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1ZVOD

ISPITIVANJE UTICAJA PARAMETARA PROCESIRANJA NA SVOJSTVA
BIOKERAMI CKIH MATERIJALA NA BAZl KALCIJUM-HIDROKSIAPATITA |
KALCIJUM-FOSFATA DOBIJENIH RAZLI  CITIM TEHNIKAMA SINTEROVANJA

Kalcijum-fosfatni biokeranmiiki materiali na bazi kalcijum-hidroksiapatita (HAP) i
trikalcijum-fosfata (TCP), zahvaljugii hemijskom sastavu, biokompatibilnosti, bioaktivnosti i
osteokonduktivnosti imaju ztajnu ulogu pri izradi koStanih implanta. Guste nanostrukturne i
kontrolisano porozne forme biokerarkid materijala na bazi hidroksiapatita i kalcijum-fosfata
imaju veliku primenu u maksiofacialnoj, dentalnoj i ortopedskoj praksi. Pazljiva kontrola faznog
sastava, velibe zrna, oblika i dimenzija pora, kao i mehéitic svojstava sinterovanih
biokeramikih materijala jesu kljéni faktori za dobijanje implanata optimalnih svojstava. Danas
je ogroman broj istrazivanja baziran upravo na definisanju optimalnih uslova procesiranja sa
cilem da se dobiju gusti i kontrolisano porozni biokerdmnidnonofazni kalcijum-
hidroksiapatitni i bifazni materijali na bazi HAP i TCP, pogodni za ugradnju u ljudski organizam.

Cilj ove doktorske disertacije bio je pr@ayvanje procesa formiranja gustih
nanostrukturnin biokeramkth materijala na bazi kalcijum-hidroksiapatita i kalcijum-fosfata
mikrotalasnim sinterovanjem, spark plazma sinterovanjem i toplim presovanjem,¢padze
stehiometrijskih i kalcijum deficitarnih nadesticnih prahova kalcijum-hidroksiapatita dobijenih
modifikovanim precipitacionim sintezama. Ispitan je uticaj svojstava polaznih prahova HAP i
parametara procesiranja na mikrostukturne i fazne karakteristike, kao i na rkehamojstva
dobijenih gustih sinterovanih biokerarkid materijala. Definisan je uticaj mikrostrukturnih
parametara na zilavost i tvrélo dobijenih monofaznih i bifaznih biokerarkih materijala.
Nanoindentacijom je utden uticaj velitne zrna i faznog sastava na nanomehamnic¢
karakteristike gustih mikro i nanostrukturnin materijala na bazi HAP i BARIP. Svojstva
materijala dobijenih mikrotalasnim sinterovanjem, spark plazma sinterovanjem i toplim
presovanjem upodeni su sa svojstvima materijala dobijenih konvencionalnim sinterovanjem.

Mikrotalasnim sinterovanjem, spark plazma sinterovanjem i toplim presovanjem
stehiometrijskog i kalcijum deficitarnog nafestinog praha hidroksiapatita, dobijeni su
monofazni i bifazni nanostrukturni biokergki materijali velikih gustina. Monofazni materijali
na bazi HAP, dobijeni mikrotalasnim sinterovanjem 9% °C tokom 15 min, sa proggmm
velicinom zrna od 130 nm, imaju znatno¢eegustine, uniformnije mikrostrukture i superiornije
mehanike karakteristike u odnosu na uzorake konvencionalno sinterovane na istoj temperaturi
tokom 2 h. Uporednom analizom svojstava monofaznih biok&mmaterijala na bazi HAP i
bifaznih HAP/TCP materijala, zakijgno je da monofazni materijali imaju superiorna metkani
i nanomehanka svojstva. Smanjenje vale zrna u sléaju mikrotalasno sinterovane
monofazne biokeramike na bazi HAP sa mikro na nano nivo, preciznije sar,68 130 nm,
rezultiralo je povéanjem Zilavosti sa 0,85 MPa'fhna 1,34 MPa A¥. Spark plazma
sinterovanjem n&l00 °C tokom 5 min dobijeni su monofazni HAP materijséi prosénom
velicinom zrna od 100 nm i gustinom bliskoj teorijskoj. Toplim presovanjem stehimetrijskog
praha kalcijum-hidroksiapatita dobijeni su translucentni monofazni biokekamigterijali na
bazi HAP sa pros@om velidnom zrna od 50 nm i Zilavés od 1.52MPa nt'2,



Cilj ove doktorske disertacije bio je i procesiranje materijala kontrolisane poroznosti na
bazi HAP i TCP, polazé od dva raziita praha HAP sa sferntm cesticama dobijena
hidrotermalnom dekompozicijom uree i EDTA kompleksa. Ispitan je uticaj parametara
procesiranja, mikrostrukture i faznog sastava na mekargvojstva biokeramkth materijala
kontrolisane poroznosti. Definisan je i uticaj oblika, sfeoti i veltine pora na mehark&a
svojstva, pre svega na zilavost biokerddticmaterijala kontrolisane poroznosti.

Biokeramtki materijali kontrolisane poroznosti na bazi kalcijum-hidroksiapatita i
trikalcijum-fosfata, dobijeni su mikrotalasnim sinterovanjem pdiazad dva hidrotemalno
dobijena mikrosferida praha sa razltim stepenom kalcijum deficitarnostiMikrotalasno
sinterovani uzorci kontrolisane poroznos# 1200 °C tokom 15 min, u ghju oba mikrosferitia
praha karakterisu se koeficijentom Zilavosti od I\8a nt’’. Pokazano je da fazni sastav, tj.
udeo TCP u kalcijum-hidroksiapatitnom matriksu, u¢aju materijala kontrolisane poroznosti
ima inferioran uticaj na Zilavost u odnosu na njihovu spauaifimikrostrukturu koja se odlikuje
prisustvom sfernh intraaglomeratnih pora i uspostavljenih snaznih kontinualnih vratoda izme
vrlo postojanih sfernih¢estica. Primena izostatskog pritiska od 400 MPa pri presovanju
mikrosferiimih prahova, uticala je po¥anje Zilavosti biokeramkbg materijala u kome je
dominantna kristalna fazaTCP do vrednosti 1,381Pa nt'?, $to je izuzetno visoka vrednost za
ovaj tip biokeramikih materijala. Metodom kon&nih elemenata je pokazano da materijali
kontrolisane poroznosti na bazi HAP, sa porama sfernog oblika imaju bolja nk@hsvajstva
u poretenju sa materijalimaije su pore nepravilnog oblika.

