene sposobnosti formiranja apatita na kompozitnim
prevlakama. Bioaktivnost je procenjena vertikalnim potapanjem natalozenih uzoraka u plasti¢nu
bocicu koja sadrzi 40 ml rastvora simulirane telesne te¢nosti, odrzavanog na 37 °C tokom 3,51 10
dana. SBF se svakodnevno pazljivo menjao da bi se odrzala koncentracija jona. Svaki od uzoraka je

nezno ispran dejonizovanom vodom i osusen na 37 °C pre karakterizacije SEM i XRD metodama.
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4.7. METODE KARAKTERIZACIJE

4.7.1. Difrakcija X-zraka

Difrakcija X zraka (engl. X-ray Diffraction, XRD) je tehnika pomocu koje je moguce dobiti
informacije o meduatomskim rastojanjima unutar kristalne resetke ispitivanog materijala [345]. Ova
tehnika se zasniva na usmeravanju snopa monohromatskog rendgenskog zracenja ka ispitivanom
materijalu i snimanju odgovora materijala, pri ¢emu rasuti X zraci iz uredenih atoma Kkristalne
reSetke medusobno interferiraju dajuéi izrazene difrakcione signale u odredenom pravcu. Ovi pravci
difrakcije snopa monohromatskih X zraka su u direktnoj vezi sa oblikom i dimenzijama jedini¢ne
¢elije kristalne resetke, a sam intenzitet difrakcije zavisi od rasporeda atoma unutar jedini¢ne ¢elije.
Meduatomsko rastojanje u jedini¢noj celiji kristalne resetke d, upadni ugao @ i talasna duzina X-

zraka A su medusobno povezani putem Bragove jednacine (4.2):

A

= 4.2
d sin 20 (42)

Primenom metode merenja difrakcije X zraka moguce je napraviti razliku izmedu amorfnih
i kristalnih materijala. Amorfni materijali ne pokazuju karakteristi¢cne pikove ve¢ difuzione
razvucene pikove sa manje ili vise pravilnim baznim linijama, dok kristalni materijali pokazuju
karakteristicne pikove koji su specifi¢ni za svaki kristalni tip supstance. Upravo usled navedenih
karakteristika, metodom difrakcije X zraka pod sirokim uglom se mogu detektovati polimorfni oblici
razli¢itih materijala. Difraktogrami svake odredene supstance stoga predstavljaju svojevrstan
otisak prsta te supstance, bilo ona kristalna ili amorfna. Uporedivanjem difraktograma nepoznatog
uzorka sa difrakcionim sablonima poznate supstance moze se izvrsiti identifikacija nepoznate
supstance [346].

Difrakcijom X zraka su ispitivani fazni sastavi i strukturne promene HAp, ACP i
ACP/ChOL prevlaka pre i posle potapanja i drzanja u SBF rastvoru. Za ova ispitivanja je koris¢en
Philips PW 1051 difraktometar proizvoda¢a Royal Philips, Amsterdam, Holandija sa Ni
filterovanim Cu Ko zraéenjem talasne duzine A = 1,5418 A. Tehnika skeniranja u rasponu uglova
od 26 = 10-80° uz interval merenja od 0,05° je koris¢ena za merenje stepena difrakcije, a vreme
snimanja je iznosilo 50 s za svaku tacku. Fazna analiza rezultata je uradena uporedivanjem i
koris¢enjem PDF-2 (Powder Diffraction File) podataka iz dostupnih baza podataka upotrebom
komercijalnog kompjuterskog programa EVA V.9.0.
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U cilju utvrdivanja srednje vrednosti veli¢ine kristalita (Dp) koriS¢ena je Sererova jednacina

(4.3). Sererova jedna¢ina je koris¢ena na (002) kristalnoj ravni i uglu difrakcije 26 = 25,8°:

KA

Dy=—"—
P PBijzc0s0

(4.3)

gde je Dy velic¢ina kristalita, K koeficijent koji iznosi 0,9, 4 talasna duzina, f1/» Sirina XRD pika na

poluvisini i € ugao difrakcije.

4.7.2. Skenirajuca elektronska mikroskopija i visoko-rezoluciona

skenirajuca elektronska mikroskopija

Metoda skenirajuce elektronske mikroskopije (eng. SEM) je koriS€ena za ispitivanje
morfologije povrsina HAp, ACP i ACP/ChOL prevlaka na titanskim supstratima. Za ispitivanje
morfologije su koris¢eni SEM JEOL JSM-5800 pri naponu struje na vlaknu od 20 keV i visoko-
rezolucioni skenirajuci elektronski mikroskop (eng. FE-SEM) TESCAN MIRA 3 XMU takode pri
naponu struje na vlaknu od 20 keV. Morfologija prevlaka je ispitivana pre i posle potapanja i
drzanja u SBF rastvoru. U cilju poveéanja provodnosti uzoraka, a pre snimanja, na uzorke je nanet
sloj zlata na naparivac¢u Polaron SC502 Sputter coater. Hemijski sastav HAp, ACP i ACP/ChOL
prevlaka je odreden energetskom disperzionom spektroskopijom (EDS) na SEM JEOL JSM-5800
na koji je povezan SiLi detektor karakteristicnih rendgenskih zraka proizvoda¢a Oxford

Instruments, Velika Britanija. Rad SiLi detektora je kontrolisan Isis 3.2 softverskim paketom.

4.7.3. Spektroskopija infracrvene svetlosti sa Furijeovom

transformacijom u modu totalne refleksije

Metoda infracrvene spektroskopije sa Furijeovom transformacijom u ATR modu (eng. ATR-
FTIR) je koris¢ena za ispitivanje valentnih vibracija vaznih funkcionalnih grupa na povrsini HAp,
ACP i ACP/ChOL prevlaka na titanu pre i posle potapanja i drzanja u SBF rastvoru tokom 10 dana.
Za ATR-FTIR merenja koriS¢en je Michelson MB Serija Bomen infracrveni spektrometar
proizvodada Artman Braun. Snimanja su radena u oblasti talasnih brojeva od 500 do 3800 cm™, a

rezolucija snimanja je bila 4 cm™. Rezultati su usrednjeni i tako prikazani.
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4.7.4. Merenje adhezije kalcijum fosfatnih prevlaka na titanske

supstrate

Adhezija je ispitivana ad hoc kvalitativno i kvantitativno. Kvalitativno ispitivanje adhezije
je primenjeno kod uporedivanja kataforetskih HAp i in situ anaforetskih anHAp/TiO, prevlaka. Ad
hoc kvalitativno ispitivanje adhezije je testirano pomocu ultrazvucnog tretmana (UZ), tako Sto su
istalozeni catHAp i anHAp/TiO; uzorci potopljeni u ¢ase sa dvostruko dejonizovanom vodom, a
caSe su potopljene u UZ kupatilo SONICOR S-101 snage 130 W sa 40 kHz piezoelektricnim
ultrazvucnim transdjuserom na period od 2 min. Naime, konzistentnost prevlake nakon tretmana u
UZ kupatilu posle 2 min je vizuelno ispitana, odnosno posmatralo se da li je i u kojoj koli¢ini
prevlaka ostala na podlozi. Posle tretmana u UZ kupatilu ispitivanje kvaliteta adhezije i
konzistencije kalcijumfosfatnih prevlaka uradeni su precizni zarezi na povrsini ispitivanih uzoraka.
Zarezivanje prevlaka izvedeno je rucno, koris¢enjem hirurSkog seciva od martenzitnog hirur§kog
nerdajuceg Celika 440. Ad hoc kvalitativno odredivanje adhezije je izvedeno posmatranjem zarezane
povrsine i povrsine U blizini ogrebotine na SEM mikroskopu.

Kvantitativno odredivanje adhezije istalozenih kompozitnih anHAp/TiO,, ACP/TIO, i
ACP/TiO,/ChOL prevlaka istalozenih in situ procesom anodizacije/anaforetske elektrodepozicije na
titanskim supstratima je odredeno prema ASTM D 3359-02 standardnoj test metodi za merenje
adhezije trakom; test unakrsnog zarezivanja (B), a rezultati ispitivanja adhezije prevlaka su

posmatrani pod Olympus CX41 optickim mikroskopom.

4.7.5. Elektrohemijska merenja

Elektrohemijska impedansna spektroskopija (EIS) je tehnika koja je kori$¢ena za ispitivanje
korozione stabilnosti ACP i ACP/ChOL prevlaka na titanu, kao i za ispitivanje korozione stabilnosti
Cistog titana kao referentnog uzorka. Sva elektrohemijska ispitivanja su radena u rastvoru SBF na
temperaturi od 37 °C. Za izvodenje -elektrohemijskih potenciodinamickih 1 impedansnih
spektroskopskih merenja koris¢ena je prilagodena elektrohemijska celija sa tri elektrode. Radna
¢elija je imala moguénost zadavanja i odrzavanja Zeljene temperature radnog fluida. Radne
elektrode su bile ispitivani uzorci (Ti plocica, ACP/TiO; i ACP/TiO,/ChOL multifunkcionalne
kompozitne prevlake na Ti), kontra elektroda je bila platinska mrezica, dok je referentna elektroda
bila zasiéena kalomelova elektroda (ZKE). Ispitivana povr§ina uzoraka je iznosila 1 cm? Svi
izmereni i pomenuti potencijali u elektrohemijskim merenjima su iskazani u odnosu na ZKE. Sva
elektrohemijska merenja su uradena uporebom Reference 600™ potenciostata/galvanostata/ZRA

(Gamry Instruments Inc., Varminister, PA, USA). Podaci o impedansi snimani su na potencijalu
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otvorenog kruga (OCP) u Sirokom frekvencijskom opsegu (100 kHz — 10 mHz) koriste¢i 10 mV
efektivhu amplitudu sinusoidnog ulaznog napona. Impedansni spektri su analizirani i fitovani
pomocu ZView® softvera [347,348]. Potenciodinamicka merenja su radena pocevsi od katodnog
potencijala od -250 mV do anodnog potencijala od 250 mV u odnosu na Eocp, kao i od katodnog
potencijala od -1 V do anodnog potencijala od 4 V u odnosu na Eocp. Brzina skeniranja je bila 1
mV/s. Eocp merenja su radena tokom vremena od 2400 s (40 min), a rezultati su beleZeni na svakih

0,5sili £ 0,001 mV promene Eocp.

4.7.6. Merenja hrapavosti povrSine

Hrapavost povrsine, ili jednostavno hrapavost (RMS), predstavlja jednu od komponenti
povrsSinske teksture, a kvantifikuje se odstupanjima u pravcu vektora normalnog na povrsinu od
njenog idealnog oblika. U slucaju kada su odstupanja velika, povrsina je hrapava, a kada su mala,
povrsina je glatka. Hrapavost povrSine, Ra, se obi¢no koristi za oznacavanje i prikazivanje nivoa
hrapavosti povrsine [349]. Hrapavost je vazan parametar koji uti¢e na tribolosko ponasanje povrsina
[350].

Linearna hrapavost povrSine je merena prenosnim uredajem za merenje linearne hrapavosti
TR 200 proizvodaca Innovatest. Ovaj uredaj radi tako Sto se vrh, odnosno tip, uredaja postavi na
povrsinu Ciju hrapavost treba izmeriti, podese se parametri merenja na uredaju i pritisne se dugme
za automatsko merenje 1 analizu povrSinske hrapavosti. Kada se meri hrapavost povrsine, tip se
postavlja na deo povrsine i zatim se tip automatski prevla¢i po povrsini konstantnom brzinom. Tip
belezi hrapavost povrsine oStrim vrhom. Hrapavost izaziva pomeranje tipa Sto rezultuje promenom
induktivnih vrednosti indukcionih kalema, ¢ime se stvara analogni signal koji je proporcionalan
povrsinskoj hrapavosti na izlaznom kraju fazno osetljivog ispravljaca. Nakon pojacanja i konverzije
signala, isti ulazi u sistem za prikupljanje podataka. Nakon toga, prikupljeni podaci se obraduju
digitalnim filtriranjem i izraCunavanjem parametara, a rezultati merenja se mogu ocitati na LCD
ekranu, Stampati preko Stampaca i preneti na racunar za dalju obradu.

Parametri hrapavosti koji su mereni upotrebom TR 200 uredaja su:

e Ra - aritmeticka srednja vrednost apsolutnih vrednosti odstupanja profila od srednje

vrednosti na ukupnoj duzini uzorkovanja (Slika 4.2a i Jednacina 4.4)

n
1
R =_z . 4.4
a Y. 1|yl| ( )
l:

e Rq ili RMS - kvadratni koren aritmeti¢ke srednje vrednosti kvadrata odstupanja profila od

srednje vrednosti na ukupnoj duzini uzorkovanja (Jednacina 4.5)
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w=(3302) @9

i=1
e Ry - zbir visine najviSeg pika profila od srednje linije i dubine najdublje profilne doline od
srednje linije na ukupnoj duzini uzorkovanja (Slika 4.2b)
e Sm - srednji razmak izmedu vrhova profila na srednjoj liniji na ukupnoj duzini uzorkovanja
(Slika 4.2c i Jednacina 4.6).
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Slika 4.2. Razne vrednosti linearne hrapavosti i nacini na koje se racunaju: a) Ra, b) Ry, i c) Sm
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4.7.6.1. Merenja hrapavosti povr§ine (RMS) AFM mikroskopijom

Mikroskopija atomskih sila (AFM) je vrsta mikroskopije gde se sonda moze koristiti u
fizickom kontaktu sa supstratom radi dobijanja topografskih podataka kao i svojstava materijala.
Pomeraji sonde se beleze pomocu refleksije laserskog zraka koji se odbija sa gornje strane sonde na
fotodiodu koja je osetljiva na polozaj zraka. Princip rada AFM mikroskopa je prikazan na Slici 4.3.
Postolje sa uzorkom se obi¢no pokre¢e pomocu piezoelektricnog materijala na ¢iju morfologiju
utiCe elektricno polje. Piezoelektricni materijali imaju svojstvo da promena elektricnog polja
uzrokuje male i izrazito precizne pokrete sonde. Sposobnost preciznog i brzog pomeranja sonde
predstavlja vaznu karakteristiku SPM-a poznatu i kao povratna sprega. U sluc¢aju SPM-a ili AFM-a,

povratne sprege se koriste u cilju odrzavanja sila, udaljenosti, struja, amplituda, i dr. konstantnim.

fotodioda
laser osetljiva na
polozaj

podesivo
ogledalo

sonda - poluga

Slika 4.3. Sematski prikaz rada AFM mikroskopa

Sve je vaznije karakterisati hrapavost povrsine na nanometarskoj skali, pa i na manjoj. AFM
je jedina tehnika koja nudi neuporedivu trodimenzionalnu prostornu rezoluciju 1 mogucnost
morfoloskih merenja veéine vrsta materijala. AFM pruza potpunu 3D kvantifikaciju povrsine
snimanjem topografije (visine) povrsine.

Topografije dobijenih polimernih kompozita su ispitivane mikroskopom za merenje
atomskih sila, tip "Nanoscope I1I" AFM "Multi Mode Scanning Probe Microscope", proizvodaca
"Digital Instruments” u kontaktnom modu. Podaci mikroskopije obradeni su softverom NanoScope

Analysis i1 dobijene su informacije o povrSinskoj hrapavosti povrsine.

65



4. EKSPERIMENTALNI DEO
4.8. ISPITIVANJE ANTIMIKROBNIH SVOJSTAVA

PREVLAKA

Antibakterijska svojstva i antimikrobna aktivnost multifunkcionalnih kompozitnih previaka
ACP/TiO, i ACP/TiO/ChOL ispitivana su na Gram-pozitivnan soj patogenih bakterija
Staphilococcus aureus, ATCC 25923 i Gram-negativan soj Pseudomonas aeruginosa PAO1, ATCC
15692, na Mueller Hinton Broth (MHB) te¢noj hranljivoj podlozi metodom utrljavanja. Kolonije
bakterijskih sojeva (P. aeruginosa PAQOL i S. aureus) su temperirane na 37 °C i ostavljene preko
no¢i bez aeracije da bi se dobila prekono¢na bakterijska kultura. Izmerena je opti¢ka gustina
prekono¢ne Kulture upotrebom monohromatske svetlosti talasne duzine 600 nm, a zatim je opti¢ka
gustina podesena na 0,4 razblazivanjem sa MHB medijumom da bi se dobilo 10° bakterija po ml
[351]. Ove prekonoéne kulture su dalje razblazivane. Serijska razblazenja uzoraka su meSana Sa
rastopljenim Luria-Bertani (LB) agarom i sipana u petri $olje, odakle su dalje uzimani alikvoti na
pocetku eksperimenta i uzastopno svakog sata tokom 7 sati inkubacije. Netretirane i
nemodifikovane Ti ploc¢ice su koris¢ene kao kontrola (slepa proba). Za utvrdivanje krive rasta
merenjem opticke gustine bakterija koris¢en je spektrofotometar MRC UV-6300PC Double Beam,
Izrael.

U cilju odredivanja broja bakterijskih celija na kraju eksperimenta, bakterije koje su se
razvile posle 420 minuta inkubacije (poslednja dva merenja) posejane su na sterilne ¢vrste MHA
hranljive podloge. Zasejano je po 100 pl sadrzaja iz erlenmajera koji je razblazen kako bi se dobio
prebrojiv broj kolonija na petri Solji, a sve je utrljano sterilnim staklenim $tapicem. Razredenja su
napravljena kori§¢enjem 0,01 M MgS04. Petri Solje su inkubirane 16 sati na 37 °C, nakon cega je
prebrojan broj izraslih kolonija na osnovu koga je, odreden broj bakterija u mililitru uzorka pomoc¢u

Jednacine 4.7.

n 4.7)

Gde je n broj ¢elija po ml uzorka, N broj prebrojanih kolonija na petri $olji, r je razblazenje stoka
koji je koris¢en a V je zapremina koja je zasejana u mililitrima.