Uticaj mikrostrukturnih parametara sinterovanih bioker&ridnaterijala na bioaktivnost
I biokompatibilnost ispitan je un vitro i in vivo uslovima. In vitro ispitivanja nano- i
mikrostrukturnih gustih sinterovanih monofaznih materijala na bazi HAP u simuliranom
telesnom fluidu potvena je njihova bioaktivhost. Na osnovu rezuliat&itro testova sa L929
fibroblastima i humanim fibroblastnigelijama zaklj@eno je da mikrotalasno sinterovani mikro-

I nanostrukturnih monofazni hidroksiapatitni materijali ne pokazuju citotokséekat, vé
izazivaju stimulaciju metabolke aktivnosti utiéici na proliferacije fibroblastnihéelija na
ispitivanim  materijalima. Ispitivanjem biokompatibilnosti mikrotalasno sinterovanog
monofaznog hidroksiapatitnog materijala HAR1L vitro, odretivanjem adhezije osteoblastnih
¢elija MC3T3-E1, utudeno je da sitelije sa povrSinom ispitivanog potencijalno implantnog
materijala uspostavil&vrstu vezu. Prilikomin vivo ispitivanja biokompatibilnosti, testom
primarne kutane iritacije, za oba ispitivana materijala (monofazni HAP1 mikrotalasno sinterovan
na 900 °C tokom 15 min i monofazni HAP1 mikrotalasno sinterovan na 900 °C tokom 15 min)
srednja vrednost indeksa primarne kutane iritacije je bila nula, tj. ni jedan od dva ispitivana
materijala nije ispoljio iritirajda svojstva.

Klju ¢éne redi: Biokeramika, hidroksiapatit, nanostruktura, sinterovanje, mekanic
svojstva, biokompatibilnost.



ABSTRACT

THE INFLUENCE OF PROCESSING CONDITIONS ON THE PROPERTIES OF
BICERAMICS MATERIALS BASED ON CALCIUM HYDROXYAPATITE AND
CALCIUM PHOSPHATE OBTAINED BY DIFFERENT SINTERING METHODS

Calcium phosphate bioceramics materials based on hydroxyapatite (HAP) and tricalcium
phosphate (TCPYQue to their chemical composition, excellent biocatiplity, bioactivity and
osteoconduction have received considerable attention as suitable bioceramics for the manufacture
of osseous implants. Dense nanostructured and controlled porous forms of hydroxyapatite and
calcium phosphate are often used as reparation material in maxillofacial, dental and orthopedic
surgery. Careful control of phase composition, grain size and shape and size of pores of sintered
bioceramic materials in accordance with good mechanical propediede key issue for a
successful implant. A large number of studies were focused on determining the optimal
conditions required to obtain dense or controlled porous HAP and HAP/TCP form suitable for
incorporation in living bone.

The aim of this PhD thesis was to investigate the processing of dense nanostructured pure
hydroxyapatite and biphasic HAP/TCP bioceramics by microwave sintering, spark plasma
sintering and hot pressing, starting from stoichiometric and calcium deficient nanosized HAP
powders, obtained by two modified chemical precipitation syntheses. The effects of the
processing conditions on the microstructure, phase composition and mechanical properties of the
obtained materials based on HAP and TCP were investigated. The influence of microstructure
and phase composition on the fracture toughness and hardness of si#tereshd HAP/TCP
bioceramics was also define@he influence of the grain size and phase composibn the
nanomechanical behaviour of dense nano and microstructured HAP and biphagcTIiEAP/
bioceramic materials by nanoindentation was also investigated. The results obtained by
microwave sintering, spark plasma sintering and hot pressing were compared with those obtained
by conventional sintering methods.

A nanostructured dense monophase HAP and biphasic HAP/TCP biomaterials were
processed starting from stoichiometric and calcium deficient nanosized HAP powders by
microwave sintering, spark plasma sintering and hot pres3ing HAP samplesmicrowave
sinteredfor 15 min at 90(°C, with average grain size of 130 nm, showed bettesifleation,
higher density andertainly higher hardness and fracture toughtiess samples conventionally
sintered for 8 times longer time at the same temperati&e.comparing sintered HAP and
HAP/TCP samples, it was concluded that pure HAP ceramie® lsaperior mechanical and
nanomechanical properties. For monophase MW sintered HAP samples, the decrease in the grain
size from micro to nano level, precisely from 158 to 130 nm led to an increase in the fracture
toughness from 0.88Pa nt”? to 1.34MPa nt’2. The monophasic HAP materials with a grain
size of 100 nm and density near theoretical were obtained by spark plasma sinte@oeCitor
5 min. In the case of hot pressed monophase HAP compédis,dense, translucent
nanostructured biceramic materials were obtained having mean grain size of 50 nm and the
fracture toughness of 1.52Pa ',

The processing and characterization of controlled porous HAP/TCP bioceramics obtained
by microwave sintering of two different spherical agglomerated nano-sized HAP powders
synthesized by hydrothermal decomposition of urea and calcium-EDTA chelates was the next



aim of this thesis.The effects of microstructures parameters, procgssonditions of the
microwave sintering and phase composition on the mechanical properties of controlled porous
biomaterials based on HAP and TCP were investigated. The influence of shape, roundness and
size of pores on the mechanical properties, mainly fracture toughness, of porous bioceramics
based on HAP was also investigated.

Starting from two microspherical agglomerated HARg@ers, porous biphasic HAP/TCP
bioceramics were obtained by microwave sintering. The fracture toughness of the controlled
porous samples microwave sintered at 1200 °C for 15 min wereMP25nt”. The phase
composition of the obtained bioceramics only had a minor effect on the indentation fracture
toughness compared to a microstructure consisting of spherical intra-agglomerate pores with
strong bonds between the spherical agglomerates. Cold isostatic pressing at 400 MPa before
microwave sintering led to an increase in the fracture toughness of the biphasic HAP/TCP
bioceramics to 1.35 MPa'fh A three-dimensional, finite element unit cell model confirmed that
porous HAP with sphere-like pores have better strength properties compared to non-spherical
pore shapes.

The influence of microstructures parameters of theered bioceramic materials on the
bioactivity and biocompability was investigatedvitro andin vivo. The bioactivity of nano- and
microstructured monophasic materials based on HAP was confirmed by in vitro investigation in
SBF. According to the results of vitro tests with L929 fibroblasts and human fibroblast cells, it
was concluded that microwave sintering of micro-and nanostructured monophase hydroxyapatite
materials do not show a cytotoxic effect, but initiated stimulation of metabolic activity, affecting
cell proliferation of the fibroblast cells on the materials. Investigation of biocompability of
microwave sintered HAP1 materials vitro, by determinated of adhesion of osteoblast cells
MC3T3-E1, confirmed that the cells and investigated materials were constituted a good
atachment. During thie vivo investigation of biocompatibility with primary cutaneous irritation
test, for both investigated materials (monophase HAP1 microwave sintered at 900 ° C for 15 min
and monophase HAP1 microwave sintered at 900 ° C for 15 min) the mean value of primary
cutaneous irritation index was zero, ie. neither of the two tested materials showed no irritating
properties.