U autoklavu sterilisane su i hranljive podloge. Sterilizacija svih uzoraka i hranljivih podloga
radena je u autoklavu vodenom parom pod pritiskom od 1 bar na temperaturi od 121 °C u vremenu

od 20 minuta.
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4.9. ISPITIVANJE CITOTOKSICNOSTI PREVLAKA

4.9.1. Celijske linije

Ispitivanja su izvrSena na celijskoj liniji humani fibroblasti pluca (MRC-5), koje rastu
zalepljene za podlogu suda (Costar, 25cm®) u medijumu Dulbecco’s modified Eagle’s medium
(DMEM, Sigma) sa 4,5 g/l glukoze i 10 % FCS (fetal calf serum, Sigma). Medijum sadrzi
antibiotik-antimikotik rastvor (Sigma). Celijska linija je odrzavana pod standardnim uslovima: na
temperaturi od 37 °C u atmosferi zasi¢enoj vlagom sa 5 % CO, (Heraeus). Presadivana je dva puta
nedeljno a u eksperimentima je koriS¢ena u logaritamskoj fazi rasta izmedu tre¢eg i desetog
presadivanja. U eksperimentima su koriS¢ene samo zive (vijabilne) Celije. Broj ¢elija i njihova
vijabilnost odredeni su testom odbacivanja boje sa 0,1 % tripan plavim [352]. Vijabilnost ¢elija

kori$¢enih u eksperimentu je bila ve¢a od 90 %.

4.9.2. Testovi za ispitivanje citotoksi¢nosti

DET (Dye exclusion test) i kolorimetrijski test sa tetrazolijum solima (MTT- test) su
kori$éeni za ispitivanje prezivljavanja ¢elija humanih fibroblasta plu¢a (MRC-5) [353]. MTT test je
baziran na 3-(4,5-dimetiltiazol-2-il)-2,5-difeniltetrazolium bromidu (MTT) koji metaboliSu samo
zive Celije 1 pri merenju aktivnosti sukcinil dehidrogenaze u mitohondrijama vijabilnih Celija se

moze proceniti broj prezivelih ¢elija.

4.9.2.1. DET (Dye exclusion test)

Celije su sakupljene u logaritamskoj fazi rasta, tripsinizirane, resuspendovane i izbrojane u
0,1 % tripan plavom. Vijabilne celije su posejane u Petrijeve solje (Center well, Falcon) na
ispitivane uzorke ACP/TiO, i ACP/TiO»ChOL prevlaka na titanu u koncentraciji 2x10° ml™. U
kontrolnim uzorcima nije bilo supstanci. Petrijeve Solje sa zasejanim celijama ostavljene su u
termostatu na 37 °C, sa 5 % CO, narednih 48 h. Po isteku inkubacije, nakon 48 h vrsi se brojanje
¢elija uz pomoc¢ invertnog mikroskopa u komoricama za brojanje. Koriséena je Neubauerova
komorica gde se Celije broje u Cetiri kvadrata. Svaki kvadrat je podeljen na 16 manjih kvadrata tako
da ih ima ukupno 64. Dalje se uzima 100ul c¢elija i tome doda 100ul boje 0,1 % tripan-plavo.
Promucka se intenzivno i nekoliko kapi nanese na oba polja komorice za brojanje. Tripan-plavo
boji mrtve ¢elije, dok zive ¢elije ostaju neobojene. Broj ¢elija u 1 ml suspenzije se izraCunava iz
Jednacine 4.8:
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X=x-10-2-1000 (4.8)

gde je 10 dubina komore, 2 faktor razblazenja, 1000 je zapreminski koeficijent a x predstavlja broj
¢elija u 16 kvadrata (prosecan broj ¢elija u 4x16 kvadrata).

Citotoksi¢nost je racunata prema JednaCini 4.9, a izrazava se u procentima. Frakcija

prezivelih ¢elija izrazava se kao procenat od kontrolne vrednosti, a ratuna se prema Jednacini 4.10.

CI = (1-Ng/N) x 100 (4.9)
%K = (Ng/Ny) x 100 (4.10)

U Jednacinama 4.9 i 4.10 promenljive imaju slede¢e znacenje: Cl je citotoksi¢nost, N
predstavlja broj ¢elija u kontrolnim uzorcima, Ns je broj ¢elija u ispitivanim uzorcima, a %K je

frakcija prezivelih Celija, uzoraka sa ispitivanom supstancom.

4.9.2.2. Kolorimetrijski test sa tetrazolijum solima (MTT- test)

Celije su skupljane u logaritamskoj fazi rasta, tripsinizirane, resuspendovane i izbrojane u
0,1 % tripan plavom [354]. Vijabilne ¢elije su posejane u petrijeve Solje (50mm, Center well,
Falcon) u koje su stavljeni ispitivani uzorci ACP/TiO; i ACP/TiOChOL prevlaka na titanu, u
koncentraciji 2x10° ml™. Kontrolni uzorci nisu sadrzali ni jednu od ispitivanih supstanci,
ukljucujudi Cist titan. Petrijeve Solje sa zasejanim ¢elijama Su ostavljene u termostatu na 37 °C, sa 5
% CO; narednih 48 h. Po isteku inkubacije uradeno je presejavanje ¢elija sa ispitivanih supstanci u
sveZ medijum. Vijabilne éelije su posejane (5x10° na 100ul) u kvadriplikatu u mikrotitar ploge sa
96 otvora. Ploce sa zasejanim ¢elijama su ostavljene u termostatu na 37 °C, sa 5 % CO; narednih 48
h. Rastvor MTT, pripremljen neposredno pre ispitivanja, dodat je u sve otvore na plo¢i u zapremini
od 10 ul po otvoru i inkubacija je nastavljena naredna 3 h (u termostatu na 37 °C, sa 5 % CO,). Po
isteku 3 h u svaki otvor je dodato po 100 ul 0.04 mol/l HCI u izopropanolu. Apsorbancija je
oCitavana odmah po isteku inkubacije na Citacu za mikrotitar ploce (Multiscan, MCC/340) na
talasnoj duzini od 540 nm 1 referentnoj od 690 nm. Otvori na ploci koji su sadrzavali samo medijum
1 MTT, ali ne i ¢elije, sluzili su kao slepa proba (“blank™).

Citotoksicnost je racunata prema Jednacini 4.11, a izrazava se u procentima. Frakcija

prezivelih celija izrazava se kao procenat od kontrolne vrednosti, a racuna se prema Jednacini 4.10.

Cl = (1-AJAy) x 100 (4.11)
U Jednacini 4.11 promenljive imaju sledece znacenje: Cl je citotoksiCnost, Ay je
apsorbancija kontrolnih uzoraka, a As je apsorbancija ispitivanih uzoraka.
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5. REZULTATI I DISKUSIJA
5.1. OPTIMIZACIJA PARAMETARA TALOZENJA -

ANODIZACIJA TITANA

Kako bi se ispitao uticaj napona na morfologiju povrSine pri procesu anodizacije titanskog
supstrata, bilo je potrebno definisati kolicinu naelektrisanja koju primi titanska anoda prilikom
procesa anodizacije kao konstantu. Razlozi izvodenja procesa anodizacije titanskog supstrata
primenom 1,13 C elektricnog naelektrisanja na anodi su velika brzina i kratko vreme procesa
anodizacije kada se proces anodizacije izvodi na 90 V. Buduc¢i da je proces vrlo brz kada se izvodi
na 90 V, produzenjem vremena izvodenja anodizacije, odnosno povecanjem elektricnog
naelektrisanja koji prima Ti anoda, smanjuje se greSka merenja. Ova karakteristika se moze videti
na Slici 5.1 na kojoj je prikazana primenjena struja na anodi u odnosu na vreme anodizacije u prvih

50 sekundi procesa.

0.25 +
—30V
—— 60V
90 V
0.20 +
0.15 4
< .
2
0.10 4
0.05 +
I

Slika 5.1. Prikaz struje primenjene na anodi u odnosu na vreme u prvih 50 sekundi postupka

anodizacije. Povrsina Ti supstrata iznosi 2 cm?

Sa Slike 5.1 se uocava strujni pik koji se javlja u prvim sekundama procesa anodizacije,
kada se i odigra najve¢i deo procesa anodizacije 1 kada je najveéi deo koli¢ine naelektrisanja

prenesen na anodu. Kako se formira neprovodni oksidni sloj titana na povr$ini supstrata, ja¢ina
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struje brzo opada i1 potom nastavlja sa trendom konstantnog opadanja tokom izvodenja
eksperimenta [263,355,356]. Ukupna koli¢ina naelektrisanja primenjena na anodi se moze
izraCunati integraljenjem krive I=I(t), pri ¢emu integral predstavlja povrsinu ispod krivih I=I(t).
Povrsine ispod pocetnih pikova anodizacije, koje pokazuju koli¢ine naelektrisanja primenjenih na
anodi u prvim sekundama sprovodenja eksperimenata, su: 0,154 C za 30 V, 0,208 C za 60 V i 0,843
C za 90 V. Dakle, za primenu koli¢ine naelektrisanja od 1,13 C na anodi je bilo potrebno 5235 sec
za 30V, 1785 sec za 60 V i samo 49 sec za 90 V.

Tabela 5.1 prikazuje vremensku raspodelu za primenu razlicitih koli¢ina naelektrisanja na

uzorke titanskih supstrata pri razli¢itim naponima anodizacije.

Tabela 5.1. Raspodela vremena za primenu kolicine naelektrisanja na anodi tokom procesa

anodizacije za razlicite napone

Napon anodizacije, V

Koli¢ina
naelektrisanja, C 30 60 %0
Vreme, S
0,90 4211 1039 30
1,00 4747 1403 39
1,13 5235 1785 49

Slika 5.2 prikazuje izgled neobradene povrSine titana, kao i anodizovanih titanskih supstrata
pri razli¢itim naponima anodizacije, odnosno pri 30 V, 60 V i 90 V. Neanodizovana polirana Ti
plo€ica je metalnosive boje sa metalnim ogledalskim sjajem (Slika 5.2a). Medutim, posle procesa
anodizacije na 30 V podloga postaje tirkizna, pri ¢emu je bilo potrebno 5235 s da bi Ti supstrat
primio koli¢inu naelektrisanja od 1,13 C (Slika 5.2b). Ova promena boje ukazuje da se na povrSini
formirao oksidni sloj. Povecanjem primenjenog napona na povrsini titana na 60 V, pri cemu je
primenjena koli¢ina naelektrisanja bila konstantna i iznosila 1,13 C, povrsina anodizovanog sloja
postaje narandzasta, sa primesama ljubicastih mrlja na povrsini narandzastog oksidnog sloja (Slika
5.2¢). Ova promena boje ukazuje da se stvorio novi oksidni sloj za koji je bilo potrebno 1785 s kako
bi titanska plocica primila ve¢ pomenutu koli¢inu naelektrisanja. Daljim povecanjem napona
anodizacije na 90 V, povrsina titana poprima tamnoplavu boju, pri ¢emu su ivice i dalje ljubicaste
(Slika 5.2d). Vreme potrebno za primanje koli¢ine naelektrisanja od 1,13C je iznosilo samo 49 s.
Moze se zakljuciti da se boja oksidnog sloja anodizovanog titanskog supstrata koji primi koli¢inu
naelektrisanja od 1,13 C menja od tirkizne do zute, potom narandaste, ljubi¢aste i na kraju
tamnoplave [357,358]. Nepostojanje jednoliéne boje se moze objasniti primarnom raspodelom

gustine struje, pri ¢emu gustina struje nije ista U centru podloge i na ivicama [359]. Usled primarne
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raspodele gustine struje, ukupna struja i koli¢ina naclektrisanja primenjene na titanskom supstratu

nisu iste u svakoj tacki podloge.

c) d)

Slika 5.2. Slike sa optickog mikroskopa titanskog supstrata a) poliranog, bez anodizacije, b)
anodizovanog na 30 V, ¢) anodizovanog na 60 V i d) anodizovanog na 90 V.

Velicina slika je 5%5 mm

Slika 5.3 prikazuje FE-SEM slike povrsinskih morfologija titanske podloge i anodnih
oksidnih filmova dobijenih primenom razli¢itih napona tokom procesa anodizacije, odrzavajuci

primenjenu koli¢inu naelektrisanja na anodi konstantnim. Pre anodizacije, povrSina poliranog
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uzorka je glatka i homogena (Slika 5.3a). PoveCanjem napona anodizacije moze se primetiti
povecéanje hrapavosti povrSine za 30 V i 60 V (Slike 5.3b i 5.3¢), dok, iako vizuelno izgleda da se
hrapavost povecava za 90 V, istina je da dolazi do izravnavanja povrSine (Slika 5.3d), §to je

potvrdeno linearnim i povrS§inskim analizama hrapavosti (Slike 5.26 1 5.27d i Tabele 5.10 i 5.11).

d)

Slika 5.3. FE-SEM slike koje prikazuju povrsinsku morfologiju a) neanodizovanog titanskog
supstrata i anodnih oksidnih filmova na titanu dobijenih anodizacijom na b) 30 V, ¢) 60 Vi d) 90 V

Morfologija povrsine titanskog uzorka anodizovanog na 30 V, $to odgovara Slici 5.3b,

pokazuje da proces anodizacije na 30 V dovodi do stvaranja kompaktnog oksidnog sloja na povrsini
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Ti supstrata, sa malim ispupCenjima koja odgovaraju sekundarnim oksidnim cesticama. Ova
ispupcenja zaista predstavljaju sekundarne oksidne Cestice, jer je razlika izmedu njih i primarnog
oksidnog sloja evidentna. lzvodenje postupka anodizacije na 60 V dovodi do potpunog prekrivanja
povrsine titana sekundarnim oksidnim slojem, a podloga dobijena procesom anodizacije na 60 V
ima povecanu hrapavost u odnosu na neanodizovanu Ti plo€icu i Ti ploCicu anodizovanu na 30 V.
Ova karakteristika se moze videti na Slici 5.3c. S druge strane, anodizacija na 90 V jo§ vise
modifikuje hrapavost povrSine supstrata (Slika 5.3d), u smislu da povrsina postaje glada. Pikovi i
doline se horizontalno Sire, odnosno Supljine se ispunjavaju, te proces na 90 V smanjuje RMS

hrapavost. Detaljnija analiza RMS hrapavosti je opisana u Poglavlju 5.5.

5.2. KATAFORETSKO TALOZENJE HAP I IN-SITU
ANODIZACIJA/ANAFORETSKO TALOZENJE
KALCIJUM FOSFATNIH PREVLAKA

Posle analize rezultata anodizacije titanskih supstrata, §to je objasnjeno u Poglavlju 5.1.,
odluceno je da se svi eksperimenti kataforetskog talozenja hidroksiapatita, in-situ anaforetske
sinteze hidroksiapatitnin/titan oksidnih i in-situ anaforetske sinteze amorfnih kalcijum
fosfatnih/titan oksidnih prevlaka izvode na 60 V. Napon od 60 V je izabran iz razloga $to je
anodizacijom titana na ovom naponu dobijena najhrapavija povrSina supstrata. Eksperimenti

kataforetskog i in situ anaforetskog taloZenja su postavljeni kao §to je opisano u Poglavlju 4.

5.2.1. Morfoloska analiza uzoraka HAp prevlaka

SEM slike kataforetski nanesene HAp prevlake pod eksperimentalnim uslovima navedenim
u eksperimentalnom delu prikazani su na Slici 5.4. Sa Slike 5.4a se vidi da kataforetski nanesena
HAp prevlaka (catHAp) sadrzi veci broj pukotina. Detaljna morfoloska struktura catHAp prevlake
sa ve¢im uvecanjem SEM mikroskopa prikazana je na Slici 5.4b. Sa slike se moze videti da catHAp
ima zrnastu strukturu. Pukotine na prevlaci koje se mogu videti na Slici 5.4a uglavhom nastaju
usled razli¢itih mehanickih svojstava podloge i prevlake. Razlika se prvenstveno javlja kod
Jungovog modula elasti¢nosti keramicke catHAp prevlake i titanske podloge, a potom kod razlicite
tvrdoce, krutosti i koeficijenta termi¢ke provodnosti dva materijala. U slucaju catHAp prevlaka,
keramickih suspenzija tokom suSenja je gubitak vode koji dovodi do stvaranja pukotina u

keramickim prevlakama. Postupak otpustanja vode, kako iz suspenzije, tako i iz prevlake, se odvija
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na granici izmedu keramike 1 supstrata, kao 1 u veCem delu materijala. Kako se povrsina keramicke
prevlake skuplja stvaraju se pukotine na njenoj povrsini, ¢ak i pri niskim temperaturama. Utvrdeno
je da catHAp prevlake imaju izrazito slabu adheziju ako se nanose na netretiranu titansku povrsinu.

Kao §to je napomenuto u Poglavlju 2, adhezija kataforetskih keramickih prevlaka se delimi¢no

100um
Jun 01 2018

Slika 5.4. SEM slike catHAp prevlake : a) uvecanje % 200, b) uvecanje < 1500

Ispitivanje adhezije catHAp prevlaka na titanu je kvalitativno testirano pomocu
ultrazvuénog tretmana (UZ), tako Sto su istalozeni catHAp uzorci potopljeni u ¢asu sa dvostruko

dejonizovanom vodom, a ta ¢asa je potopljena u UZ kupatilo 2 minuta. Naime, konzistentnost
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previake nakon tretmana u UZ kupatilu posle 2 minuta je vizuelno ispitana, odnosno posmatralo se
da li je i u kojoj koli¢ini prevlaka ostala na podlozi. Pokazano je da proces ultrasonifikacije dovodi
do gotovo potpunog odvajanja catHAp prevlake, a morfologija delaminirane catHAp previlake se

moze videti na Slici 5.5.

I 0um

Jun 01 2018

Slika 5.5. SEM slika delaminirane catHAp prevlake u obliku praha koja je dobijena nakon

tretmana uzorka ultrazvukom

U cilju ispitivanja kvaliteta HAp prevlake, odnosno adhezije i konzistencije titanskih
uzoraka na koje je nanesen catHAp, na povrSini ispitivanih uzoraka uradeni su precizni zarezi.
Zarezivanje catHAp prevlake izvedeno je ru¢no koriséenjem hirurskog se¢iva od martenzitnog
hirur§kog nerdajuc¢eg celika 440. Adhezija je kvalitativno odredena posmatranjem zarezane
povrsine i povrsine U blizini ogrebotine na SEM slikama. Slika 5.6. prikazuje SEM mikrofotografiju
catHAp prevlake, gde su crvenom i plavom bojom obelezena mesta na kojima su uradena EDS

merenja catHAp uzorka.
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Slika 5.6. SEM slika zagrebane povrsine catHAp previake sa mestima na kojima je izvrseno EDS

merenje

Moze se videti da zarezivanje u potpunosti uklanja sloj catHAp prevlake, otkrivaju¢i samu
titansku podlogu u blizini ogrebotine. Uporeduju¢i morfologiju catHAp prevlake sa zarezanim
uzorkom, mogu se utvrditi sledece stvari: postupak zarezivanja je otkrio podlogu, pri cemu sam
postupak dovodi do delimi¢nog odvajanja prevlake, odnosno vizuelno se moze utvrditi
delaminacija. Titanska podloga ispod delaminiranog dela catHAp prevlake ima sli¢nu strukturu kao
Cist Ti uzorak (Slika 5.3a). Ove tvrdnje su potvrdene EDS merenjima [99,360,361] ¢iji rezultati su
dati u Tabeli 5.2.

Tabela 5.2. EDS merenja zagrebane povrsine catHAp prevlake

Zarez O, at% P, at% Ca, at% Ti, at% Ca/P
catHAp, spektar 2 32.17 - - 67.83 -

Delaminacija O, at% P, at% Ca, at% Ti, at% Ca/P
catHAp, spektar 3 58.59 2.34 2.78 36.28 1.19

Na Slici 5.6, spektar 2, moZe se videti prisustvo samo supstrata, a spektar 3 pokazuje 0dnos
Ca/P od 1,19, pri ¢emu je morfologija povrSine kod datog spektra sli¢na Ti supstratu (Slika 5.3a).
Ca/P odnos od 1,19 kod uzorka zarezane, odnosno delaminirane catHAp prevlake se objasnjava

naruSenom kristalnom reSetkom.
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Pored zareza na catHAp prevlaci, EDS merenja su obavljena i na kataforetskim HAp
prevlakama na kojima nisu vrsena ispitivanja adhezije prevlake na supstrat, a rezultati su prikazani
u Tabeli 5.3. EDS merenja catHAp prevlake pokazuju prisustvo elemenata koji potvrduju postojanje

hidroksiapatita. Ovo se prvenstveno odnosi na Ca/P odnos ¢ija je vrednost 1,71.

Tabela 5.3. EDS merenja catHAp prevlake na titanskom supstratu

Prevlaka 0, at% P, at% Ca, at% Ti, at% Ca/P
catHAp 65.40 12.74 21.77 0.10 1.71

EDS merenja pokazuju da je Ca/P odnos kod catHAp prevlake veéi od stehiometrijskog
odnosa HAp (1,67). lako se zna da je idealni stehiometrijski Ca/P odnos kod hidroksiapatita 1,67,
utvrdeno je da postoje stabilne HAp faze u rasponu Ca/P odnosa od 1,3 do 1,8 [312]. Treba
napomenuti da EDS merenja nisu previSe precizna za utvrdivanje tacne koli¢ine i1 tatnog odnosa
kalcijuma i fosfata, ali oni dokazuju prisustvo kalcijum fosfatne faze.

U cilju optimizacije kako procesa nanosenja hidroksiapatitne prevlake, tako i poboljSanja
adhezije prevlake za titanski supstrat, taloZenje hidroksiapatita je uradeno novom in situ
anaforetskom metodom sa simultanom anodizacijom povrSine na nain kao §to je objasnjeno u
eksperimentalnom delu [99,355,356,360-363]. Slika 5.7a prikazuje SEM slike sloja anaforetski
istalozene hidroksiapatitne prevlake sa titan dioksidom (anHAp/TiO;) na titanu, a Slika 5.7b, koja
predstavlja SEM mikrofotografiju sa ve¢im uvecanjem od 5000 X, prikazuje detaljnu morfologiju
anHAp/TiO, kompozitne prevlake na kojoj se mogu uociti iglicasti i zrnati oblici hidroksiapatita. Sa
Slike 5.7 se moze videti da je doslo do talozenja anHAp/TiO, prevlake i, za razliku od catHAp
prevlake, ne postoje vidljive pukotine. XRD, FTIR i EDS ispitivanja su potvrdila da je uzrok
nastajanja ove kompaktne anHAp/TiO, prevlake bez pukotina nov in situ metod dobijanja, a

rezultati ovih ispitivanja su pribliznije diskutovani u narednim Poglavljima.
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g 1,49 F\*-. 7
SEM HV: 15 kV WD: 8.33 mm MIRA3 TESCAN

View field: 43.3 pm \ Det: SE 10 pm
SEM MAG: 5.00 kx \Date(mldly): 11/09/18

b)

Slika 5.7. SEM slike anHAp/TiO, prevlake dobijene novom in situ metodom: a) uveéanje x 200 i b)
uvecanje * 2000

Kao i u kod catHAp uzoraka, adhezija anHAp/TiO, prevlake je ispitivana ad hoc pomocu
ultrazvuénog (UZ) tretmana kao §to je opisano u Poglavlju 4. Istalozeni anHAp/TiO; uzorak je
potopljen u ¢aSu sa dvostruko dejonizovanom vodom koja je potom zaronjena u UZ kupatilo 2

minuta, pri ¢emu nije doSlo do odvajanja (delaminacije) ovakve prevlake. Kvantitativno
79



5.REZULTATI | DISKUSIJA
odredivanje adhezije je opisano u Poglavlju 5.6, dok se iz ovog kvalitativnog eksperimenta moze
zakljuciti da je adhezija anHAp/TiO, prevlake na titanski supstrat mnogo bolja nego adhezija
catHAp prevlake.

SEM HV: 15 kV WD: 8.33 mm |

View field: 433 pym Det: SE 100 pm
SEM MAG: 500 x  Date(m/dly): 11/09/18

Slika 5.8. FE-SEM slike kompozitne anHApP/TIO; previake: a) uvecanje x 500 i b) uveéanje x
5000. Mogu se primeniti razlicite HAp morfologije
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Slika 5.8. prikazuje FE-SEM slike kompozitne anHAp/TiO, prevlake na titanu. Sa slike 5.8a
se vidi da na povrsini prevlake nema vidljivih pukotina. Formiranje TiO, u procesu anodizacije sa
istovremenim taloZzenjem HAp predstavlja razlog zbog koga ne postoje pukotine. Prethodni stav je
potvrden XRD merenjima o kojima ¢e biti re¢i u Poglavlju 5.3. Sa SEM slike na Slici 5.8b moze se
videti da se anHAp/TiO, prevlaka na titanu sastoji od razli¢itih oblika Cestica, tj. iglicastih (crvena
strelica) i zrnastih (plava strelica). Prilikom in situ talozenja anHAp/TiO; prevlake na titanu
granularne cCestice nastaju aglomeracijom rastuéih iglicastih cCestica, koje u stvari u osnovi
predstavljaju pocetni prah hidroksiapatita.

Za ispitivanje adhezije i konzistencije anHAp/TiO; prevlake na titanu uradeni su precizni
zarezi na povrsini ispitivanih uzoraka [99,361,362]. Kao i u slucaju catHAp prevlake zarezivanje
anHAp/TiO; prevlake je izvedeno ruénom metodom korisé¢enjem hirurskog seciva od martenzitnog
hirur§kog nerdajuc¢eg celika 440. Adhezija je kvalitativno odredena posmatranjem zarezane
povrsine i povrsine u blizini ogrebotine na SEM slikama. Slika 5.9 prikazuje SEM mikrofotografiju

sa mestima na kojima su uradena EDS merenja na anHAp/TiO, uzorku.

Slika 5.9. SEM slika zagrebane povrsine kompozitne anHApITiO, prevlake sa mestima na kojima je

izvr§eno EDS merenje

Kao i u slucaju catHAp, kod anHAp/TIO, prevlake se moze videti da zarezivanje u
potpunosti uklanja sloj anHAp/TiO, prevlake otkrivajuéi titanski supstrat. Uporedujuc¢i morfologiju
anHAPp/TiO, prevlake sa morfologijom zarezanog uzorka koji na sebi ima anHAp/TiO, previaku

moze se zakljuciti da zarezivanje otkriva titansku podlogu, sam proces zarezivanja dovodi do
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delimi¢ne delaminacije anHApP/TIO, prevlake, a veli¢ina delaminirane povrsine je vizuelno znatno
manja kod anHAp/TiO, prevlake nego kod catHAp prevlake (Slika 5.9 i 5.6). Takode se moze
zakljuciti da titanska plocica, odnosno supstrat ispod delaminiranog dela anHAp/TiO, prevlake, kao
i kod catHAp uzorka, ima sli¢nu strukturu kao anodizovani Ti (Slika 5.3c). Ove tvrdnje potvrduju

se EDS merenjima, a rezultati su dati u Tabeli 5.4.

Tabela 5.4. EDS merenja anHAp/TiO; zagrebane povrsine

Zarez 0, at% P, at% Ca, at% Ti, at% Ca/P
anHAp/TiO,

27.55 - - 72.45 -
spektar 4
Delaminacija O, at% P, at% Ca, at% Ti, at% Ca/P
anHAp/TiO,

62.60 3.26 5.02 29.12 1.54
spektar 5

Na Slici 5.9, spektar 4 se moze videti da zarezivanje dovodi do pojave povrSine titanskog
supstrata, a spektar 5 prikazuje prisustvo HAp sa Ca/P odnosom od 1,54, pri ¢emu je morfologija
se javlja kod HAp i koji iznosi 1,67, a koji je najstabilniji kalcijum fosfat u telu. Na Slici 5.9 se
takode moZe primetiti grublji povrSinski interfejs na delaminiranom delu supstrata sa
hidroksiapatitom ugradenim u resSetku TiO; §to je potvrdeno XRD ispitivanjima.

Kao i u sluc¢aju catHAp, EDS merenja su obavljena na anHAp/TiO; prevlaci, a rezultati su
prikazani u Tabeli 5.5. EDS merenja anHAp/TiO, prevlake su radena kako na granularnim (Slika
5.8b, plava strelica), tako i na igli¢astim (Slika 5.8b, crvena strelica) zrnima prevlake i oba merenja
pokazuju prisustvo elemenata koji potvrduju postojanje hidroksiapatita sa Ca/P odnosom koji je
priblizan Ca/P odnosu hidroksiapatita u telu.

Tabela 5.5. EDS merenja anHAp/TiO, prevlake na titanskom supstratu

Previaka 0O, at% P, at% Ca, at% Ti, at% Ca/P

anHAPp/TiO; iglicasta
ST 70.73 2.61 454 22.12 1.74
crvena strelica Slika 5.8

anHAp/TiO, granularna
) _ 50.76 6.57 11.49 31.18 1.75
plava strelica Slika 5.8
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5.2.2. Morfoloska analiza uzoraka ACP i ChOL modifikovanih

ACP prevlaka

Pregledom literature je utvrdeno da do sada nije bilo pokuSaja da se na bilo koji nacin
sintetiSu kompozitne ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL previake. Stoga se u nastavku istrazivanja
pristupilo sintezi navedenih prevlaka na titanskom supstratu novim procesom in situ simultane
anodizacije povrsine i anaforetske sinteze. Sinteza ovih prevlaka je izvrSena primenom napona od
60 Vi90 V.

SEM slike ACP/Ti0O, kompozitnih prevlaka sintetisanih na 60 V i 90 V su prikazane na Slici
5.10a i 5.10c, dok su SEM slike ACP/TiO,/ChOL kompozitnih prevlaka sintetisanih na 60 Vi 90 V
prikazane na Slici 5.10b i 5.10d. Posmatrajuci Sliku 5.10, odnosno pojedina¢ne SEM slike, moze se
primetiti da prevlake u potpunosti prekrivaju povrsinu titanskog supstrata, a da se sama prevlaka od
aglomerisanih ¢estica nano veli¢ine, koja je u ovom slu¢aju manja od 100 nm. Ova zapazanja idu u
prilog konstataciji da je mokrom precipitacionom metodom sinteze dobijen polazni ACP prah sa
Cesticama koje su u nanometarskom opsegu. Sa Slike 5.10 se uocavaju dve potpuno razlidite
prevlake sa stanovista morfologije, i to: ACP/TiO, prevlaka sa aglomeratima koji su ve¢i nego kod
ACP/TiO,/ChOL prevlaki i sa grubljom povrSinom i ACP/TiO,/ChOL prevlaka sa manjim brojem
aglomerata, manjim aglomeratima i finijom povrSinom. Ispitivanje morfologije razli¢itih prevlaka
na Slici 5.10 nam ukazuje na to da je povrsSina prevlaka koje su dobijene na vis§em naponu, odnosno
na naponu od 90 V, manje hrapava, a takode na prevlakama dobijenim primenom napona od 90 V

nema primetnog pucanja istih, kao §to je to slucaj sa prevlakama dobijenim na 60 V.
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SEMHV:20.0kV | WD: 8.00mm

View field: 4.33 pm | Det: SE View field: 4.33 ym
SEM MAG: 50.0 kx SEM MAG: 50.0 kx _|Date(m/dly): 10121119

b)

SEM HV: 20.0 kV

View field: 4.34 pm

SEM HV: 20.0 kV

 omse
c) d)

Slika 5.10. SEM slike sintetisanih ACP/TiO; i ACP/TiO,/ChOL prevlaka. a) ACP/TiO, prevlaka
dobijena na 60 V, b) ACP/TiO; prevlaka dobijena na 90 V, ¢) ACP/TiO,/ChOL prevlaka dobijena
na 60 V i d) ACP/TiO,/ChOL prevlaka dobijena na 90 V
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5.2.3. MorfoloSka analiza bioaktivnosti ACP/TiO, i

ACP/TiO,/ChOL prevlaka na titanu potopljenih u SBF

Sposobnost stvaranja apatitnog sloja kada je supstrat u kontaktu sa bioloskim fluidima (ili
fluidima sli¢nim biologkim fluidima) naziva se in vitro bioaktivnost supstrata. Stavise, ACP/TiO; i
ACP/TiO,/ChOL multifunkcionalni kompoziti na Ti podlogama formiraju sloj apatita slicnog
kostima ($to je kasnije dokazano XRD i FTIR merenjima) na svojim povrSinama nakon potapanja u
SBF rastvor. Zbog toga su, u cilju procene biokompatibilnosti kompozitnih previaka, ACP/TiO; i
ACP/TiO,/ChOL multifunkcionalni kompoziti na Ti podlogama dobijeni na 60 V i tokom trajanja
in situ procesa anodizacije/anaforetskog talozenja od 3 minuta uronjeni u SBF rastvor i analizirani u
razli¢itim vremenskim periodima po potapanju. Morfologija povrsina ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL
multifunkcionalnih kompozita pre potapanja u SBF rastvor prikazana je ve¢ na Slici 5.10a i 5.10c,
dok su morfologije prevlaka uronjenih u SBF rastvor u razli¢itim vremenskim periodima prikazani
na Slici 5.11 [262].

Uporedivanjem Slika 5.10a i 5.11a, moze se videti da je bilo potrebno 72 sata da novi sloj
apatita po¢ne da se formira na ACP/TiO, kompozitnoj povrsini, dok je za ACP/TiO,/ChOL
multifunkcionalni kompozitni uzorak 72 sata bilo dovoljno da uzorak u potpunosti bude prekriven
novim slojem apatita (Slika 5.11c u poredenju sa Slikom 5.10c). Obe izjave su proistekle iz
zapazanja da je morfologija prevlaka razlicita i da je vizuelni dozivljaj i osecaj da je doslo do
porasta hrapavosti povrsine. Razli¢ita morfologija novonastalog sloja apatita kod ACP/TIiO; i
ACP/TiO,/ChOL multifunkcionalnih kompozita se javlja usled razli¢ite veli¢ine i pristupacnosti
mesta nukleacije, tj. dostupne slobodne povrSine za formiranje apatita. Budu¢i da se ACP/TiO;
prevlaka sastoji od vecih aglomerata Cestica nano veli¢ine (Slika 5.10a), a povr$ina joj je grublja od
ACP/TiO,/ChOL kompozitne povrsine, novi sloj apatita se neravnomerno stvara na povrsini. Ovaj
sloj apatita se ne Siri planarno, ve¢ raste preferentno vertikalno u odnosu na povrSinu.
ACP/TiO,/ChOL prevlaka ima veéi broj manjih aglomerata, koji u stvari predstavljaju slobodno
dostupna mesta nukleacije za formiranje sloja apatita. Shodno tome, novi sloj apatita raste
uglavnom planarno u odnosu na povrsinu. Neravnomerna raspodela apatitnih sferi¢nih Cestica se
uoCava na premazu ACP/TIO,, dok je raspodela oblika apatitnih Cestica glatka, ravnomerna i

potpuna na ACP/TiO,/ChOL povrsini nakon 72 sata potapanja u rastvor SBF.
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Slika 5.11. FE-SEM slike koje prikazuju mikrostrukturu ACP/TiO, kompozitne prevlake uronjene u
SBF tokom: a) 3 i b) 10 dana, i ACP/TiO,/ChOL multifunkcionalne kompozitne prevlake uronjene u
SBF za: ¢) 3ig) 10 dana.