Keywords: Bioceramics, hydroxyapatite, nanostructured, sintering, mechanical
properties, biocompability.
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0,155; (vrednosti naprezanja ailium?= MPa) sa izreunatim SCF

Slika 23.1. Mikrostrukture monofaznog konvencionalno sinterovanog uzorka HAP1 na 1200 °C
tokom 2 h, nakamvitro testa tokom 28 dana u simulanom telesnom fluidu

Slika 23.2. Mikrostrukture monofaznog spark plazma sinterovanog uzorka HAP1 na 900°C
tokom 5 min, nakomvitro testa tokom 28 dana u simulanom telesnom fluidu

Slika 23.3. Mikrostrukture monofaznog mikrotalasno sinterovanog uzorka HAP1 na 900°C tokom
15 min, nakon in vitro testa tokom 28 dana u simulanom telesnom fluidu

Slika 23.4a. Efekat mikrotalasno sinterovanih uzoraka HAP1 na metdhoaktivnost L929

¢elija (Ca-hidroksiaapatit (A) - mikrostrukturni mikrotalasno sinterovan uzorak
HAP1, Ca-hidroksiapatit (B) nanostrukturni mikrotalasno sinterovan uzorak HAP1)
Slika 23.4b. Efekat mikrotalasno sinterovanih uzoraka HAP1 na vijabilnost K8
Slika 23.4c. Efekat mikrotalasno sinterovanih uzoraka HAP1 na nekrozu tél#8a
Slika 23.4d. Efekat mikrotalasno sinterovanih uzoraka HAP1 na proliferaciju
L928@elija nakon 1 i 3 dana
Slike 23.5. MorfoloSke karakteristike L92&elija u kulturi:a) posebna kontrola- test bez
materijala, b) negativna kontrola, plastika-cover slip, c) mikrostrukturni mikrotalasno
sinterovan uzorak HAP1, d) nanostrukturni mikrotalasno sinterovan uzorak HAP1
Slika 23.6. SEM mikrografije fibroblastnih L92%elija na povrsini kontrolnog uzorka
Slika 23.7. SEM mikrografije fibroblastnih L92%elija na povrSini
mikrotalasno sinterovanog HAP1 na 1200 °C tokom 15 min
Slika 23.8. SEM mikrografije fibroblastnin L92%elija na povrSini
mikrotalasno sinterovanog HAP1 na 900 °C tokom 15 min
Slika 23.9. Rezultati MTT-testa nakon inkubacgelijskih linjja MRC-5 sa mikrotalasno
sinterovanim materijalima (1-900 °C, 2-1200 °C) i oporavka tokom 48 h, 72 hi 96 h,
izraZzeni kao procenat od kontrole
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Rezultati DET-testa prikazani kao rastija MRC-5 izlozenih dejstvu
mikrotalasno sinterovanih materijala (1-900 °C, 2-1200 °C) tokom 48 h, 72 h i 96 h,
izraZzeni kao procenat od kontrole
Celijska linija fibroblasta MRC-5, kontrolni uzorak: a)osvetljen uzorak,
b)uzorak slikan sa faznim kontrastom
Celijska linija fibroblasta MRC-5, zasejana na podlozi “ uzorak HAP1
mikrotalasno sinterovan na 900 °C tokom 15 min*
SEM mikrografije humanih fibroblastnibelija na povrsini mikrotalasno
sinterovanog HAP1 na 1200 °C tokom 15 min
SEM mikrografije humanih fibroblastnibelija na povrsini mikrotalasno
sinterovanog HAP1 na 900 °C tokom 15 min
SEM mikrografije osteoblastnifelija na povrsini mikrotalasno
sinterovanog HAP1 na 1200 °C tokom 15 min
Ukupan broj osteoblastnifelija vezanih za povrSinu mikrotalasno
sinterovanog HAP1 na 1200 °C tokom 15 min (N - nemodifikovan, M - modifikovan )
Stadijumi athezije osteoblastniblija
Broj ¢elija u svakom stadijumu athezije na modifikovanoj i nemodifikovanoj
povrsini materijala
Procenatelija ucetvrtom stadijumu athezije na modifikovanoj i nemodifikovanoj
povrsini materijala
Fotografije prikazuju test primarne kutane iritacije nakon postavljanja test uzoraka
Fotografije prikazuju test primarne kutane iritacije 4 h
nakon postavljanja test uzoraka
Fotografije prikazuju test primarne kutane iritacije 72 h
nakon postavljanja uzoraka



. UVOD

Biokeramtki materiali na bazi kalcijum-hidroksiapatita i trikalcijum-fosfata, zbog
hemijske i strukturne sliosti sa mineralima kostiju i zuba, kao i zbog izuzetne bioaktivnosti i
biokompatibilnosti, imaju danas veoma vaznu ulogu u medicinskoj praksi, gde se kao
implantni materijali koriste za reparaciju ili zamenu 68teh delova humanog skeletnog
sistema. Zahvaljujii velikom potencijalu u ovom domenu, materiali na bazi kalcijum-
hidroksiapatita i trikalcijum-fosfata u vidu gustih i kontrolisano poroznih formi, nasli su veliku
primenu u maksiofacialnoj i rekonstruktivnoj hirurgiji, stomatologiji i ortopediji.

Komercijalno dostupni biokerankt materijali u gustoj sinterovanoj formi uglavnom
su dobijeni postupkom konvencionalnog sinterovanja, a primenjuju se kao samostalni
implantni materijali (npr. prilikom zamene korena zuba, pri pavanju alveolarnih grebena,
kao materijal za ispunu zubne pulpe, kao materijal za maksiofacijalne rekonstrukcije gde se
zahtevaju precizno izdani oblici za zamenu odienih delova koStanog tkiva itd.) ili kao
delovi kompleksnijih sistema. Materijali kontrolisane poroznosti na bazi kalcijum-
hidroksiapatita i kalcijum-fosfata @javaju vezu izméu tkiva i implantiranog materijala, a
imaju pozitivan uticaj i na osteokonduktivnost. Dok makroporoznost kontroliSe proliferaciju
tkiva i transport bioloskih fluida u implantiranom materijalu, mikroporoznose ut& atheziju
tkiva i implanta, kao i na brzinu resorpcije kalcijum-fosfata.

Sinterabilnost prahova kalcijum-hidroksiapatita 1 svojstva hidroksiapatitne
biokeramike zavise kako od uslova procesiranja tako i od karakteristika polaznog praha, kao
Sto su velitha cestica, stepena aglomerisanosti, odnos Ca/P, sjmecifovrsina itd. Relativno
loSa mehartka svojstva hidroksiapatitne biokeramike, posebno u fizioloSkim uslovima, u
mnogim slu;ajevima ograra¥aju njenu primenu.