Slike 5.11b i 5.11d pokazuju morfologije ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL kompozitnih
povrsina nakon 240 sati potapanja u rastvor SBF. Ono $to je odmah uocljivo je da FE-SEM rezultati
potvrduju bioaktivnost oba multifunkcionalna kompozitna uzorka nakon potapanja u SBF. Novi sloj
apatita u potpunosti pokriva celokupnu povrsinu uzorka u oba slu¢aja. Takode je vidljiva i razlika u
morfologiji povrsina kod ova dva uzorka. Novonastali sloj apatita u potpunosti je prekrio ACP/TiO,
kompozitnu povrsinu, a rast apatita se se nastavlja stvaranjem novih nepravilnih, globularnih,

sferi¢nih Cestica na povrsini (Slika 5.11b). S druge strane povrsina ACP/TiO,/ChOL kompozita je u
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potpunosti prekrivena slojem apatita na kome je formiran kristalni HAp sa glatkim povrSinama.
Formiranje HAp iz SBF je jedan od preliminarnih uslova koji pokazuje sposobnost in vivo
vezivanja kompozita sa kostima. Pokazano je da apatit slican koStanom apatitu nastao na povrsini
implantata nakon potapanja u rastvor SBF pomaze u kaskadi ¢elija i proteinskom signaliziranju, $to
kao rezultat ima formiranje novog kostanog tkiva [364]. Utvrdeno je da HAp sloj sli¢an koStanom
poseduje izuzetnu osteokonduktivnost i pokazuje veliki afinitet ka zivim kostanim ¢elijama [365].
Stoga je razvoj HAp sloja na povrsini implantacionog materijala vitalni zahtev za osteointegraciju
izmedu zivog kostanog tkiva 1 implantata.
Znacajna bioaktivnost obe kompozitne prevlake potvrdena je stvaranjem sloja apatita nakon
240 h potapanja u SBF. Pored toga, ACP/TiO,/ChOL prevlaka ima veéu bioaktivnost u poredenju
sa ACP/TiO; prevlakom.

5.3. MORFOLOSKO I ELEKTROHEMIJSKO
ISPITIVANJE UZORAKA

U cilju elektrohemijskih merenja i ispitivanja korozione stabilnosti prevlaka i uzoraka
ACP/TiO; i ACP/TiO,/ChOL multifunkcionalne kompozitne prevlake na titanu su istalozene in situ
anodizacijom/anaforetskim taloZenjem pri naponu od 60 V i vremenom trajanja procesa od 3
minuta. U narednim poglavljima bi¢e prikazana detaljna elektrohemijska analiza koja je povezana

sa morfoloskom analizom ovih uzoraka.

5.3.1. FE-SEM morfoloska analiza

FE-SEM tehnika je koriS¢ena za karakterizaciju morfologije povrSine i veliine sastavnih
Cestica sintetisanih kompozitnih prevlaka ACP/TiO; i ACP/TiO,/ChOL na titanskim podlogama.
FE-SEM morfologije kompozitnih prevliaka ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL su predstavljene na Slici
5.12, gde su na Slikama 5.12a i 5.12b prikazane kompozitne ACP/TiO, prevlake pri razli¢itim
uvecanjima, a na Slikama 5.12c i 5.12d su prikazane multifunkcionalne hibridne kompozitne
prevlake ACP/TiO,/ChOL, takode pri razli¢itim uvecanjima.

FE-SEM slike pokazuju da sintetisane kompozitne i hibridne prevlake ravnomerno
pokrivaju povrSinu podloge. Prevlake se sastoje od aglomeriranih nanocestica veli¢ine manje od
100 nm. Kao §to je ve¢ napomenuto, mogu se uociti dve morfoloski razlicite prevlake za ACP/TiO;
i ACP/TiO,/ChOL. Moze se primetiti da su ACP/TiO, aglomerati veéi, pa je povrSina grublja nego
kod ACP/TiO,/ChOL hibridne multifunkcionalne kompozitne prevlake. Takode je ocigledno
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prisustvo malih pukotina na povrsini kompozitne ACP/TiO,/ChOL prevlake. Pretpostavka je da se
pukotine prvenstveno stvaraju tokom jednostepenog in situ procesa anodizacije/anaforetske
elektrodepozicije [262].

Slika 5.12. FE-SEM slike koje prikazuju mikrostrukturu multifunkcionalne kompozitne ACP/TiO;
prevlake snimljene pri uveéanju od a) 10.000 i b) 50,000, i ACP/TiO,/ChOL hibridne

multifunkcionalne kompozitne prevlake snimljene pri uvecanju od c) 10.000 i d) 50.000.

5.3.2. Potenciodinamicke polarizacione studije

Slika 5.13 prikazuje krive potencijala otvorenog kola (OCP) snimljene pre polarizacionih

merenja i potenciostatske elektrohemijske impedanse spektroskopije (PEIS). Da bi se postiglo
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stabilno ocitavanje Eocp, UzOrcCi su uronjeni u rastvor simulirane telesne te¢nosti (SBF) tokom 40

minuta, a njihov Eqcp je belezen tokom ¢itavog perioda.
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Slika 5.13. Rezultati OCP merenja cistog titana i multifunkcionalnih kompozitnih previaka
ACP/TiO; i ACP/TiO»/ChOL na titanu tokom 2400 s.

Moze se videti da i uzorci ACP/TiIO; i ACP/TiO,/ChOL imaju pozitivne i stabilne
potencijale otvorenog kola. S druge strane, komercijalno ¢ist titan (grade 2 Ti, cp-Ti), tretiran na
nacin kako je objasnjeno u Odeljku 4.1, pokazuje negativno pomereni Eocp Koji se postepeno
pomera u pozitivnom smeru. Potencijali in situ anodizovanih/anaforetski nanesenih ACP/TiO; i
ACP/TiO,/ChOL multifunkcionalnih kompozitnih prevlaka na titan su stoga plemenitiji od
potencijala cp-Ti, Sto signalizira bolju pasivizaciju i zastitu povrsine [262,366,367]. Eocp Cistog cp-
Ti zapo€inje na -216 mV 1 pomera se prema pasivnom smeru, stvaraju¢i pasivni zaStitni oksidni
film [368]. Na kraju merenja nagib OCP se postepeno smanjivao s vremenom i konacno
stabilizovao. Ova manifestacija pokazuje da je formirani pasivni film dostigao dinamic¢ku ravnotezu
izmedu formiranja i rastvaranja filma [368-370].

Potenciodinamicke polarizacione krive Cistog cp-Ti, kao i ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL
multifunkcionalnih kompozitnih prevlaka na titanu u rastvoru SBF pH vrednosti 7,4 prikazane su na

Slici 5.14. Koroziona svojstva uzoraka se mogu proceniti pomocu gustine struje korozije, jeorr.
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Vrednosti potencijala korozije (Ecorr), gustine korozione struje (jeorr), anodnih i katodnih nagiba (5, i

fc) 1 otpora polarizacije (Rp) izvedene su iz polarizacionih krivin metodom Tafelove ekstrapolacije.
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Slika 5.14. Potenciodinamicke polarizacione krive cistog Ti i multifunkcionalnih kompozitnih
prevlaka ACP/TiO; i ACP/TiO,/ChOL na titanu mereno od katodnog potencijala od -250 mV do
anodnog potencijala od +250 mV u SBF

Polarizacioni otpor (Rp) se izraCunava pomocu Stern-Gerijeve jednacine (Jednacina 5.1):

B AE
RP =

— = — (5.1)
Jeorr A]AE—>0

gde se B empirijski odreduje iz katodnih i anodnih nagiba Tafelovih krivih (Jednacina 5.2)

BaBc

ERERIR) o9

Efikasnost zastite od korozije (PE) kompozitnih prevlaka izracunata je pomoc¢u Jednacine
5.3 [371]:

Ry (coating) — Ry (uncoated
PE(%) = 2 RchoatIl)'r(lg) ) % 100 (5.3)
P
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gde su Rp(coating) i Rp(uncoated) polarizacioni otpori multifunkcionalnih kompozitnih prevlaka na
titanu, odnosno neprevucenog cp-Ti. Ukupna poroznost (P) kompozitne prevlake procenjena je
pomocu Elsenerove empirijske jednacine (Jednacina 5.4) [262,372]:

0

RS
P=—x10
Rp

_(|AEcorr
Ba

) (5.4)

gde su Rp? i Rp polarizacioni otpori neprevugenog Ti i multifunkcionalnih kompozitnih prevlaka Ti,
AEcor je razlika izmedu korozionog potencijala neprevuc¢enog Ti i multifunkcionalnih kompozitnih

previlaka Ti. Ove vrednosti se nalaze u Tabeli 5.6.

Tabela 5.6. Elektrohemijski parametri dobijeni iz potenciodinamickih polarizacionih merenja
cistog Ti, ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL multifunkcionalnih kompozitnih prevlaka na titanu

Uzorak Ti ACP/TiO, ACP/TiO,/ChOL
E .oy (mV vs ZKE) -440 149 77

Jeorr (A cm™) 42 30 15

B. (mV dec™) 277 193 178

B (mV dec™) -163 -145 -115

PE (%) — 11 46

P (%) — 0.66 0.74

E, (mV vs Eocp) 196 982 859

Iz polarizacionih krivih prikazanih na Slici 5.14, kao i rezultata iz Tabele 5.6, moze se videti
da su vrednosti gustine struje korozije nize za ACP/TiO; i ACP/TiO,/ChOL multifunkcionalne
kompozitne prevlake na titanu u rastvoru SBF u poredenju sa gustinama struje korozije za cp-Ti.
Stvaranje ACP i ChOL multifunkcionalne kompozitne prevlake na povrsini Ti znacajno poboljsava
otpornost na koroziju samog titana. Bolja koroziona stabilnost postignuta je dodavanjem 5 mas.%
ChOL u pocetnu suspenziju za anodizovanje u poredenju sa suspenzijom koja sadrzi samo cist
ACP. Korozioni potencijal se pomera u pozitivnom smeru i jcorr opada u prisustvu
multifunkcionalnih kompozitnih prevlaka. Ovi rezultati su u skladu sa rezultatima merenja OCP.
Multifunkcionalna kompozitna ACP/TiO,/ChOL prevlaka je pokazala najmanju vrednost jcorr
(15.38 x 10_9Acm_2), koja je priblizno tri puta niza u poredenju sa vrednoScu gustine struje

korozije za cCist uzorak cp-Ti, dok ACP/TiO, kompozitna prevlaka pokazuje jeorr Vrednost koja je
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50% niZa u poredenju sa Gistim uzorkom cp-Ti (29.99 x 10 A cm™?). Bolja koroziona stabilnost
ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL uzoraka ukazuje da na koroziono ponasanje i korozionu izdrzljivost
uzoraka u rastvoru SBF utice stvaranje kako nehomogenih i homogenih oksida, tako i keramickih i
kompozitnih multifunkcionalnih slojeva. Zahvaljujuéi velikoj molekularnoj veli¢ini i molekulskoj
tezini ChOL, pokrivenost titana je velika [262,373]. Inkluzija ChOL u ACP, uz istovremeno
stvaranje titan dioksida, najverovatnije pomaze u stvaranju dobro povezanih, postojanih i stabilnih
prevlaka na povrsini cp-Ti. Stoga se koroziona stabilnost ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL
kompozitnih prevlaka moze pripisati zastitnom sloju formiranom na povrsini titana Koji inhibira
direktan kontakt metalne povrsine sa rastvorom SBF.
Polarizacioni dijagrami u Sirem opsegu potencijala prikazani su na Slici 5.15. Pored ve¢
pomenutih parametara, kao §to su Ecorr, jeorr, Sa, fc 1 Rp, moze se odrediti i potencijal proboja (Ep)
pasivnog filma. E, se moze odrediti na tacki pregiba ili na proizvoljnoj vrednosti gustine struje

iznad oStre promene nagiba. Vrednosti E;, su takode prikazane u Tabeli 5.6.
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— ACP/TiO2
—_— ACP/TiOZ/ChOL
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Slika 5.15. Krive potenciodinamicke polarizacije golih multifunkcionalnih kompozitnih obloga Ti,
ACPITiO; i ACPITIO,/ChOL na titanijumu mereno od katodnog potencijala od —1 V do anodnog
potencijala od +4 V u SBF

Na Slici 5.15 moze se uoditi stabilno pasivno ponasanje za svaki od uzoraka. Ep vrednosti
pokazuju da se ovo pasivno ponaSanje javlja do vrednosti potencijala od 0,859 V za
ACP/TiO,/ChOL i do vrednosti potencijala od 0,982 V za ACP/TiO, uzorke. Ove vrednosti su

92



5. REZULTATI I DISKUSIJA
znatno vece od ocekivanih postojec¢ih redoks uslova koji se javljaju u ljudskom telu [374]. Kod
kompozitnih prevlaka mogu se videti pozitivni pomaci E, u poredenju sa Cistim cp-Ti supstratom
usled kompaktnije pasivizacije.

Utvrdeno je da se velika otpornost materijala na koroziju ogleda u vrednostima Rp koje su
10° Q cm? i vise [375]. Dobijeni rezultati sugerisu da su oba kompozitna materijala pokazala veée
vrednosti Rp od &istog cp-Ti, iako sam cp-Ti ima Rp vrednost od 10° Q cm® Poveéana otpornost na
koroziju za ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL kompozitne prevlake u poredenju sa Cistim titanskim
uzorkom je posledica stvaranja zastitnog sloja prema agresivnim jonima iz elektrolita. Prevlake
ACP/TiO; i ACP/TiO,/ChOL pomazu u zastiti metalne povrSine od napada anjona, ali pored toga
kompozitni film ChOL sadrzi i ACP strukturu, a moze da deluje i1 kao zastitni sloj oko povrSine
implantata Ti. To se moze uociti iz vrednosti poroznosti, pri ¢emu znacajno smanjenje brzine
korozije moze biti povezano sa smanjenjem poroznosti u kompozitnom premazu (0,66 % za
ACP/TiO; i 0,74 % za ACP/TiO,/ChOL prevlake). Mala vrednost poroznosti jasno ukazuje na
kompaktnu morfologiju kompozitnih prevlaka. Velike vrednosti Rp i male vrednosti poroznosti
pokazuju relativno vecu efikasnost zastite u poredenju sa Cistim Ti. Utvrdeno je da in situ
anodizacija/anaforetsko  talozenje = poveéava  adheziju  multifunkcionalne  kompozitne
ACP/TiO,/ChOL prevlake 24, a potenciodinamicka polarizaciona merenja pokazuju povecanu
otpornost na koroziju uzorka. Plemenitije vrednosti Ecorr 1 nize vrednosti jeorr Ukazuju na sposobnost
ACP/TiO; i ACP/TiO2/ChOL multifunkcionalnih kompozitnih uzoraka da pruze bolju otpornost na
koroziju (Slike 5.14 i 5.15 i Tabela 5.6).

Jo$ jedna specificna karakteristika moze se uociti sa Slike 5.15. Mogu se prepoznati dva
ocigledna pasivna podrucja kod cp-Ti i ACP/TiO,/ChOL uzoraka, dok ovaj specifi¢ni aspekt nije
jasno uocljiv kod ACP/TiO; uzorka. Iz perspektive elektrohemije, ChOL naglasava elektrohemijsko
ponasanje Cistog cp-Ti, ali u plemenitijem smeru i sa povecanom stabilno$¢u na koroziju. Uzorak
ACP/TiO,/ChOL jasno pokazuje pasivaciju u dva koraka. Inicijalno pasivno podrucje pokriva Sirok
opseg potencijala i javlja se kao rezultat efektivnog blokiranja povrsine materijala previakom [376],
dok se stabilna druga pasivizacija javlja zbog stvaranja kompaktnog pasivnog sloja na interfejsu
podloga/previaka.

5.3.3. Potenciostatska elektrohemijska impedansna

spektroskopija (PEIS)

Na osnovu dobijenih rezultata iz Tafelovih krivih koris¢ena je PEIS metoda za procenu

korozione stabilnosti i korozionog ponasanja ACP/TiO; i ACP/TiO,/ChOL kompozita na titanu u
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rastvoru SBF. Rezultati su prikazani Najkvistovim dijagramom u kompleksnoj na Slici 5.16. PEIS

je sniman na Eocp za oba uzorka.
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Slika 5.16. Najkvistovi dijagrami u kompleksnoj ravni ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL

multifunkcionalnih kompozitnih prevlaka na titanu.

Kod oba uzorka kompozitnih materijala koji imaju multifunkcionalne prevlake javljaju se
impedansne petlje velikih prec¢nika na visokim frekvencijama. Slika 5.17 prikazuje modele
ekvivalentnih elektricnih kola (EEK) koji su koris¢eni za fitovanje podataka sa Slike 5.16, a
dobijeni su na osnovu podataka PEIS merenja. Impedansni spektri su fitovani pomo¢u EEK koja su
bila sastavljena od slede¢ih elemenata Rs (CPEdIRct) (CPEcRc) za ACP/TiO, uzorak (Slika 5.17a),
gde su Rs, Rc, CPEc, Rct i CPEdI otpor rastvora, otpor prevlake, kapacitivnost prevlake, otpor
prenosa naelektrisanja koji je direktno povezan sa korozijom i kapacitivnost dvojnog sloja, redom.
Za fitovanje PEIS podataka ACP/TiO,/ChOL multifunkcionalne prevlake na Ti koris¢en je model
Rs (CPEdI Rct (CPEpRp)) (CcRc) prikazan na Slici 5.17b, gde su Rp i CPEp, difuzioni otpor u

porama i kapacitivnost pora, redom.
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Slika 5.17. Ekvivalentna elektricna kola koja su koriséena za fitovanje PEIS podataka a) ACP/TiO,
I b) ACP/TiO,/ChOL visenamenskih kompozitnih obloga.