Konvencionalne metode sinterovanja su dugo kene8 u cilju konsolidacije
metastabilnih nan@stithih prahova kalcijum-hidroksiapatita, od kojih je refe korigeno
sinterovanje kompakata dobijenih presovanjem na visokim pritiscima u atmosfetitinazli
gasova. Terntka nestabilnost kalcijum-hidroksiapatita, kao i rapidno pamg veltine zrna
na visokim temperaturama predstavljaju glavne nedostatke konvencijalndiga na
sinterovanja, a u velikoj meri dti i na loSa mehatka svojstva dobijenih biomaterijala.
Koris¢enjem tehnika kao sto su mikrotalasno sinterovanje, spark plazma sinterovanje i toplo
presovanje ima se za cilj dobijanje kako gustih tako i poroznih nanostrukturnin materijala, sa
Sto je mogdée manjom prossmom veltinom zrna i optimalnom porozn@§ Sto je veoma
bitno za mehakka svojstva, odnosno bioaktivnost i biokompatibilnost biokerkifmic
materijala. Danas je u svetu ogroman broja istrazivanja baziran na pronalazenju optimalnih
parametara procesiranja, korist&onvencionalne i savremene tehnike sinterovanja, koje bi
omoguile prevaienje metastabilnih natestnih prahova kalcijum-hidroksiapatita u guste ili



kontrolisano porozne nanostrukturne biokerdmitnaterijale na bazi kalcijum-hidroksiapatita
i trikalcijum-fosfata poboljSanin mehahi®i svojstava i odgovaraje bioaktivnosti i
biokompatibilnosti.

Nauwni ciljevi ove doktorske disertacije su ptavanje procesa formiranja gustih
sinterovanih biokerardkin materijala na bazi kalcijum-hidroksiapatita i kalcijum-fosfata
koristeei metode mikrotalasnog sinterovanja, spark plazma sinterovanja, toplog presovanja i
konvencionalnog sinterovanja polézeod nandgestihih prahova kalcijum-hidroksiapatita.
Ispitivan je uticaj odnosa Ca/P u polaznom prahu, oblika &imeltestica polaznih prahova,
stepena aglomerisanosti prahova, raspodele iinelora, kao i parametara procesiranja na
mikrostukturne i fazne karakteristike dobijenih gustih i materijala kontrolisane poroznosti na
bazi kalcijum-hidroksiapatita i kalcijum-fosfata. 1zvrSena je uporedna analiza mikrostrukturnih
i faznih karakteristika sinterovanih materijala na bazi kalcijum-hidroksiapatita, dobijenih
mikrotalasnim sinterovanjem, spark plazma sinterovanjem, toplim presovanjem i
konvencionalnim sinterovanjem. Uticaj mikrostrukturnih i faznih karakteristika dobijenih
gustih materijala na bazi kalcijum-hidroksiapatita i kalcijum-fosfata na zilavost i¢vr#t@o
i uticaj velidne zrna | faznog sastava na nanomehamni&arakteristike gustin mikro i
nanostrukturnin materijala na bazi kalcijum-hidroksiapatita i kalcijum-fosfata metodom
nanoindentacije taki® su ispitani u ovoj disertaciji. Jedan od ciljeva bio je i ispitivanje uticaja
parametara procesiranja na mikrostrukturu kalcijum-hidroksiapatitnin materijala kontrolisane
poroznosti. Ispitivan je uticaj oblika i véine pora, kao i faznog sastava na mekiani
svojstva biokerandkin materijala kontrolisane poroznosti na bazi kalcijum-hidroksiapatita i
kalcijum-fosfata. Uticaj mikrostrukturnih parametara sinterovanih biokefdmmaterijala na
bioaktivnost i biokompatibilnost ispitan jeimvitro uslovima, u simuliranom telesnom fluidu,

u kulturama L929 fibroblastnibelija, humanih fibroblastniléelija i osteoblastniltelija tipa
MC3T3-E1, kao invivo testom primarne kutane iritacije.



II. TEORIJSKI DEO

1. BIOMATERIJALI

Biomaterijali se najg&e definiSu kao materijali dizajnirani tako da nakon implantacije
u ljudske organizame zamene delove zivog sistema ili ispune odga@vafajkciju kroz
odreieni vremenski period u intimnom kontaktu sa zivim tkivom [1]. Prema drugoj definiciji,
biomaterijali su svi nezivi materijali koji se koriste u medicinske svrhe sa ciljem da reaguju sa
bioloSkim sistemima. Pod biomaterijalima se, prema pojedinim autorima podrazumeva "bilo
koja supstanca ili kombinacija sintedili ili prirodnih supstanci (osim lekova), koja moze biti
koris&¢ena u nekom vremenskom periodu, kao celina ili deo sistema koji se tretira, sa ciljem da
poveava ili menja odréeno tkivo, organ ili funkciju tela" [1]. Ma kako bili definisani,
biomaterijali su poslednjinh decenija postali neéiotu deo klinicke prakse, a danas milioni
pacijenata Sirom zemaljske kugle poboljSavaju kvalitet svog Zzivota uz ¢poeie vrste
biomaterijala.

IstraZzivanja ogromnog broja n&uh timova Sirom sveta usmerena su ka pronalazenju
n&ina da se dobiju novi biomaterijali optimalnih svojstava [2]. Da bi mogao da se koristi pri
lecenju pacijenata, novodobijeni biomaterijal mora da zadovoljideire zahteve po pitanju
fizi¢ko-hemijskih i mehankih svojstava (zilavosti, tvrde, Jungovog modul&yrstcce itd.),

u pogledu bioaktivnosti, biokompatibilnosti, sterizibilnosti, podsticanja formiranja tkiva itd.
[3]. Fizicke i mehanike karakteristike imaju uticaj na aktivhu funkcionalnu karakteristiku
biomaterijala, dok hemijske i bioloSke karakteristike kontroliSu sposobnost implanta da
odrzava svoju funkcionalnost tokom i nakon implantacije.

1.1. Podela i primena biomaterijala

U toku proteklih decenija, istrazivanja biomedicinskih materijala kretala su se najpre u
pravcu razvoja bioinertnih, a zatim u pravcu dobijanja novih bioaktivnih materijala, koji se
integriSu i aktivno reaguju sa bioloskim okruzenjem. Biomaterijali se mogu podeliti na osnovu
nekoliko kriterijuma: prema interakciji zivog tkiva i stranog materijala, prema poreklu, prema
mestu primene itd.



Biomaterijali se na osnovu interakcije zivog tkiva i implantiranog materijala, tj.
biokompatibilnosti dele na: biotolerantne, bioinertne i bioaktivne. U tabeli 1.1. prikazani su
neki od primera za za sve tri vrste biomaterijala.