PEIS podaci su uspesno fitovani pomoéu EEK prikazanim na Slici 5.17. Vrednosti ¥ svih
fitovanih podataka (prikazano punim linijama na Slici 5.16) su bile manje od 5x10™* kroz 100
iteracija. Za ACP/TiO, kompozitnu prevlaku vremenska konstanta na visokim frekvencijama
(RctCPEdI) se odnosi na spoljni porozni sloj, dok vremenska konstanta na niskim frekvencijama
(RcCPEc) odgovara korozionom ponasanju i stabilnosti unutrasnjeg barijernog sloja [262,377]. Ove
tvrdnje se takode odnose i na ACP/TiO,/ChOL prevlaku, ali se za ovaj uzorak moze uo¢iti i difuzija
SBF rastvora kroz pore, pri ¢emu je ponasanje prevlake (vremenska konstanta na niskim
frekvencijama (RcCc)) kao pravog kondenzatora. Element sa konstantnim faznim uglom, CPE, se
koristi u EEK umesto kondenzatora, C, kako bi se bolje objasnilo neidealno ponasanje kapacitivnih
elementa (heterogenost povrSine, hrapavost povrSine, defekati na povrsini). Generalno, Jednacina

5.5 se koristi kao definicija CPE impedanse:

Zere=[ Y (joo)'T* (5.5)

gde je Y frekventno nezavisna realna konstanta CPE, w je ugaona frekvencija (w=2xf) u rad s, f je
frekvencija, n je vrednost CPE eksponenta izmedu -1 (za idealni induktor) i 1 (za idealni
kondenzator).

Dobijeni rezultati ispitivanih materijala iz merenja impedansne spektroskopije, a posle
fitovanja i upotrebe EEK su prikazani u Tabeli 5.7.

Ocigledna je strukturna slicnost impedansnih spektara oba biomaterijala. Ova sli¢nost je
rezultat Cinjenice da elektrohemijski odziv biomaterijala zavisi od sli¢nosti njihovih zaStitnih

slojeva na povrsini. Ipak, moguce je uociti neke razlike.
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Tabela 5.7. Rezultati elektrohemijske impedansne spektroskopije za ACP/TiO; i ACP/TiO,/ChOL

multifunkcionalne kompozitne prevlake na titanskim supstratima.

Uzorak ACP/TiO, ACP/TiO,/ChOL
R,(Q cm?) 63.85 46.94
R.:(Q cm?) 5223 16700
Yu(s" Q' em™) 3.48x107 1.86x107
n 0.71 0.67
Cu(F cm™) 1.73x107 7.15%10°
R, (Q cm’) - 32691
Y,(s" Q" em™) - 2.73%107
n - 0.5

C, (F cm™) - 2.44x107
R.(Q cm?) 9.02x10° 1.22x10°
Y.(s" Q" em™) 1.03x10™ -

n 0.90 -
C.(F cm™) 1.62x10™ 9.51x10”

Iz dobijenih PEIS rezultata kako za ACP/TiO,, tako i za ACP/TiO,/ChOL
multifunkcionalne kompozitne prevlake, vidi se da ACP/TiO2/ChOL ima uniformniji unutrasnji
pasivni sloj (film), sa pravim kapacitivnim odzivom (ng je 0,90 za ACP/TiO,, a ACP/TiO,/ChOL
ima pravo kapacitivno ponaSanje). Cini se da je ovaj unutra$nji sloj mnogo definisaniji kod
ACP/TiO,/ChOL nego kod ACP/TiO; kompozitnih prevlaka. Dakle, ovaj unutra$nji sloj znac¢ajno
doprinosi zastitnoj sposobnosti prevlake u celini. Dvostepena pasivacija i zastita se mogu videti kod
obe prevlake (Slika 5.15), dok je kod ACP/TiO,/ChOL multifunkcionalne kompozitne prevlake
prisustvo Sirih pora evidentno iz heterogenog karaktera spoljnog sloja (prisustvo CPEp i Rp). Ove
pore se mogu uociti na Slici 5.12d.

Na samom pocetku procesa in situ anodizacije/anaforetskog taloZenja primarno dolazi do
formiranja sloja titan dioksida/ChOL, s obzirom da primenjeno EPD polje vise uti¢e na ChOL usled
vece polarnosti ChOL u poredenju sa ACP. Javlja se istovremena anodizacija Ti podloge i talozenje
ChOL, a tek potom dolazi do talozenja ChOL/ACP. PEIS rezultati sugerisu da se u spoljnom sloju
formiraju pore. Ove pore su vece nego u uzorcima ACP/TiO,, a dolazi i do difuzije SBF kroz pore.

Stoga kona¢na ograni¢enja difuzije kroz pore odreduju ukupnu otpornost na koroziju
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ACP/TiO,/ChOL multifunkcionalne kompozitne prevlake. Jednom kada su se pojavile pore,
prisustvo ChOL u tim porama je evidentno, a PEIS odziv prevlake oslikava njegovu kompaktniju i
homogeniju strukturu.

Prema gore pomenutim razmatranjima, ¢ini se da je homogeni pasivni zaStitni doprinos
ACP/TiO,/ChOL prevlake oslikan u onim EEK elementima koji se odnose na unutra$nju povr$inu
prevlake. Komponente povezane sa spoljnom povrSinom, koja je u direkthnom kontaktu sa
rastvorom, su uglavnom definisane otporno$¢u u porama i procesima punjenja/praznjenja dvojnog
sloja. Za pretpostaviti je da su procesi korozije lokalizovani u dnu pora (u pukotinama sloja). Ova
konstatacija dobija smisao ako se pomnozi otpor prenosa naelektrisanja sa stvarnom raspolozivom
povrSinom za koroziju. Drugim re¢ima, odnos Ry ACP/TIO, i ACP/TiO,/ChOL prevlaka iznosi
0,32, §to znaci da je u uzorcima ACP/TiO,/ChOL na raspolaganju samo 32% povrSine u odnosu na
raspolozivu povrSinu ACP/TiO,. Ova osobina se takode moze grubo proceniti uporedivanjem
podru¢ja oko pukotina na Slici 5.12, gde povrsina pora/pukotina (Slika 5.12d) iznosi okvirno 1/3
snimljene povrsine. Realna pretpostavka je da je raspoloziva povrsina na dnu brazde dvostruko veca
od vidljive povrsine brazde, pa je povrSina brazda otprilike jedna tre¢ina veliCine cele povrSine
previake.

Kao $to je ve¢ pomenuto, $to je veci otpor prevlake, kao i njena kapacitivnost, to je uzorak
otporniji na koroziju. Rezultati PEIS merenja se, prema tome, dobro slazu sa rezultatima dobijenim

studijama potenciodinamicke polarizacije.

5.4. XRD ANALIZE UZORAKA

U cilju potvrde prisustva kalcijum fosfatnih prevlaka na titanskim supstratima, faznih
sastava i struktura kalcijum fosfatnih prevlaka, kao i prisustva TiO, u kompozitnim prevlakama
uradena su XRD ispitivanja. Difraktogram HAp praha je prikazan na Slici 5.18.
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Slika 5.18. XRD difraktogram sintetisanog HAp praha

Uporedivanjem pikova sa XRD difraktograma HAp praha (Slika 5.18) sa JCPDS
standardnom karticom broj 09-0432 za hidroksiapatit potvrdeno je da je dobijeni prah
hidroksiapatit, pri ¢emu je dobijeno odli¢no preklapanje pikova. Ovaj rezultat pokazuje da je
uspesno dobijen HAp prah modifikovanom precipitacionom metodom.

Na Slici 5.19 prikazani su rezultati XRD analize anHAp/TiO, prevlake na titanskom
supstratu dobijene in situ metodom anodizacije/anaforetske depozicije [99,360,361,363]. U
nastavku teksta je razmatrana specifi¢na fazna analiza.

Na difraktogramu se mogu uociti karakteristicni pikovi hidroksiapatita koji odgovaraju
(002), (211), (112) i (300) kristalnim ravnima na 260 = 25,85°, 31,60°, 32,25° i 33°, redom (rezultati
odgovaraju JCPDS standardnoj XRD Kkartici br. 86—1199.). Ovi pikovi su delimi¢no maskirani i
naizgled niskog intenziteta usled dominantnih refleksija pikova Ti supstrata. Najintenzivniji pikovi
na difraktogramu odgovaraju pikovima Ti ploc¢ice (ocitani upotrebom JCPDS standardne XRD
kartice br. 89-5009). Na difraktogramu se mogu ocitati i specifi¢ne najintenzivnije XRD refleksije
koje odgovaraju rutilnoj TiO, strukturi na 26 = 27,85°, 36,35° i 54,80° (ocitano upotrebom JCPDS
standardne XRD Kkartice br. 88-1173), iako su i ovi pikovi maskirani refleksijom Ti podloge.
Prisustvo kalcijum-fosfatne faze je takode potvrdeno i pikovima na 20 = 22,85° i 24,10° (koji su
o¢itani upotrebom JCPDS standardne XRD Kartice br. 70-0090). Pretpostavka je da se ova faza

formira tokom procesa in situ talozenja usled lokalne promene pH vrednosti u blizini titanske
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povrsine, kada dolazi do uruSavanja negativno naclektrisane micele. Na 20 = 46,95° se javlja
neidentifikovani pik koji je takode prisutan na XRD difraktogramu cistog Ti supstrata, te se

zakljucuje da ovaj pik predstavlja za sada neidentifikovanu fazu u Ti supstratu.

—— anHAp/TiO, prevlaka
Vy v« HAp
100
] 3 o rutil TiO,
90 4 v vTi
d * Ca(H,PO,),(H,0)
80 - nepoznato
70 4
— v
S 60
<
o v
5 50
=
N 40-
2 : y
=
| : \
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Slika 5.19. XRD difraktogram anHAp/TiO, prevlake na titanskom supstratu

Slika 5.20. prikazuje rezultate XRD analize ACP praha sintetizovanog kao S$to je
napomenuto u Poglavlju 4.

Intenzitet (a.u.)

10 20 30 40 50 60 70
26 (°)

Slika 5.20. XRD difraktogram ACP praha koji je koris¢en u eksperimentima
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Karakteristi¢nih ostrih pikova nema, $to je i bilo za o¢ekivanje, a prisutni Siroki pikovi su
indeksirani kao ACP struktura, §to je u saglasnosti sa JCPDS datotekom broj 01-080-3958. Siroki
XRD pik na difraktogramu sugeriSe postojanje uzorka amorfnog kalcijum-fosfata sa Sirokim
maksimumom na priblizno 20 = 30°. Keramicari i poliamorfisti Cesto koriste XRD odgovor
materijala koji imaju difraktograme sli¢nog izgleda kao diftaktogram ACP koji je prikazan na Slici
5.20 kako bi utvrdili amorfan udeo u materijalima koje ispituju. Supstanca koja nije u korelaciji sa
,kristalnom® fazom u odnosu na Ca/P difrakogram obic¢no se smatra i zove ,,amorfnom®.
Slika 5.21 prikazuje rezultate XRD analize amorfnih kalcijum fosfatnih prevlaka na
titanskom supstratu sa i bez hitozan oligolaktata dobijenih novom metodom in situ
anodizacije/anaforetske elektrodepozicije na 60 Vi 90 V.
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Slika 5.21. Uvecani delovi XRD spektara ACPITiO, i ACP/TiO,/ChOL prevlaka dobijenih pri

razlicitim naponima izvodenja procesa sa identifikovanim karakteristicnim pikovima

Kao $to se moze uociti na Slici 5.21, XRD difrakcioni obrazac pokazuje difuzioni
maksimum koji je tipi¢an za ACP na oko 20 = 30°. Medutim, difrakcioni pikovi na uzorcima na 26
= 25,8°, 31,7° i 32,2° za uzorke ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL, dobijene izvodenjem procesa na 90
V, odgovaraju (002), (211) i (112) refleksiji kristalnih ravni HAp (JCPDS standardna XRD Kkartica
br. 86 —1199).

Pojava pikova na ACP difraktogramu koji odgovaraju refleksiji HAp kristalnih ravni se
moze objasniti lokalnim povecanjem temperature tokom in Situ procesa anodizacije/anaforetske

elektrodepozicije, pri ¢emu je moguce da se odredena koli¢ina ACP transformise u delimi¢no
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kristalni HAp. U literaturi se moze naci da postoji mogucnost transformacije ACP u delimi¢no
kristalni HAp pod uticajem temperature [90]. Na Slici 5.21 kod oba ACP/TiO,/ChOL difraktograma
(crvena i zelena linija) se moze primetiti difrakcioni pik na 20 = 29,4° koji se moze pripisati
hitozanu [378]. Dobijeni rezultati ukazuju da porast temperature izaziva termiCku degradaciju
hitozan oligolaktata na proizvode sli¢ne hitinu i hitozanu [379]. Difrakcioni pik na 26 = 37,3° se
pripisuje TiO, atanas fazi (ocitano upotrebom JCPDS standardne XRD kartice br. 21-1272). Nalazi
neoborivo dokazuju da se odigrava in situ jednostepeno talozenje ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL, u
zavisnosti od toga koja pocetna suspenzija se koristi za in situ sintezu kompozitne prevlake.

XRD rezultati ACP/TiO; i ACP/TiO,/ChOL multifunkcionalnih kompozitnih previlaka pre i
posle potapanja u SBF tokom 10 dana na 37 °C predstavljeni su na Slici 5.22.

—— ACP/TIO,
—— ACP/TiO_/ChOL

——— ACP/TiO, 240 sati u SBF

—— ACP/TiO_/ChOL 240 sati u SBF

V Ti ¢ HAp =+ ChOL e TiO,

v T v T y T T T y T v T ?
10 15 20 25 30 35 40 45

20(°)

Slika 5.22. XRD spektri ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL multifunkcionalnih kompozitnih prevlaka pre
i posle potapanja u SBF tokom 10 dana na 37 °C.

Kao §to se moze primetiti na Slici 5.22, difrakcioni spektri ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL pre
I posle potapanja u SBF tokom 10 dana pokazuju tipi¢ni maksimum refleksije na oko 26 od 30°, §to
ukazuje da je glavna komponenta previake ACP [261,380,381]. Na oba difrakciona spektra
ACP/TiO,/ChOL uzorka (pre i posle potapanja u SBF) moze se primetiti difrakcioni pik na 29,4°
koji pripada hitozanu [261,262,378,382]. Takode se uocavaju XRD difrakcioni kod ACP/TIiO; i
ACP/TiO,/ChOL uzoraka nakon potapanja u SBF tokom 240 sati (ruzicasti i crveni difraktogrami)
na vrednostima 26 od 25,8, 31,3 i 31,85° koji se pripisuju (002),(211)i (11 2) refleksijama
HAp kristalne resetke. Kod ACP/TiO,/ChOL uzorka nakon potapanja u SBF prisutan je jo$ jedan
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XRD difrakcioni pik na 26 od 32,9° sto odgovara (3 0 0) refleksiji HAp kristalne reSetke. To
dokazuje da se kristalni apatit (ta¢nije HAp) taloZi na povrSinu oba uzorka nakon potapanja u SBF
tokom 10 dana. Nejasan, ali prisutan, difrakcioni pik na vrednosti 26 od 37,3° pripada TiO,
atanaznoj fazi [261,383]. Dakle, dolazi do in situ elektroforetskog talozenja nanoamorfnih kalcijum
fosfat/hitosan oligosaharid laktat kompozitnih prevlaka sa simultanom dobijanjem i ugradnjom titan
oksida. Ova multifunkcionalna kompozitna prevlaka poseduje bioaktivna i biokompatibilna

svojstva.

5.5. FTIR ANALIZE UZORAKA

FTIR analize su radene na HAp/TiO,, ACP/TiO,, ACP/TiO,/ChOL i na ¢istom Ti supstratu
u cilju dalje potvrde uspesnosti in situ procesa anodizacije/anaforetske elektrodepozicije kalcijum
fosfatnih prevlaka na titanu, kao i u cilju dokazivanja prisutnosti hitozan oligolaktata u
ACP/TiO,/ChOL prevlaci. Dokazi o prisustvu HAp prevlake na titanu u vidu prisustva
karakteristi¢nih funkcionalnih grupa radeni su ATR-FTIR spektroskopskom metodom [99,384].
Slika 5.23 prikazuje ATR-FTIR spektar anHAp/TiO; prevlake i ¢istog Ti supstrata.

HAp prevlaka
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Slika 5.23. ATR-FTIR spektar anodizovanog titana (crvena linija) i anHAp/TiO, prevlake (crna
linija)
Posmatrajuéi anodizovani titan na Slici 5.23 (crvena linija) mozZe se primetiti vrlo slaba i
Siroka traka apsorpcije na oko 770 i 1500 cm ' koja se pripisuje vibracijama Ti-O veza
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nanoporoznog anodizovanog TiO, sloja [385]. Na spektru anHAp/TiO, prevlake na Slici 5.23 (crna
linija) mogu se videti karakteristiéne apsorpcione trake PO4> grupa kod hidroksiapatita, &ije se
apsorpcione trake oditavaju na 950-1100 cm* [311,386-388]. Dve apsorpcione trake se jasno
mogu uociti na talasnim brojevima od 1041 1 718 em tuv3ivl fosfatnoj oblasti [385,386,389].
Prisutne slabe trake na 872, 1402 i 1476 cm™* se pripisuju karbonatnim vrstama (COs>") u apatitnoj
resetki [311,386,387,390]. Polozaji karbonatnih traka ukazuju na delimi¢nu supstituciju
hidroksiapatita, Ca;o(PO4)s(OH),, karbonatnim grupama, pri ¢emu preovladuje tip B karbonatni
hidroksiapatit. FTIR je izuzetno osetljiva tehnika kada su u pitanju ove karbonatne supstitucije, te se
upotrebom ove tehnike moze otkriti vrlo mala koli¢ina karbonata [386]. Ove apsorpcione trake u
FTIR spektru najverovatnije poticu od rastvorenog CO, u elektrolitu koji potice iz atmosfere [390].
Karbonatna supstitucija tipa B predstavlja preferencijalnu supstituciju u ljudskoj kosti, a poznato je
da ovaj supstituisani hidroksiapatit ima bolju bioaktivnost i osteoinduktivnost [313,391,392]. Na
FTIR spektru anHAp/TiO, prevlake (Slika 5.23), $iroka traka na 3170 cm * odgovara vibracijama
istezanja OH™ jona koji poti¢u iz molekula vode. Takode i apsorpcione trake na oko 1650 cm™*
odgovaraju vibracijama apsorbovane vode, pri ¢emu ova apsorpciona traka odgovara vibracionom
modu savijanja molekula H;O. Posmatrane funkcionalne grupe, njihove talasne duzine

apsorbovanja i odgovarajuéi vibracioni modovi su prikazani u Tabeli 5.8.