Tabela 1.1. Podela biomaterijala na osnovu interakcije zivog tkiva i implantiranog materijala

BIOTOLERANTNI BIOINERTNI BIOAKTIVNI
Nerdajuci celik Titan i legure titana Biostakla
Co-Cr-Mo legure Tantal Biokeramika
Legure zlata Niobijum
Polimeri Plazmirani titan

Prema poreklu, biomaterijali se dele na: autologe, homologe, heterologe i aloplasti¢
Objasnjenje porekla i potencijalna primena navedenih vrsta biomaterijala su prikazani u tabeli
1.2. Aloplastiti materijali se dalje mogu podeliti u dve velike grupe: metalne i nemetalne
biomaterijale, dok se nemetalni sint&tibiomaterijali mogu svrstati u tri vrste: biokerateg
polimerne i kompozitne materijale [4].

Tabela 1.2. Podela biomaterijala prema poreklu

VRSTA POREKLO PRIMENA
et s Transplantacija impaktiranih|
Autoplastiti bioloSki .. .
AUTOLOGI N p. . . zuba, replantacija zuba i
materijali iz istog organizmg N .
transplantacija kosti
Homoplastiail bioloski Implantacija liofilizovane kost
HOMOLOGI mater_ljall |z_ drugog 7 kogtanih banaka
organizma iste vrste
Heteroplastiti bioloski Devitalizovana,
HETEROLOGI materijali iz organizma drugg deproteinizovana kost,
vrste kolagen, zelatin
AL OPLASTIENI Slntetlvz.ovanl materijali Metall,_ keramika, l.Jloke?ramlke,
nezivog porekla biostakla, polimeri...

Prema mestu primene implanti se dele na: transedentalne, endoosalne, subperiostalne,
transosealne, intramukozne i one koji se koriste za zamenu izgubljene kosti [5].

U zavisnosti od osteogenetskog potencijala materijala, Zzivog tkiva za koji se materijal
vezuje, kao i od vrste biomaterijala postoji nekoliko tipova ndbginterakcija. Prvi vid
interakcije je distantna osteogeneza. U ovongagiu dolazi do tolerancije koStanog tkiva



prema materijalu ili se prema njemu ponaSa kao prema stranom tkivu. Digimerakcije
je kontaktna osteogeneza, druginiimga osteointegracija, koja podrazumeva interakciju tkiva
sa bioinertnom grupom implanata. KoStano tkivo ovu vrstu implantata ne prepoznaje kao
strano telo, vé se prema njima ponaSa kao da je deo kosti. Uz to, proces stvaranja kalusa kod
koStanih defekata nije naruSen,évee neometano obavlja uz prisnu integraciju kosti i
implanta. Sled& vrsta interakcije nastaje u &hju ugradnje bioaktivnih materijala i
predstavlja pravu vezivhom osteogenezu. Ovde se radi o bioaktivnim materijalima koji
ostvaruju vezu na nivou kristalne i molekularne veze izmedju implantata i tkiva. Ovako
uspostavljene veze se odlikuju dobrim mehlanic svojstvima, jer su otporne na sile koje
deluju u pravcu njihovog raskidanja. Poslednju grufioe vezivne osteogeneze, koje
karakteriSe bioinertnost implanta sa osteoinduktivhim efektom. To ukazuje natmostgu
penetracije lamelarne kosti u povrSinu implantata, povézsg sa njim, dok izmedju njih
ostaju samo mikropore. Takav dma veze je izuzetno pogodan jer takav mikroprostor ne
omoguuje prisustvo bilo kog organizovanog tkiva. Ovde se dakodvija fiziko-hemijski
proces koji povezuje implant i tkivo na atomskom i molekularnom nivou [5].

Nakon ugradnje kerankdg implanta, organizam moze da reaguj€etai n&ina [6]:
ako je materijal toks&n, okolno tkivo odumire; ukoliko je materijal netolesici bioloSki
neaktivan, oko njega se formira vlaknasto tkivo; ako je materijal néswksi bioaktivan,
uspostavlja se veza iz prirodnog tkiva i implanta u dodirnoj oblasti; i ukoliko je materijal
netoksian, a rastvorljiv okolno tkiv&e ga vremenom zameniti. U zavisnosti od odgovora
organizama na ugradjeni implant, bioker&mnimaterijali se mogu klasifikovati &etiri grupe.
Prvu grupwini gusta bioinertna keramika koja se pripaja za kost cementiranjem implantata u
tkivo ili punjenjem defekta presovanjeji je predstavnik AJOs;. Drugu grupwine porozni
inertni kerami&i implanti, pri ¢ijoj ugradnji dolazi do urastanja kosti unutar pora, Sto
mehani&i priévrs¢uje kost za materijal (porozni ADs;, kalcijum-hidroksiapatit previen
poroznim metalima). Gusta bioaktivna keramika predstavljg&utrgrupu keramikih
implanata, priijoj se ugradnji formira hemijska veza sa koStanim tkivom, a primeri su guste
forme kalcijum-hidroksiapatita, bioaktivha stakla, staklo-ket&imkompozitni materijali itd.
Cetvrtu grupudine gusta, neporozna (ili porozna), resorbilna keramika koja se postepeno
zamenjuje koStanim tkivom (Cag@a(PQy). i druge kalcijum-fosfatne soli). Na slici 1
prikazani su delovi ljudkog skeleta koji uspeSno mogu da budu zamenjeni ili obnovljeni uz
poma: nekih biokeramikih materijala.



Slika 1.1. Klinicka upotreba biokerargkih materijala

S obzirom da je naziv ovog rada: ,Ispitivanje uticaja parametara procesiranja ha
svojstva biokerantkih materijala na bazi kalcijum-hidroksiapatita i kalcijum-fosfata
dobijenih razliétim tehnikama sinterovanja“, u daljem tekste akcenat biti na kerankiin
aloplastihim biomaterijalima na bazi kalcijum-hidroksiapatita i kalcijum-fosfata tj.
sintetickim materijalima koji se koriste kao supstituenti za ddre delove kostanog tkiva.

Potreba za koré&njem sintetikih koStanih supstituenata se iz dana u dan sve viSe
pove&ava, a pretpostavka je d& transplantacija kosti humanih donora i Zivotinja u
budwnosti biti prevaziena ili sasvim iskljtena iz klintke prakse. Poredinjenice da se
mogu jednostavnocuvati u bolnicama, bez potrebe za koStanim bankama, sintetski
biomaterijali mogu imati kontrolisan kvalitet uz optimizovane mehamnid bioloSke
karakteristike neophodne za spetiB namene. Oni tae mogu oblikovanjem biti
prilagaieni kostanom defektu uz koégnje minimalnih invazivnih tehnika. PoSto ogtama
dostupnost autogenetske kosti predstavlja glavni problem za hirurgiju i pacijente, neorganski
implanti bazirani na kalcijum-hidroksiapatitu i kalcijum-fosfatima sintetskog porekla su dobra
alternativa autogenetskom materijalu [7]. Zajeélai osobina svih bioaktivnih kerarkit
materijala je da se pri njihovoj ugradnji na povrsini formira sloj kalcijum-hidroksiapatita, koji



ima identihu strukturu kao i neorganska komponenta koStanog tkiva [6, 8]. Upravo preko
ovako nastalog sloja se formira veza sa koStanim tkivom, a adhezija novonastalog sloja i kosti
je cesto véa od kohezionih sila u samom implantnom materijalu ili u zivom tkivu.

1.2. Biokerami¢ki materijali na bazi kalcijum-hidroksiapatita i kalcijum-fosfata

Zahvaljujti odlicnoj bioaktivnosti i biokompatibilnosti, kao i zbog strukturne
slicnosti sa mineralima kostiju i zuba, kalcijum-hidroksiapatit, 1(F8)s(OH),), HAP, je
predmet mnogih istrazivanja u oblasti biomaterijala, a u cilju dobijanja kalcijum-
hidroksiapatita u obliku pogodnom za zamenu deinéh delova koStanog tkiva. Uprkos
brojnim istrazivanjima koja su dena s ciljem da se dobiju materijali na bazi kalcijum-
hidroksiapatita i kalcijum-fosfata, i dalje se intenzivno radi na pronalazenju optimalnih uslova
procesiranja, a u cilju dobijanja materijala optimalne mikrostrukture, meilargvojstava,
bioaktivnosti, biokompatibilnosti, itd.

Prva publikacija koja o uspeSnoj reparaciji koStanih defekata materijalom na bazi
kalcijum-fosfata datira iz 1920. godine [9]. Pola veka kasnije, Levitt (1969) i Monroe sa
saradnicima (1971.) svoje studije baziraju na metodama koje @ojoglobijanje keramkih
materijala na bazi apatita polégz@d minerala fluorapatita, pritom ukazdjwna mogénost
koristenja ovako dobijenih materijala u medicini i stomatologiji [10, 11].

Clark sa saradnicima [12] i Hubbard [13] su dmeprvima opisali postupak za
dobijanje kalcijum-fosfatne keramike poléz@d komercijalno dostupnih kalcijum-fosfatnih
reagenasa. Nedugo zatim, Nery sa saradnicima [14] objavljuje prvu studiju proistekiu iz
klinicke primene bifaznih biokeratkih materijala na bazi trikalcijum-fosfata i kalcijum-
hidroksiapatita.

Sredinom sedamdesetih godina, tri grupe autora [15]: Jarcho sa saradnicima u SAD
[16-17], deGroot i Denisen u Evropi [18-20] i Aoki u Japanu [21, 22] istovremeno ali
nezavisno baziraju svoj istraziika rad na razvoju i komercijalizaciji kalcijum-hidroksiapatita
kao biomaterijala za reparaciju i zamenu kosStanog tkiva. Njihova istraZzivanja su bila bazirana
na cinjenici da se mineralni deo kostiju u najeen procentu sastoji od kalcijum-
hidroksiapatita, oslanjagu se na Hench-ova istrazivanja iz ranih sedamdesetih, u kojima se
nastajanje hemijskih veza izthe kostiju i staklo-kerantkih biokompozita objaSnjava
formiranjem médusloja bogatog kalcijum-fosfatom.

Danas se biokerankt materijali na bazi kalcijum-hidroksiapatita i kalcijum-fosfata
najeese koriste u obliku: poroznih i gustih keratkih formi [23-27], kalcijum-fosfatnih
cemenata [28, 29], biokerarkiti previaka na razlitim metalima [30-33], kompozitnih
materijala na njihovoj bazi itd.



U zavisnosti od zastupljenosti i veh& pora, keramika na bazi kalcijum-
hidroksiapatita i kalcijum-fosfata se koristi u:

- gustoj sinterovanoj formi,
- obliku biokeramike kontrolisane poroznosti i
- formi skafolda.

Pod gustim sinterovanim biokerarkith materijalima podrazumevaju se materijali sa
maksimalnom vredné& otvorene mikoroporoznosti od 5 vol % i gmé&om pora ne w&m od
1 um [18, 20, 34]. Gusti sinterovani oblici na bazi HAP-a i kalcijum-fosfata dobijaju se
konvencionalnim postupkom nage kroz tri sukcesivna koraka. Prvi korak je sinteza
prahova kalcijum-hidroksiapatita korigstekomercijalno dostupne reagense, drugi korak je
kompaktiranje na visokim pritiscima u kompakt Zeljenog oblika i wredici na kraju
sinterovanje konvencionalnim tehnikama, na temperaturama do 1300°C [15].

SniZzavanjem temperature i skignjem vremena sinterovanja mdguje uticati na
poboljSanje mnogih svojstava finalnog materijala. Savremene metode procesiranja gustih
formi HAP-a se baziraju na sintetisanju nésticnih prahova kalcijum-hidroksiapatita
optimalnih fiziko-hemijskih karakteristika, zatim na dobijanju kompakata velikih polaznih
gustina poméu visokih pritisaka, i nakon toga sinterovanju kotdisgavremene tehnike, kao
Sto su toplo presovanje, mikrotalasno sinterovanje, spark plazma sinterovanje, toplo izostatsko
presovanje itd. Na taj tien se dobijaju guste forme kalcijum-hidroksiapatita i kalcijum-fosfata
zeljenih svojstava, koje odgovaraju primenama ovih biomaterijala za reparaciju i supstituciju
odreienih delova kosStanog tkiva. O prednostima i manama konvencionalnih i savremenih
postupaka za dobijanje gustih formi kalcijum-hidroksiapatita i kalcijum-fosfata, kao i uticaju
parametara procesiranja na svojstva ovog tipa biok&k#@mmaterijalace biti viSe reéi u
narednim poglavljima.

Guste forme kalcijum-hidroksiapatita i kalcijum-fosfata se u medicinskoj i
stomatoloSkoj praksi primenjuju kao samostalni implantni materijali (npr. maksiofacijalni i
dentalni implanti) ili kao delovi kompleksnijih sistema (npr. pri izradi dentalnih proteza,
prilikom izrade vestékih kukova itd.) [35, 36]. Koristg navedene metode, guste forme HAP-

a mogu se dobiti u vidu pravilnih i nepravilnih delova za zamenu pojedinih delova zuba.
Moguwée je dobiti ih i u obliku pogodnom za zamenu deéreh delova srednjeg uha,emu

govore brojne publikacije [37, 38]. Ova vrsta biomaterijala se neposredno koristi prilikom
zamene korena zuba, sa ciljiem da se minimalizuje resorpcija alveolarnog grebena kao i da se
sauva njegov oblik i velitha, Sto znatno povava verovatnéu da zub s&uva svoju funkciju

[20, 39]. Koriste se i za po¥avanje alveolarnih grebena, sa ciljem da organizam bolje
prihvati ugra@ene dentalne proteze [18, 40, 41]. U formi blokova guste HAP forme se koriste
kao mete pri povrSinskoj implantaciji odenih vrsta jona.