Tabela 5.8. Posmatrane funkcionalne grupe HAp prevlake

Talasni broj, cm™ Vibracioni mod Funkcionalna grupa
3170 Jonsko istezanje H,O/OH"

1650 Savijanje izvan ravni H.,O

1402, 1476 Asimetri¢no istezanje CO5™

1041 Asimetri¢no istezanje PO,

872 Savijanje izvan ravni CO5”

718 Asimetri¢no savijanje PO~

Slika 5.24 prikazuje FTIR spektre sintetisanin ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL prevlaka na 60
V i 90 V. Kao §to je i bilo za ocekivati, s obzirom da je u pitanju amorfna kalcijum fosfatna
prevlaka kao jedan vid kalcijum fosfatne keramike kojoj pripada i hidroksiapatit, ovi FTIR spektri

su jako sli¢ni spektru hidroksiapatita (Slika 5.23) sa slicnim apsorpcionim trakama.
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Slika 5.24. a) FTIR spektri ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL prevlaka dobijenih na 60 Vi 90 V b)
Uvecani region FTIR spektara ACPITiO,/ChOL prevlaka dobijenih na 60 Vi 90 V

Svi prikazani spektri prikazuju tipi¢ne apsorpcione trake karakteristi¢ne za PO4>~ grupe kod

amorfnog Kkalcijum fosfata u opsegu od 950-1100 cm’. Najizrazenija adsorpciona traka (Slika
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5.24a) je predstavljena pikom na 1023 cm™ koji pripada v3 fosfatnom regionu, sa dva primetna
ramena na 1089 i 961 cm™, koja se pripisuju v3 i v1 fosfatnim modovima [378]. Prisustvo slabo
izrazene trake na 1416 cm™ je posledica vibracija savijanja CO grupe, a ova traka je dodeljena
karbonatnoj (COs”) grupi kod amorfnog kalcijum fosfata. PoloZaji karbonatnih traka ukazuju na
delimi¢nu supstituciju karbonatnim grupama kod ACP. Siroka traka na 3171 cm™ odgovara
vibracijama istezanja OH" grupa adsorbiranih H,O molekula, $to ukazuje na intermolekularnu
vodoniénu vezu. Takode i adsorpciona traka na 1633 cm™ odgovara apsorbovanoj vodi, i to
vibracijama savijanja apsorbovane vode [378,379]. Dve slabije izrazene, ali primetne trake koje se
javljaju kod uzoraka ACP/TiO,/ChOL sintetisanih na 60 V i 90 V (Slike 5.24a i 5.24b) na 2922 i
2853 cm™ se pripisuju vibracijama istezanja CH grupa kod hitozan oligolaktata [383], sto
predstavlja konacnu potvrdu prisustva hitozan oligolaktata (ChOL) u kompozitnoj prevlaci.
Prisustvo adsorpcionih traka na 2922 i 2853 cm™ (Slike 5.24a i 5.24b) nesumnjivo dokazuje
uspesnost in situ procesa anodizacije/anaforetske elektrodepozicije ACP/TiO,/ChOL prevlake u
baznoj sredini. Tabela 5.9 prikazuje funkcionalne grupe, njihove talasne duzine apsorbovanja i
odgovarajuce vibracione modove kod ACP/TiO; i ACP/TiO,/ChOL prevlaka.

Tabela 5.9. Posmatrane funkcionalne grupe ACP/TiO; i ACP/TiO,/ChOL prevlaka

Talasni broj, cm™ Vibracioni mod Funkcionalna grupa
3171 Jonsko istezanje H,O/OH

2922 Asimetri¢no istezanje Metoksi C-H
2853 Simetri¢no istezanje Metoksi C-H
1633 Savijanje izvan ravni H.O

1416 Asimetri¢no istezanje COgZ'

1089, 1023 Asimetri¢no istezanje PO43'

961 Asimetri¢no savijanje PO~

Na Slici 5.25 prikazani su FTIR spektri sintetisanih ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL prevlaka
na titanu, sa navedenim karakteristicnim trakama apsorpcije pri odgovaraju¢im talasnim brojevima.

FTIR spektar ACP/TiO, kompozitne prevlake prikazuje uobicajene PO,> apsorpcione trake
karakteristicne za ACP. Karakteristi¢ne trake na 551 i 606 cm " pripisuju se P—O vezi unutar
fosfatne grupe (v4 vibracioni rezim) [393]. Najjasnija adsorpciona traka je vrh apsorpcije na 1022
cm™ koja pripada v3 regionu fosfatnog reZima, sa dva primetna ramena na 1088 i 965 cm™ koja se

vezuju za vl i v3 fosfatne rezime [394]. Prisustvo slabijeg pika na 1415 cm™ se pripisuje C=0
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grupi. Ovaj pik se javlja usled prisustva karbonatne (COs>") grupe u ACP i odgovara asimetri¢nom
istezanju v3 vibracija COs*~ grupe [262,393,395].
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Slika 5.25. FT-IR spektri ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL multifunkcionalnih kompozitnih prevlaka na

titanskom supstratu.

Polozaji karbonatnih traka sugerisu delimi¢nu supstituciju hidroksilnih grupa karbonatnim
grupama u ACP [261,394]. Siroka traka apsorpcije na 3224 cm * pripisuje se —OH vibracijama
istezanja adsorbovanih molekula H,O, §to kao rezultat ima moguénost intermolekularnog vezivanja
vodonika [396]. Slaba apsorpciona traka na 1628 cm* pripada modu savijanja apsorbovane vode
[261,394].

Pored spomenutih apsorpcionih traka koje se odnose na ACP, ACP/TiO,/ChOL prevlaka
pokazuje pik na 872 cm™* koji poti¢e od deformacije A -glikozidne veze [396], a vezan je za
vibraciju -C—O-C- grupe iz saharidne strukture [397,398]. Pik na 1335 cm™’ dodeljen je
takozvanom amid Il pojasu i uzrokovan je povezanim deformacijskim vibracijama C-H/N-H 54.
Traka na 1634 cm ™, koja se preklapa sa slabom apsorpcionom trakom na 1628 cm ™ iz apsorbovane
vode, dodeljena je amid 1 pojasu (vibracije istezanja C=0 grupe iz R-C(=O)NR'R”).
Karakteristicna slaba traka na oko 2887 cm' pripisuje se vibracijama —CH lanca
[261,374,396,397,399,400]. Traka na oko 3250 cm ' odgovara vibracijama istezanja hidroksilnih

grupa [396]. Sve ove identifikovane trake su karakteristiCne za hitosan oligosaharid laktat.
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5.6. ISPITIVANJE HRAPAVOSTI UZORAKA

5.6.1. Hrapavost anodizovanih titanskih supstrata
Rezultati analize linearne hrapavosti (RMS) anodizovanih titanskih supstrata na 30 V, 60 V i

90 V, kao i polirane netretirane titanske povrsine su prikazani na Slici 5.26 i u Tabeli 5.10.

Cist Ti substrat
anodizovan Ti 30 V
anodizovan Ti 60 V
‘1 /y —— anodizovan Ti 90 V
|
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Slika 5.26. Linearni profili hrapavosti neanodizovanog titana i anodizovanih titanskih supstrata na

razlicitim naponima. Y predstavlja odstupanje profila, a | mernu duzinu profila

Tabela 5.10. Rezultati merenja razlicitih parametara hrapavosti

Uzorak Ra (um) Rq (um) Ry (um) Sm (mm)
Cist Ti supstrat 0,047 0,062 0,374 0,0328
Anodizovani Ti 30 V 0,140 0,177 0,778 0,0500
Anodizovani Ti 60 V 0,207 0,254 1,131 0,0378
Anodizovani Ti 90 V 0,168 0,213 0,640 0,0245
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Skracenice u Tabeli 5.10 imaju sledeca znacenja, a kao $to je obja$njeno u Poglavlju 4:

e Ra - aritmeticka srednja vrednost apsolutnih vrednosti odstupanja profila od srednje
vrednosti na ukupnoj duzini uzorkovanja

e Rq ili RMS - kvadratni koren aritmeti¢ke srednje vrednosti kvadrata odstupanja profila od
srednje vrednosti na ukupnoj duzini uzorkovanja

e Ry - zbir visine najviSeg pika profila od srednje linije i dubine najdublje profilne doline od
srednje linije na ukupnoj duzini uzorkovanja

e Sm - srednji razmak izmedu vrhova profila na srednjoj liniji na ukupnoj duzini uzorkovanja.

Sa Slike 5.26 se uocava povecanje linearne hrapavosti sa povecanjem primenjenih napona
anodizacije do 60 V, a zatim se hrapavost smanjuje anodizovanjem titanskog supstrata na 90 V.
Neanodizovani Ti supstrat (crna linija) ima male vrednosti Ra, Rq (RMS), kao i Ry, $to se vidi iz
vrednosti koje su date u Tabeli 5.10. Primena procesa anodizacije od 30 V na neanodizovani
titanski supstrat dovodi do drasti¢nog povecanja vrednosti Ra i Rq, pri ¢emu povrSina supstrata,
odnosno njen profil postaje hrapaviji. Na primarnom oksidnom sloju koji se stvara na povrsini
supstrata pocinju da se pojavljuju ispupcenja sekundarnog oksidnog sloja, §to se moze videti iz
vrednosti Sm (srednji razmak izmedu vrhova profila na srednjoj liniji na ukupnoj duzini
uzorkovanja). Ovo merenje je u skladu sa opazanjima sa Slike 5.3b. Na 60 V ovi procesi su
anodizaciji na 30 V. Pikovi postaju visi, a doline dublje (Ry). Sm vrednost opada, $to je pokazatelj
potpune pokrivenosti povrSine titana sekundarnim oksidnim slojem. Kada se anodizacija odvija na
90 V, pojavljuje se specificnost koja se ogleda u tome da se vrednosti Ra i Rq smanjuju (5to dovodi
do zakljucka da postoji neka vrsta ravnanja povrsine), a Ry vrednost pokazuje da su se doline pocele
ispunjavati oksidnim slojem, a pikovi su se prosirili. To se primecuje i na Slici 5.26 (zelena linija).
Takode, Sm vrednost za uzorak anodizovan na 90 V je najniza medu uzorcima, $to dovodi do
zakljucka da je povrSina talasastija i da oksidni sloj ne raste samo u visinu, ve¢ i u §irinu.

Slika 5.27 prikazuje trodimenzionalne AFM slike neanodizovanog titanskog supstrata i
anodizovanih Ti plocica na 30 V, 60 V i 90 V. Podaci mikroskopije obradeni su softverom
NanoScope Analysis i dobijene su informacije 0 povrsinskoj hrapavosti povrsine. Tabela 5.11
prikazuje vrednosti povrsinske RMS hrapavosti (Rq) dobijenih iz AFM analiza snimljenih povrSina
(5 x 5) um. Cista Ti plo¢ica (Slika 5.27a) ima glatku, sjajnu povrsinu. U obzir treba uzeti podelu
visine snimljenih profila. Za ¢istu Ti plo¢icu podela iznosi 300 nm/div, a za sve ostale uzorke (Slike
5.27b-d) ona iznosi 800 nm/div.
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X 1.000 pm/div .
Z 300.000 nm/div X 1.000 pm/div
Z 800.000 nm/div
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z 800.000 nm/div

c) d)
Slika 5.27. Trodimenzionalne AFM slike a) netretirane Ti podloge i anodnih oksidnih filmova na
titanu dobijenih anodizacijom na b) 30 V, ¢) 60 Vi d) 90 V

Kod anodizacije na 30 V (Slika 5.27b), anodni oksidni film je kompaktan sa malim
ispupCenjima sekundarnog oksidnog sloja, a hrapavost povrsine je relativno niska. Kod anodizacije
na 60 V (Slika 5.27¢) povrsina je znatno hrapavija, a celokupna povrsina je prekrivena sekundarnim
oksidnim slojem. Pojava neuniformne povrSine u oksidnom filmu uzrokuje povecanje hrapavosti
povrsine. Kod anodizacije na 90 V sekundarni oksidni sloj nastavlja da raste (Slika 5.27d), ali posto
dolazi do planarnog rasta oksidnog sloja, hrapavost povrSine opada. Ovo zapazanje se pripisuje

glatkom sekundarnom oksidnom sloju.

Tabela 5.11. Rq vrednosti dobijene AFM merenjima za razlicite uzorke

Hrapavost Cist Ti anTi30V anTi 60 V anTi 90 V

Rag/nm 9.80 13.76 39.43 31.95
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5.6.2. Hrapavost kompozitne anHAp/TiO, prevlake na titanskom

supstratu

Na isti nacin kao i za titanske supstrate radeno je ispitivanje linearne hrapavosti HAp/TiO,
prevlaka na titanskim supstratima dobijenih in situ procesom anodizacije/anaforetske
elektrodepozicije u baznoj sredini na 60 V. Rezultati ispitivanja linearne hrapavosti su prikazani na
Slici 5.28 i u Tabeli 5.12.

anHAp/TiO,
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Slika 5.28. Profil linearne hrapavost profila kompozitne anHAp/TiO, prevlake dobijene in situ
procesom anodizacije/anaforetske elektrodepozicije u baznoj sredini na 60 V. Y predstavlja

odstupanje profila, a | mernu duzinu profila

Merenja linearne hrapavosti povrSine potvrduju zapazanja o morfologiji kompozitne
anHAPp/TiO, prevlake na titanskom supstratu, odnosno povrsina sa prevlakom je za red veli¢ine
hrapavija od povrSine anodizovanog titana. Kako je jedna od poZeljnih karakteristika dobrog
implantata hrapava povrsina, kompozitna anHAp/TiO; prevlaka na titanskom supstratu je dobar
kandidat za medicinske implantate, koja pokazuje poZeljnu osteointegraciju formiranjem direktnih

veza sa Celijama kostiju. Kosta-Rodriges i dr. [401] su pokazali da se optimalne vrednosti
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hrapavosti povrSine materijala koji se koriste kao implantati (RMS) kre¢u u rasponu od 0,20 do 2,87
um, §to obezbeduje bolju osteointegraciju, a samim tim uti¢u na adheziju osteoblasta. Sve merene
vrednosti hrapavosti, naime Ra, Rg, Ry i Sm, su kvantitativno mnogo vece u poredenju sa
anodizovanim titanskim supstratom, a vrednosti su saglasne sa ranije objavljenim rezultatima [401].

Ove vrednosti su prikazane u Tabeli 5.12.

Tabela 5.12. Rezultati merenja razlicitih parametara hrapavosti

Parametar hrapavosti anHAp/TiO,
Ra/pm 1,712
Rg/um 2,141
Ry/um 8,581
Sm/mm 0,0735

Iz vrednosti prikazanih u Tabeli 5.12 se moze videti da su Cestice HAp aglomerisane,
aglomerati su reda veli¢ine nekoliko desetina um, pri ¢emu je vrednost Sm dobar pokazatelj veli¢ine
ovih aglomerata.

Slika 5.29 prikazuje trodimenzionalnu AFM sliku kompozitne anHAp/TIO, prevlake na
titanskom supstratu dobijene novom in situ metodom anodizacije/anaforetske depozicije. Kao §to je
uradeno pri ispitivanju anodizovanih uzoraka, podaci povrSinske hrapavosti dobijeni AFM
merenjima titanske povrSine prevucene kompozitnom anHAp/TiO; prevlakom su obradeni
NanoScope Analysis softverom, pri ¢emu su dobijene informacije o hrapavosti povrSine. Veli¢ina
ispitivane povrSine je bila ista kao i za anodizovane uzorke (5 x 5) pm. Podela visine snimljenog
profila je 1500 nm/div.

Rq vrednost povrSine je iznosila 74,437 nm. Zapaza se da povrSina sa kompozitnom
anHAPp/TiO, prevlakom na titanskom supstratu ima mnogo vec¢u Rqg vrednost od vrednosti

anodizovanih Ti povrSina, §to je ve¢ pokazano merenjima linearne hrapavosti.
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Slika 5.29. Trodimenzionalni AFM prikaz kompozitne anHAp/TiO; prevlake na titanskom supstratu
dobijene na 60 V

5.6.3. Hrapavost kompozitnih ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL

prevlaka na titanskim supstratima

Ispitivanje linearne hrapavosti je radeno na kompozitnim ACP/TiO; i ACP/TiO,/ChOL
prevlakama na titanskim supstratima na isti nacin kao i kod anodizovanih titanskih uzoraka i
kompozitnih anHAp/TiO; prevlaka na titanskom supstratu. Rezultati ispitivanja linearne hrapavosti
su prikazani na Slici 5.30 i u Tabeli 5.13
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Slika 5.30. Linearni profili hrapavosti ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL prevlaka na titanskim

supstratima na razlicitim naponima. Y predstavlja odstupanje profila, a | mernu duzinu profila

Tabela 5.13. Rezultati merenja razlicitih parametara hrapavosti kompozitnih ACPITIOz i
ACP/TiO,/ChOL prevlaka na titanskim supstratima

Uzorak Ra (um) Rq (um) Ry (um) Sm (mm)
ACP/TiO, 60 V 2,167 2,626 11,55 0,1388
ACP/TiO, 90 V 2,153 2.387 10,10 0,1136
ACP/TiO,/ChOL 60 V 2,078 1,992 9,285 0,1036
ACP/TiO,/ChOL 90 V 1,271 1,718 7,967 0,0961

Sa Slike 5.30 se vidi neznatno povecéanje linearne hrapavosti sa povecanjem primenjenih
napona anodizacije za ACP/TiO, uzorke. Uporedujuéi linearnu hrapavost povrSine ACP/TiO; i
ACP/TiO,/ChOL uzoraka primecuje se da su svi mereni parametri hrapavosti manji kod
ACP/TiO,/ChOL prevlaka nego kod ACP/TiO, prevlaka, a i sami mereni parametri hrapavosti su
nizi kod prevlaka dobijenih na 90 V nego kod istih dobijenih na 60 V. Uporedivanjem Sm vrednosti
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(srednji razmak izmedu vrhova profila na srednjoj liniji na ukupnoj duzini uzorkovanja) svih
uzoraka moze se videti da su aglomerati manji kod ACP/TiO,/ChOL prevlaka nego kod ACP/TiO,
prevlaka, kao 1 da se poveéanjem napona anodizacije smanjuju aglomerati kod prevlaka dobijenih
na 90 V u poredenju sa 60 V. Stoga optimalni napon in situ anodizacije/anaforetske depozicije
prevlake na titanskim supstratima je 60 V, jer se dobija optimalna hrapavost prevlake za
osteointegraciju. Ova merenja su u skladu sa ranijim opazanjima anodizacije Cistog Ti supstrata,

gde se vrednosti Ra i Rq smanjuju pri anodizaciji na 90 V, doline se ispunjavaju, a pikovi se $ire.