Pojedini autori navode da se guste forme HAP mogu koristiti kao materijal za ispunu
koStanih defekata u dentalnoj i ortopedskoj praksi [42-47]; kao umetak pri ugradnji metalnih
implantata [48]; kao matrix pri formiranju kompozitnin materijala [49, 50]; kao materijal za
ispunu zubne pulpe [51, 52]; kao materijal za maksiofacijalne rekonstrukcije gde se zahtevaju
precizno izrdeni oblici za zamenu odtenih delova koStanog tkiva [17, 53] itd.

Sve navedene primene baziraju se na superiornijim med@ngvojstvima guste
kalcijum-fosfatne keramike, u odnosu na porozne kalcijum-fosfatne kimmmaterijale. Od
mehanikih karakteristika potencijalnih implantnih gustih formi u mnogome zavisi njihova
potencijalna primena. Zilavost, tvré ¢vrstaéa na pritisak i savijanje i svi ostali mehkii
parametri u velikoj meri zavise od oblika i udela poroznosti u dobijenom materijalu. Porozna
kalcijum-fosfatna keramika se sama ne moze primenjivati na mestima koja su izlozena
velikom naprezanju, ¥eu kombinaciji sa polimerima, kao prevlaka na metalima ili u
kombinaciji sa gustim biokerankitm materijalima u zavisnosti od vrste aplikacije.

Kontrolisano porozni biokeranké materijali na bazi kalcijum-hidroksiapatita i
kalcijum-fosfata su takde u velikoj meri zastupljeni u klinkodj praksi [54-56]. Za razliku od
gustih formiciji glavna prednost lezi u dobrim mehakii® svojstvima i postojanosti tokom
vremena, porozni biokerankic materijali se usled postojanja pora odlikuju camm
potencijalnom dodirnom povrSinom za ostvarivanje veze sa tkivom. Oni tako mogu da ostvare
¢vrst mehaniki kontakt sa zivim tkivom i na taj e doprinesu boljoj osteokonduktivnosti
[35, 57, 58].

Porozni biokeramiki materijali na bazi kalcijum-hidroksiapatita i kalcijum-fosfata su
nasli primenu u inzenjerstvu tkiva, kao i u sistemima za kontrolisano otpustanje lekova [59,
60]. Kontrolisano porozni biokerankic materijali mogu da se svrstaju u dve grupe, a to su
materijali  kontrolisane mikroporoznosti i materijali kontrolisane makroporoznosti.
Makroporoznost, prema pojedinim autorima, ima uticaj na kontrolu prilaza tkiva i bioloskih
fluida implantiranom materijalu, dok mikroporoznost ima uticaja na adheziju implantiranog
materijala i tkiva, kao i na brzinu resorpcije kalcijum fosfata.

Kod makroporozne keramike veza iztueimplanta i tkiva se formira urastanjem
kostiju unutar pora na povrsini ili kroz ceo implant. Da bi tkivo moglo da uraste u materijal
veli¢ina pora treba da iznosi od 100 — 400 u pre&niku, kako bi se obezbedilo snabdevanje
krvlju za rast vezivnog tkiva. Vaskularno tkivo se ne javlja ako su pore manje qaiL[53,

61]. Kao dobro reSenje za dobijanje materijala sa kontrolisanomingetc pora ovih
dimenzija korigena je mikrostruktura korala (Goniopora i Porites). White je sa saradnicima
[3, 62] razvio proces kojim je preslikao mikrostrukturu korala i tako dobio uniformne pore
Zeljene velitne. Porozni materijali se mogu dobiti i kompaktiranjem prahova sa raznim
jedinjenjimacijim bi se naknadnim uklanjanjem iz strukture (sagorevanjem, rastvaranjem itd.)
dobila poroznost kontrolisanog udela i dimenzija. Predtretman hidroksiapatita pre sinterovanja
vodonik-peroksidom tald®e moze biti izaziv& kontrolisane makroporoznosti. Porozni
biokeramiki materijali sa velilhom pora od 100 — 150m, a maksimalnom oko 500m su



predstavnici skafoldnih materijal@snovna uloga osteokonduktivnih skafolda je odrzgvan
prostora ili volumena u kome se moze formirati kost. Ovo jeditaroazno kod defekata
"kriti¢cne velidne", kod kojih postoji konkurencija izre rasta koStanog i mekog tkiva unutar
defekta [63-67].

Kontrolisanjem mikroporoznosti biokerarkith materijala na bazi kalcijum-
hidroksiapatita i kalcijum-fosfata, tj. kontrolisanjem oblika i vel& pora, mogée je uticati
na njihove mehatke karakteristike. Kumar sa saradnicima je palead kompozitnog praha
na bazi HAP i cirkonijum-dioksida, sastavljenog od mikrosfei@htica, dobio sinterovani
materijal sa prisustvom pora sfernog oblika vek¢ nekoliko mikrona i izuzetno dobrim
mehanikim karakteristikama za ovaj tip keratkih materijala. Pazljiva kontrola poroznosti,
u kombinaciji sa dobrim mehatidn karakteristikama moze biti dobar preduslov za dobijanje
implantnog materijala optimalnih svojstava za pojedine kKmgrimene [27, 56, 59, 68]. ViSe
0 uticaju poroznosti na svojstva biokerakilit materijala, o postupcima za dobijanje
kontrolisano poroznih formi kalcijum-hidroksiapatita i kalcijum-fosfata, kao i o uticaju
parametara procesiranja na svojstva ovog tipa biok&k@mmaterijalace biti viSe reéi u
narednim poglavljima.

Kalcijum-fosfatni biokerantki materijali se u zavisnosti od broja faza koje sadrzi dele
u tri grupe [69]:

- Monofazna: hidroksiapatit (HAP) i B trikalcijum-fosfat @ — TCP, — TCP) i
tetrakalcijum-fosfat (TTCP);

- Bifazna (BCP)u-TCP +B-TCP, HAP +a-TCP, HAP +3-TCP,a-TCP + TTCP;

- Multifazna: razléite meSavine monofazne keramike.