5.7. ISPITIVANJE ADHEZIJE KALCIJUM
FOSFATNIH PREVLAKA

Kako adhezija prevlake predstavlja jednu od znacajnih karakteristika prevlake za
potencijalnu primenu materijala u medicini, adhezija je, pored kvalitativnog uporedivanja sa
catHAp prevlakama, kvantitativno odredena na anHAp/TiO,, ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL
prevlakama na titanskim supstratima kao $to je opisano u Poglavlju 4. Na Slici 5.31 je prikazana
fotografija kompozitne anHAp/TiO, prevlake posle ispitivanja adhezije prema ASTM D3359-02
standardu. Sli¢no i sa ostalim prevlakama, na Slici 5.32 su prikazane fotografije kompozitnih
ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL prevlaka snimljenih optickim mikroskopom posle ispitivanja adhezije
prema ASTM D3359-02 standardu. Sve veli¢ine fotografija na Slici 5.31 i Slici 5.32 su (5%5) mm.

Slika 5.31. Opticka fotografija kompozitne anHAp/TiO, prevlake dobijene na 60 V nakon izvodenja
testa adhezije prema standardu ASTM D 3359-02. Velicina slike je 5%5 mm
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Slika 5.32. Opticke fotografije a) kompozitne ACP/TiO, prevlake dobijene na 60 V, b) kompozitne
ACP/TiO, prevlake dobijene na 90 V, c¢) kompozitne ACP/TiO,/ChOL prevlake dobijene na 60 V i
d) kompozitne ACP/TiO,/ChOL previake dobijene na 90 V nakon izvodenja testa adhezije prema

standardu ASTM D 3359-02: standardna test metoda za merenje adhezije trakom; test unakrsnog

zarezivanja (B). Velicina slika je 55 mm
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Evaluacijom, kvantifikovanjem i klasifikacijom adhezije kompozitne anHAp/TiO, previake
prema ASTM D3359-02 standardu (Slika 5.31), moze se zakljuciti da je adhezija nivoa 4, gde nivo
5 predstavlja najbolju adheziju (bez odvajanja i bez delaminacije), a nivo 0 predstavlja najgoru
adheziju (vise od 65 % prevlake je uklonjeno). Ako se rezultati uporede sa standardnom
kataforetskom metodom talozenja HAp (catHAp), koja ima adheziju nivoa 0 pre sinterovanja i nivo
1 ili 2 (zavisno od prethodne povrSinske obrade supstrata) posle sinterovanja, nova in situ metoda
anodizacije/anaforetske depozicije prevlake predstavlja ogromno poboljSanje, imajuc¢i u vidu da
metoda sinterovanja nije kori$éena.
Upotrebom druge kalcijumfosfatne prevlake (nanocesticnog amorfnog kalcijum fosfata),
Slika 5.32, adhezija je jos vise poboljsana. Sa Slike 5.32 se moze videti da je, posle ispitivanja
adhezije prema ASTM D3359-02 standardu, adhezija na najviSem petom nivou (§to zna¢i da nema
delaminacije i ljuspanja) kod svih ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL prevlaka, $to predstavlja samo
poboljSanje procesa in situ anodizacije/anaforetske depozicije, a ovakva prevlaka se moze, sa

stanovista adhezije, dalje koristiti u biomedicinske svrhe bez procesa sinterovanja.

5.8. ANTIBAKTERIJSKA AKTIVNOST

Osnovna hipoteza ove doktorske disertacije bila je da bi se dodavanjem ChOL ACP prevlaci
dobila kompozitna prevlaka sa povecanom stabilno$¢u na koroziju, dobrom adhezijom i
poboljSanim antimikrobnim svojstvima. Da bi se ispitala antimikrobna svojstva, ispitivana je
efikasnost anti-biofilma dve bioaktivne multifunkcionalne kompozitne prevlake (ACP/TiO; i
ACP/TiO,/ChOL) procenom broja zivih Celija (viable cell count - VCC) i merenjima opticke
gustine bakterijskih kultura. VCC merenja su izvedena na kraju eksperimenta, tj. nakon §to je proslo
420 minuta. Uzimajuéi u obzir strukturne razlike bakterijskog celijskog zida, ispitivane Ssu
Staphilococcus aureus (Gram-pozitivna bakterija) i Pseudomonas aeruginosa PAO1 (Gram-
negativna bakterija) bakterijske kulture nakon 420 minuta.

Slike 5.33a i 5.33c ilustruju antibakterijsku aktivnost uzoraka cistog titana, ACP/TiO; i
ACP/TiO,/ChOL multifunkcionalnih kompozitnih uzoraka na sojeve S. aureus i P. aeruginosa, dok
Slike 5.33b i 5.33d prikazuju rezultate merenja VCC posle 420 minuta za sojeve S. aureus i P.
aeruginosa.

Antibakterijska aktivnost je procenjena odmah nakon inokulacije, Sto je praceno
alikvotiranjem nakon 60, 120, 180, 240, 300, 360 i 420 minuta inkubacije. Iz rezultata antimikrobne
aktivnosti prikazanih na Slici 5.33, moze se primetiti da je broj ¢elija bio relativno zadrzan ¢ak i do

180 minuta nakon inkubacije za sve uzorke kada se uporedi sa poc¢etnim brojem ¢elija u suspenziji.
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Ovaj efekat je nesto izraZeniji za uzorke testirane na P. aeruginosa (Slika 5.33c). Posle 180 minuta
dolazi do eksponencijalnog rasta bakterijskog filma. Uzorci ACP/TiO,, kao i uzorci Cistog cp-Ti
pokazali su sli¢nu anti-biofilmsku aktivnost kao kontrolna grupa za oba soja bakterija. Medutim,
kompozitni uzorci koji sadrze hitozan oligosaharid laktat (ACP/TiO,/ChOL) pokazali su pobolj$anu

antimikrobnu aktivnost.
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Slika 5.33. Rezultati antimikrobnih svojstava dobijeni merenjima opticke gustine za: a)
Staphilococcus aureus i ¢) Pseudomonas aeruginosa PAOL. Broj ¢éelija nakon 420 minuta za: b)

Staphilococcus aureus i d) Pseudomonas aeruginosa.

Nakon 420 minuta inkubacije ACP/TiO,/ChOl uzoraka sa P. aeruginosa PAO1 i S. aureus
(Slika 5.33a 1 5.33c¢), primecen je pad broja celija ¢ak 4 puta za P. aeruginosa i 3 puta za S. Aureus
u odnosu na kontrolni uzorak. Vreme generacije (vreme za koje se stvori nova generacija
bakterijskog soja) takode je povecano za oko 15 minuta za P. aeruginosa i 9 minuta za S. aureus.
Rezultati VCC merenja nakon 420 minuta dodatno potvrduju nadmo¢ i smanjenje broja bakterija

oba soja kod ACP/TiO,/ChOIl kompozitnih uzoraka u poredenju sa ACP/TiO, uzorcima i istog cp-
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Ti. Primetno je smanjenje broja Celija S. aureus i P. aeruginosa, Sto definitivno pokazuje da se
antibakterijski potencijal ChOL javlja ¢ak i sa tako niskom koncentracijom od 5 mas.% [262].

Hitozan oligosaharid laktat u svojoj strukturi poseduje primarne amino grupe. Pokazalo se
da broj ovih amino grupa igra glavnu ulogu u antibakterijskoj aktivnosti [402]. Opste poznati
mehanizam objas$njava da ChOL ima sposobnost da menja osobine propusnosti mikrobne ¢elijske
membrane i dalje spre¢ava ulazak materijala. Ovo smanjenje propusnosti uzrokuje curenje ¢elijskih
sastojaka $to kao konacan rezultat ima smrt bakterijske ¢elije [125]. Autori sugeriSu da je mesto
delovanja ChOL najverovatnije bakterijski omotac¢, a ubijanje bakterijskog organizma moglo bi biti
uzrokovano poremecajem membrane. Dodatni predloZzeni mehanizam za antibakterijsku aktivnost
ChOL moze biti blokada transkripcije RNK adsorpcijom prodrlog molekula ChOL u bakterijsku
DNK [403].

Generalno, pozitivno naelektrisana priroda molekula ChOL olakSava njihovo vezivanje za
bakterijski Celijski zid i dodatno rezultira inhibicijom rasta bakterijskih ¢elija. Ova pojava se javlja
usled ¢injenice da pozitivno naelektrisana amino grupa na polozaju C-2 monomera glukozamina
deluje u interakciji sa negativno naelektrisanom grupom karboksilne kiseline makromolekula
povrSine bakterijskih ¢elija i formira polielektrolitne komplekse [403,404]. Ovi kompleksi
funkcioniSu kao nepropusni sloj oko ¢elije i potiskujui metaboli¢ku aktivnost bakterija blokirajuci
prodiranje hranljivih sastojaka kroz Celijski zid.

Takode je otkriveno da rastvorljivi ChOL, koji se koristio u eksperimentima, pokazuje

baktericidno delovanje i na gram-pozitivne i na gram-negativne bakterije [125,262].

5.9. CITOTOKSICNOST MULTIFUNKCIONALNIH
KOMPOZITNIH PREVLAKA

Testovi citotoksi¢nosti Smatraju se primarnim in Vvitro testovima za istrazivanje
biokompatibilnosti materijala koji se koriste u medicinske svrhe. PruZaju informacije o
citotoksi¢nosti materijala i citotoksi¢nosti eventualnih otpustanja jona ili molekula iz materijala na
¢elijskoj kulturi. Oni su standardizovani i rezultati se lako mogu uporediti sa potrebnim nivoima
sigurnosti [405]. Prema 1SO 7405 standardu, preporucuju se test direktnog kontakta i test kontakt
¢elija sa eluatima. Sa testovima direktnog kontakta, in vivo uslovi se bolje imitiraju, ali ukljucuju
odredeni rizik od mehanickog oStecenja Celija, a takode povecavaju rizik od bakterijske
kontaminacije ¢elijske kulture [405].

Vijabilnost biomaterijala koji su ispitivani u ovoj doktorskoj disertaciji u cilju moguce
primene u biomedicini je eksperimentalno odredena kao $to je opisano u Odeljku 4.9. Uzorci koji su
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ispitivani na citotoksi¢nost upotrebom MRC-5 ¢elijske linije (fibroblasti plu¢a) su ACP/TIiO; i
ACP/TiO,/ChOL multifunkcionalne kompozitne prevlake na titanskom supstratu grade 2 titana
dobijene pri naponu od 60V tokom vremena taloZenja od 3 minuta na nacin opisan u Odeljku 4.5
[353].

Na Slici 5.34 su prikazani su rezultati DET i MTT testova vijabilnosti ¢elija za ispitivane
uzorke. Rezultati su prikazani kao frakcija prezivelih ¢elija, a ova frakcija se prikazuje i izrazava
kao procenat od kontrolne vrednosti, odnosno kontrolnog uzorka upotrebom Jednacine 4.10.

Uporedujuci dobijene rezultate DET testa (Slika 5.34a) sa rezultatima MTT testa (Slika
5.34b) moze se primetiti da su rezultati konzistentni i da nisu u medusobnoj koliziji. Oba testa su
pokazala da ne dolazi do zna¢ajnog umanjenja prezivljavanja zdravih MRC-5 ¢elija kod ACP/TiO;
kompozitnog uzorka. Prema Klasifikaciji iz literature [95,353,405,406], moze se uociti da je ovaj
uzorak necitotoksi¢an za MRC-5 liniju humanih fibroblasta plu¢a. Vijabilnost za ACP/TiO;
kompozitni uzorak iznosi 96,75 + 0.47 % kod MTT testa, odnosno 99,34 % kod DET testa.
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Slika 5.34. a) Rezultati DET testa vijabilnosti izrazeni kao procenat od kontrolne vrednosti za
ACP/TiO; i ACP/TiO,/ChOL uzorke i b) Rezultati MTT testa vijabilnosti nakon 48h + 48h

oporavka izrazeni kao procenat od kontrolne vrednosti za ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL uzorke

Kod uzorka koji sadrzi ACP/TiO,/ChOL multifunkcionalnu kompozitnu prevliaku na
titanskom supstratu procentualno dolazi do povecanja broja viabilnih ¢elija. Procenat prezivljavanja
zdravih MRC-5 ¢elija na kompozitu koji sadrzi hitozan oligosaharid laktat u odnosu na kontrolne
uzorke iznosi 101,08 % kod DET testa, odnosno 103,88 + 0,22 % kod MTT testa. Primecuje se veci
oporavak MRC-5 ¢elija humanih fibroblasta plu¢a u odnosu na kontrolni uzorak posle 48h od
ubiranja. Iz ovih rezultata se moze izvuci zakljutak da ne samo da ACP/TiO,/ChOL
multifunkcionalna kompozitna prevlaka nije citotoksicna, ve¢ prisustvo ChOL u prevlaci

poboljsava cCelijsku proliferaciju, diferencijaciju i viabilnost ¢elija. Svi eksperimenti citotoksic¢nosti

119



5.REZULTATI I DISKUSIJA
su dobijeni iz dva nezavisna eksperimenta izvedena u kvadruplikatu, tako da je vijabilnost
predstavljena kao srednja vrednost + standardna devijacija. Na osnovu dobijenih rezultata moze se
zakljuciti da su oba kompozitna materijala koris¢ena u istrazivanjima necitotoksi¢na za koris¢ene

¢elijske linije, kao i da 5 mas.% ChOL pozitivno uti¢e na netoksi¢nost materijala [353].
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6. ZAKLJUCCI

U ovoj doktorskoj disertaciji je prikazana inovativna metoda nanoSenja bioloski aktivnih
prevlaka na bazi kalcijum fosfatne keramike novim procesom in situ anodizacije/anaforetske
depozicije na titanske supstrate, pri ¢emu su kompozitne prevlake ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL na
titanu dobijene po prvi put.

Proces je ostvaren koris¢enjem modifikovane EPD metode, novom in situ metodom
anodizacije/anaforetske depozicije. U prvom delu disertacije je prikazana optimizacija navedenog
procesa koja je podrazumevala optimizaciju parametara, prevashodno napona i vremena izvodenja
procesa za dobijanje kompozitnih i hibridnih biokompatibilnih prevlaka na bazi kalcijum fosfata sa
ili bez hitozan oligosaharid laktata. Za optimizovanje procesa bilo je prvenstveno potrebno odrediti
najpovoljniji napon za izvodenje istog, a potom i optimizovati suspenziju u kojoj se nalazio
materijal za dobijanje prevlaka na titanskom supstratu. U drugom delu disertacije su ispitane
fizicko-hemijske i bioloske karakteristike ovih prevlaka. Ispitani su hemijski i kristalografski sastavi
1 morfologija prevlaka, adhezija, koroziona stabilnost, bioaktivnost, citotoksi¢nost i antimikrobna
svojstva prevlaka.

Na osnovu dobijenih rezultata mogu se izvesti slede¢i zakljucci:

e Analize linearne i povrSinske hrapavosti pokazale su da titan anodizovan na naponu od 60 V
ima najvecu hrapavost, a proces anodizovanja pri naponu od 90 V dovodi do ravnanja
povrsine, pri ¢emu se doline popunjavaju sekundarnim oksidnim slojem, a vrhovi se §ire, $to
kao rezultat ima posledicu da proces anodizacije titana na 90 V ¢ini povr$inu manje grubom,
odnosno gladom. Kao najoptimalniji napon za izvodenje in situ procesa je izabran napon od
60 V.

e Optimizovana i dobro pripremljena suspenzija sa odgovaraju¢im izborom medijuma za
suspenziju je sadrzala 1,0028 g HAp praha u 100ml apsolutnog etanola, a rastvoru je dodat
10 mas.%. rastvor NaOH dok se nije dobio rastvor HAp u etanolu pH vrednosti 10,00. ACP
suspenzija je sadrzala 1,0000 g ACP u 100 ml apsolutnog etanola, a rastvoru je dodat 10
mas.%. NaOH dok se nije dobila suspenzija pH vrednosti 10,00. Suspenzija za dobijanje
amorfne kalcijum fosfatne prevlake sa hitozan oligolaktatom je sadrzala 1,0000 g ACP i
0,0500 g hitozan oligolaktata i dodat je 10 mas.%. rastvor NaOH.

e Nano-hidroksiapatitni sloj je wuspesno sintetizovan novom in Situ metodom
anodizacije/anaforetskog taloZenja na titanskoj podlozi sa istovremenom anodizacijom
titanske povrSine. Formiranje hidroksiapatitnog sloja potvrdeno je skeniraju¢om
elektronskom mikroskopijom, energetski disperzivnom spektroskopijom, difrakcijom X
zraka (XRD) i atenuiranom totalnom refleksnom Furieovom transformacionom
infracrvenom  spektroskopijom (ATR-FTIR). Na difraktogramu se mogu videti

karakteristi¢ni pikovi hidroksiapatita koji odgovaraju (002), (211), (112) 1 (300) kristalnim
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ravnima na 20 = 25,85°, 31,60°, 32,25° i 33°, redom. Na difraktogramu se takode mogu
ocitati i specifi¢ne najintenzivnije XRD refleksije koje odgovaraju rutilnoj TiO; strukturi na
20 = 27,85°, 36,35° i 54,80°. Na spektru anHAp/TiO, prevlake mogu se videti
karakteristi¢ne apsorpcione trake PO,* grupa kod hidroksiapatita, Cije se apsorpcione trake
oCitavaju na 950-1100 cm*. Dodatne slabe trake na 872, 1402 i 1476 cm ' se pripisuju
karbonatnim vrstama (COs*) u apatitnoj resetki. PoloZaji karbonatnih traka ukazuju na
delimi¢nu supstituciju hidroksiapatita, Cajo(PO4)s(OH),, karbonatnim grupama, pri ¢emu
preovladuje tip B karbonatni hidroksiapatit. Ove apsorpcione trake u FTIR spektru
najverovatnije poti¢u od rastvorenog CO; u elektrolitu koji poti¢e iz atmosfere. Na FTIR
spektru anHAp/TiO, prevlake Siroka traka na 3170 cm * odgovara vibracijama istezanja
OH jona koji poti¢u iz molekula vode, kao i apsorpcione trake na oko 1650 cm™* koje
odgovaraju vibracijama apsorbovane vode.

Novi in situ proces sinteze kompozitnih anHAp/TiO, prevlaka se sastoji od istovremenih
procesa formiranja TiO; i talozenja HAp i ugradnje HAp u TiO; kristalnu resetku. PovrSina
titanskog supstrata je u potpunosti prekrivena HAp/TiO, kompozitnom prevlakom. Nema
vidljivih pukotina. PovrSina je za red veli¢ine hrapavija u poredenju sa anodizovanim Ti
dobijenim pri istom naponu. Novi predlozeni postupak in situ sinteze daje mnogo bolje
rezultate adhezije nego catHAp prevlaka. Nije potreban proces sinterovanja prevlake, a
dolazi do istovremene oksidacije povrSine i talozenja HAp. Adhezija prevlake pokazuje
veliko poboljsanje u poredenju sa istim prevlakama dobijenim kataforetskim procesom, ¢ak
I bez sinterovanja prevlake.

Nano ACP/TiO; i ACP/TiO,/ChOL kompozitne prevlake su po prvi put uspesno sintetisane
novom, istovremenom in situ metodom anodizacije/anaforetske depozicije na titanskoj
podlozi. Formiranje ovih kompozitnih prevlaka potvrdeno je skeniraju¢om elektronskom
mikroskopijom, difrakcijom X zraka (XRD) i atenuiranom totalnom refleksnom Furieovom
transformacionom infracrvenom spektroskopijom (ATR-FTIR). XRD difrakcioni obrazac
pokazuje difuzioni maksimum koji je tipican za ACP na oko 20 = 30°. Medutim, difrakcioni
pikovi na uzorcima na 20 = 25,8°, 31,7° i 32,2° za uzorke ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL
dobijene izvodenjem procesa na 90 V odgovaraju (002), (211) i (112) refleksiji kristalnih
ravni HAp. Pojava pikova na ACP difraktogramu koji odgovaraju refleksiji HAp kristalnih
ravni se moze objasniti lokalnim poveéanjem temperature tokom in Situ procesa
anodizacije/anaforetske elektrodepozicije, pri ¢emu je moguce da se odredena koli¢ina ACP
transformise u delimi¢no kristalni HAp. Na XRD difraktogramu se moze primetiti
difrakcioni pik na 20 = 29,4° koji se moze pripisati hitozanu. Dobijeni rezultati ukazuju da

porast temperature izaziva termicku degradaciju hitozan oligolaktata na proizvode sli¢ne
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hitinu i hitozanu. Difrakcioni pik na 20 = 37,3° se pripisuje TiO, atanas fazi. Nalazi
neoborivo dokazuju da se odigrava in situ jednostepeno talozenje ACP/TIO; i
ACP/TiO,/ChOL. FTIR merenja prikazuju tipicne apsorpcione trake karakteristicne za
PO,>~ grupe, karbonatnne (CO3*") grupe koje poti¢u od delimi¢ne supstitucije kod ACP i
adsorbirane H,O molekule. Dve slabije izrazene, ali primetne trake koje se javljaju kod
uzoraka ACP/TiO,/ChOL sintetisanih na 60 V i 90 V na 2922 i 2853 cm™ se pripisuju
vibracijama istezanja CH grupa kod hitozan oligolaktata, §to predstavlja konacnu potvrdu
prisustva hitozan oligolaktata (ChOL) u kompozitnoj prevlaci. Prisustvo adsorpcionih traka
na 2922 i 2853 cm™ nesumnjivo dokazuje uspesnost in situ procesa anodizacije/anaforetske
elektrodepozicije ACP/TiO,/ChOL prevlake u baznoj sredini.

Pokrivenost povrsina prevlakama sa dobrim prijanjanjem je primetno. Moze se zakljuciti da
je adhezija na najviSem petom nivou (prema ASTM D3359-02 standardu) kod svih
ACP/TiO, i ACP/TiO,/ChOL prevlaka, sto predstavlja samo pobolj$anje procesa in situ
anodizacije/anaforetske depozicije, a ovakva prevlaka se moze, sa stanovista adhezije, dalje
koristiti u biomedicinske svrhe bez naknadnog procesiranja.

Eocp merenja ACP/TiO; i ACP/TiO,/ChOL multifunkcionalnih kompozitnih prevlaka na
titanskim supstratima su pokazala da su potencijali obe analizirane prevlake plemenitiji od
potencijala Cistog cp-Ti. Ovaj rezultat ukazuje na bolju povrSinsku pasivaciju titanskog
supstrata. ACP/TiO,/ChOL multifunkcionalna kompozitna prevlaka je pokazala najnizu
vrednost jeorr, koja je oko tri puta niza od vrednosti gustine struje korozije za Cisti Ti.
ACP/TiO; kompozitna prevlaka takode ima vrednost jeorr koja je niZza od vrednosti ¢istog
titana. Bolja koroziona stabilnost oba uzoraka podrazumeva da je na koroziono ponasanje i
trajnost uzoraka u SBF medijumu uticalo stvaranje kako nehomogenih, tako i homogenih
oksidnih, zatim keramickih i na kraju kompozitnih multifunkcionalnih slojeva. Dodavanje
ChOL u ACP uz istovremeno formiranje titan dioksida pomaze u formiranju dobro vezanih,
ujednacenih, stabilnih prevlaka na Ti povrSini sa velikom otpornos¢u na koroziju.
Plemenitije vrednosti Ecor i nize vrednosti jeorr Ukazuju na sposobnost ACP/TIO; i
ACP/TiO,/ChOL kompozita da ostvare visoku otpornost na koroziju u in vitro uslovima.
ACP/TiO2/ChOL ima homogeniji unutrasnji pasivni sloj/film, sa dobrom adhezijom na Ti
podlogu.

Multifunkcionalni kompozitni ACP/TiO; i ACP/TiO2/ChOL uzorci poseduju izrazenu
bioaktivnost nakon potapanja u SBF, §to je potvrdeno stvaranjem novog apatitnog sloja koji
u potpunosti pokriva celu povrSinu oba uzorka. Medutim, povr§ina ACP/TiO,/ChOL je
potpuno prekrivena novim slojem apatita nakon 3 dana, dok je za ACP/TiO, bilo potrebno 7

dana.
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e Utvrdeno je smanjenje broja celija cCetiri puta za P. aeruginosa i tri puta za S. aureus za
prevlaku ACP/TiO,/ChOl u odnosu na ACP/TiO..

e Testovi citotoksi¢nosti su pokazali da ne dolazi do znacajnog umanjenja prezivljavanje
zdravih MRC-5 ¢elija kod ACP/TiO, kompozitnog uzorka, dok procentualno dolazi do
povecéanja broja viabilnih ¢elija kod uzorka koji sadrzi ACP/TiO,/ChOL multifunkcionalnu
kompozitnu prevlaku na titanskom supstratu, sto pokazuje da dolazi do poboljsane ¢elijske

proliferacije, diferencijacije 1 viabilnosti ¢elija.
Na osnovu svih prilozenih rezultata u ovoj doktorskoj disertaciji, analizom dobijenih fiziko-

hemijskih, bioaktivnih, antimikrobnih i citotoksi¢nih svojstava, moze se zakljuciti da bi dalji razvoj

u ovim istrazivanjima kao i potencijalna predklinicka istrazivanja bila opravdana u velikoj meri.
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PRILOZI

PRILOG 1
U3JABA O AYTOPCTBY

IHormucana Mapujana P. Hanmosuh [lasnosuh
Opoj uHnmekca 23/2015

MzjaBibyjem
J1a je IOKTOpCKa IUcepTalyja Mo/| HacI0BOM

In situ cuATe3a M KapaKTepU3aLija TAHKMX GHOKOMIATHOMIHIX KOMITO3UTHHX

TIpeBJiaka XUAPOKCHAIaTHT/IIACUBHYU OKCHUI 32 MOTEHIHjaIHY YIOTPeOy Y MeIULMHA

® pe3ynTat CONCTBEHOT UCTPAXUBAYKOT paja,

° Ja NpeJyIoXKeHa AMcepTalyja y LEIMHM HH y AeJioBUMa Huje Gmia
npeyioxkeHa 3a gobujake OWino Koje OUIUIOME TIpeMa  CTYAUjCKUM
nporpaMumMa Apyrux BUCOKOMIKOJICKUX YCTaHOBA,

J Jia Cy pe3yNTaTH KOPEeKTHO HaBEelICHH U
o Ia HHCaM KpIIMO/Ta ayTOpCKa NpaBa M KOPUCTHO HHTENIEKTYaTHy
CBOJUHY APYIHX JIHIIA.

Iormue noxropanga

/ Z&;Wg/:&\ca) %W’?ﬁgj 7@\5’&:’6\5

v Béorpazxy, 24.06.2021.
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PRILOZI

PRILOG 2

M3JABA O UCTOBETHOCTU LUTAMMNAHE U
ENEKTPOHCKE BEP3WUJE JOKTOPCKOI PAOA

Hwme u npesume aytopa __Mapujana P. [Tanmosuli [lagnosuh

bpoj unnmexca 23/2015

Crynujcku nporpam dokmopcke akademcke cmyouje npu Yuueepsumemy y Beozpady
— BUOMEOUYUHCKO UHIICEFePCMEO U MEXHONO2U]e

Hacnos pana In_situ cunTe3a W KapaKTepH3auHja TAHKHX GHOKOMIATHOMJIHMX

KOMIO3UTHHX NPEBJAKA XHIADOKCHANATAT/HACHBHH OKCHJ 32 HOTEHUMjaJHy
yHOTpe6Y V MeIRIUHEN

Menropu 1. IIpog. dp Henad Heroamosuh, nayunu casemunux, npogecop no nosugy

2. p Carva Epaxosuh Ilaumosuh, euuiy Hayunu capaduui

Iotrucana _Mapujana P. Hanmosuh Ilasnosuh

¥3jaBJbyjeM JIa je ITaMIIaHa Bep3yja MO JOKTOPCKOT paja CTOBETHA EJEKTPOHCKO]
BEP3WjU  KOjy caM Ipemao/na 3a ofjaB/bMBame Ha TopTamy JIMrETAJHOT
penosuTopujyma Yausep3utera y Beorpany.

Hozsomasam na ce o0jaBe MOjH JIMYHH MOJALM BE3aHW 3a J00Mjame aKaJeMCKOTr
3Bamba JIOKTOpa HayKa, Kao MITO Cy MME M Mpe3HMe, FoJIiHa U MecTo poljera u JaTyM
onGpane pana. ‘

OBM nuuHM mHojamd Mory ce oGjaBUTH HAa MpPEKHUM CTpaHHIAMa JUTHTATHE
OubsmoTexe, y €NEKTPOHCKOM KaTalory H y myGiuKanujaMa YHHMBEp3UTETa Y

Beorpany.

INoTuMe FOKTOpaHIA

Ppsise ot ot ot A

V Beorpany, 24.0¢ -2041.
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PRILOZI

PRILOG 3
N3JABA O KOPULLhEHY

Oenawhyjem YHusepauteTcky 6ubnuoteky ,Ceetozap Mapkosuh* ga y [Ourutantu
penosutopujym YHusepauteTa y beorpagy yHece mMojy AOKTOpPCKy AncepTauujy nog
Hacrnosom:

In situ cuHTe3a n KapakTepu3aumja TaHKUX GUOKOMNATUOUITHUX KOMNO3IUTHUX
npeBnaka xugpokcuanaTUT/NnacMBHU OKCUA 3a NOTEHUMjanHy ynotpeby y
MeaULIMHK

Kkoja je Moje ayTopcko geno.

HAvcepraunjyy ca cBMM npunosuma npegao/na cam Yy ErekTPOHCKOM dopmary
NOroAHOM 3a TPajHO apXUBUPaH-E.

Mojy pokTtopcky AaucepTauujy noxpareHy Yy [OurutanHu  penosutopujym
YHuBepsuteta y beorpany mory fa kopucte cBu Koju nowTyjy oapenbe cagpxaHe y
opabpaHom Tuny nuueHue KpeatusHe 3ajegHuue (Creative Commons) 3a Kojy cam
ce oanyyuno/na.

1. AyTopcTBo
2. AYTOPCTBO - HEKOMEepLWjanHo
@Ay‘ropc'rao - HekomepuujanHo — 6e3 npepage
4. AyTOpCTBO — HEKOMEpLIjanHo — AenNnUTX NoA UCTUM YCroBUMa
5. AytopcTso — 0es npepage
6. AyTOpCTBO — AenUTU NofA UCTUM YCrioBUMa

(Monumo aa 3aoKpyXuTe camo jeAHy of LIeCT MOoHyReHuX MULEHLM, KpaTtak onuc
nyueHumr Aar je Ha nonefuHn nucTa).

MoTnuc pokropaxga

V%nyw& Lol bt A

Y Beorpany, 21.06 .2024,
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PRILOZI

1. AytopcTtBo - [lo3BosbaBaTe yMHOXaBake, ANCTPUOYLINjY M jaBHO CaomluTaBake
Jena, n npepage, ako ce HaBee MMe ayTopa Ha HavvH ogpefeH of cTpaHe ayTopa
Unu gaBaoua nuueHLe, Yak u 'y komepuujanHe cepxe. OBo je HajcnobogHuja og CBUX
nuueHuwn.

2. AyTopcTBO — HekomepumjanHo. [lo3BorbaBaTe yMHOXaBawe, AUCTPUBYLM)Y |
jaBHO caonwiTaBawe fena, U npepage, ako ce HaBede MMe ayTopa Ha HauuH
ogpeheH on cTpaHe aytopa unv gasaoua nuueHue. OBa nvueHua He 0O3BOIbaBa
KoMmepuujanHy ynotpeby gena.

3. AyTopcTBO - HekomepuujanHo — 6e3 npepage. [lo3BorbaBaTe YMHOXaBahE€,
anctpmbyuunjy 1 jaBHO caonwTaBawe gerna, 6e3 npomeHa, npeobnukoBaka Wnu
ynotpebe gena y CBOM [eny, ako Ce HaBede MMe ayTopa Ha HauvH ogpefeH of
CTpaHe ayTopa unu gasaoua nuvueHue. OBa nuueHua He 403BOSbaBa KomepuujanHy
ynotpeby Agena. Y ogHOCY Ha cBe ocTarne nuueHue, OBOM NIULEHLIOM Ce OorpaHuyaBsa
Hajsehn 06mMm npaBa kopuwhera gena.

4. AyTOpCTBO - HekoMepuujanHo — AenuTu Nod UCTUM ycroBuma. [lo3BorbaBaTte
yMHOXaBahe, AUCTpubyuMjy M jaBHO caonwTaBawe [Jena, U npepage, ako ce
HaBeZe MMe ayTopa Ha HauuH odpeheH of cTpaHe ayTopa unv Aaeaoua NUueHLUe U
ako ce npepaga AucTpubympa noa UCTOM UM ClMYHOM nuueHuom. OBa nuueHua He
[A03BOSbaBa komepuujanHy ynotpeby aena u npepaga.

5. AytopcTBo — 6e3 npepage. [lo3BorbaBaTe yMHOXaBake, AUCTPUBYLMjy 1 jaBHO
caonwTaBarwe gena, 6e3 npomeHa, npeobnukoBawa unu ynotpebe gena y CBOM
Jeny, ako ce HaBede MMe aytopa Ha HauvH oapeheH o cTpaHe ayTopa unu
Aasaoua nuueHue. OBa nuueHua Jo3BoSbaBa KoMepuujanHy ynotpeby aena.

6. AyTopcTBO - Jenutu nog UCTUM ycroBuma. [lo3BorbaBaTe YMHOXaBas€,
anctpmnbyuujy 1 jaBHO caonwiTaBawe Aena, U npepage, ako ce HaBede ume ayrtopa
Ha HauyuH ogpeheH oA cTpaHe ayTopa unvM daBaoua NuueHue U ako ce npepaga
auctpmbympa nog WUCTOM UnuM cnudHOM nuudeHuom. OBa nuueHua [o3BorbaBa
KomepuujanHy ynotpeby gena wn npepaga. CnuyHa je coTBEpPCKMM nuvueHuama,
OLHOCHO NuueHuama OTBOPEHOr koaa.
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