Stabilnost pojedinih faza kalcijum-fosfatne keramike zavisi od temperature, prisustva
vode i od prirode okruzenja [3, 70]. Na temperaturi tela, u kontaktu sa telesnim fluidima
stabilne su samo dve faze: pri pH < 4,2 stabilna faza je CallRQ, dok je pri pH> 4,2
stabilna faza Ga(POy)s(OH),. Na visokim temperaturama nastaju, a nakon toga su stabilne na
sobnoj temperaturi i druge kalcijum-fosfatne faze, kao Sto sB@da- i p-trikalcijum-fosfat)

i CayP,Oq (tetrakalcijum-fosfat, TTCP).
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2. KALCIJUM-HIDROKSIAPATIT

Termin apatit predstavljgitavu grupu jedinjenja slite, ali ne identikie strukture.
Opsta hemijska formula apatita je [71]:

A10(BO4)sX2
pricemu A, BQ i X mogu biti:

A = Ca, Mg, Sr, Ba, Fe, Cd, Pb, Al...
BO, = PQ¥, VO,.%, SiO*, AsQ®, COs*
X =OH, CI, F, CO*

Kalcijum-hidroksiapatit je tigian predstavnik ove grupe jedinjenja santa
definisanom hemijskom formulom:
Cayo(PO4)s(OH)

Kristalna struktura kalcijum-hidroksiapatita prikazana je na slici 2.1 [72].
Hidroksiapatit kristaliSe heksagonalno i ima prostornu grups /Pé. Jedinita celija
hidroksiapatita ima dve ivice iste duziae= b = 9,432 A, dok tréa ivica koja je normalna na
prethodne dve ima duzine = 6,881 A. Hidroksilni joni leZze na uglovima ronsbe baze
jedinicne ¢elije praveéi stubove hidroksilnim grupama sa rastojanjem polovine visine
jedini¢ne ¢elije. Sest jona kalcijuma je asocirano sa ovim hidroksilnim grupama érave
jednakostrariine trouglove. Trouglovi su normalni na hidroksilne grupe. Susedni trouglovi su
medusobno rotirani za 60°Cetiri atoma kalcijuma leZze duZ dva razdvojena niza koji su
paralelni nizovima hidroksilnih grupa na polovini rastojanja idmouglova kalcijuma. Ovi
atomi kalcijuma su koordinirani atomima kiseonika iz ortofosfornog tetraedra. Atomi
kiseonika iz hidroksilnih grupa su pomereni za 0,3 A od ravni trouglova kalcijuma.
Hidroksilne grupe su tako orjentisane da se O-H veza nalazi duz ose, akeneagen
trouglova kalcijuma.
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@ .ca@-pr -0 o-H
Slika 2.1. Kristalna struktura kalcijum-hidroksiapatita:
(a) 3D pozicija atoma, (b) projekcija u pravcu c-ose [41, 72].
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Kalcijum-hidroksiapatit se javlja u tri modifikacije:

- stehiometrijski kalcijum-hidroksiapatit (HAP),
- kalcijum deficitaran hidroksiapatit (CDHAP) i
- oksihidroksiapatit (OHAP).

Stehiometrijski kalcijum-hidroksiapatit je onaj koji se mozZe predstaviti formulom
Cao(POy)s(OH),. Do odstupanja od stehiometrijskog sastava hidroksiapatita dolazi usled
nedovoljnih kolidna kalcijuma pri sintezi HAP-a, a tak® i usled prisustva malih koiita
karbonata tokom sinteze, pfemu se fosfatna grupa (tetraedarska) zamenjuje karbonatnom
grupom (planarnom). Kompenzacija valentnosti se vr$i zamenbnjo@a OH jonima po
Semi PQ> — [CO;OH]*. Tako nastajekalcijum deficitarni hidroksiapatit (CDHAP),
odnosno karbonatni kalcijum-hidroksiapatit, koji je ideatichioloSkom hidroksiapatitu koji
¢ini mineralnu fazu koStanog tkiva [73]. Oksihidroksiapatit (OHAP) se moze predstaviti
formulom Cag(POy)s(OH), - 2xOx[ ]x, gde kiseonidi joni i Supljine zamenjuju hidroksilne
jone. U sl¢aju da je umesto hidroksilnih grupa prisutan fluor¢erezati u centru trouglova
kalcijuma. Kada su u strukturi apatita prisutni i fluoridni i hidroksilni jordide do stvaranja
vodoninih veza, a ovaj apatit ima manju rastvorljivost u odnosu na hidroksiapatit i
fluoroapatit (najmanju rastvorljivost ima apatit u kome je odnos hidroksilnih i fluoridnih jona
1:1).

2.1. Kalcijum-hidroksiapatit u prirodi

Hidroksiapatiti se osim u bioloSkim sistemimac¢srd u prirodi [74, 75, 76]. U
magmatskim i metamorfnim stenama apatiti se javljaju kao primarni minerali, dok se u
sedimentnim stenama stekao sporedni sastojci. Pod uticajem atmosferskih prilika, tokom
miliona godina, primarni minerali su se rastvarali i na tajimdosfati su dospevali u
hidrosferu gde su se koncentrisali najpre u morskim organizmima, a zatim na dnu okeana.
Sedimentni apatiti nalaze se blizu zemljine povrSine u slojevima debljine od nekoliko
centimetara do preko deset metara. Najbogatija nalaziSta apatita otkrivena su u Maroku,
Americi, Kini, Tunisu, Kazahstanu, Alziru i Jordanu.

Apatiti koji se sréu u prirodi obi©io nemaju stehiometrijski sastav. U njima su
uobicajeni kristalografski defekti, izazvani suptitucijom velikog broja jofiasta pojava u
prirodnim apatitima je da na mestima hidroksilnih grupa prisutan fluor. Primeri polikristalnog
i monokristalnog prirodnog apatita prikazani su na slici 2.2. Njihova itazlpoja potie
upravo od inkorporiranih jona obojenih metala [77, 78].
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Slika 2.2. Primeri polikristalnog (levo) i monokristalnog (desno) prirodraggatita [74]

U prirodi je poznato viSe od 200 vrsta fosfatnih jedinjenjajuri@jima samo apatiti
mogu da posluze kao komercijalni izvor fosfora [79]. Osim u medicinske svrhe hidroksiapatiti
se koristi i kao materijal za sorpciju odemih jona, kao katalizator, kao materijal za punjenje
hromatografskih kolona, kao gasni senzor itd. Kalcijum-hidroksiapatit je ipak tajijea so
kalcijuma i fosfora, i njegovo najzdajnije pojavljivanje u prirodi je u vidu neorganske
komponente koStanog tkiva zivih organizama.

2.2.Kalcijum-hidroksiapatit u biologiji i medicini

Kalcijum-hidroksiapatit je predstavnik bioloskih apatita koji su konstituenti mineralne
faze kalcificiranog tkiva (enamel, zubi i kosti), kao i neke od patoloskih kalcifikacija kao Sto
su zubni kamenac, kamen u urinarnom traktu itd. BioloSki apatiti se razlikujdusomieno, i
od sintetikog HAP po stehiometriji, sastavu, kristalnoj strukturi i ostalim kiaiemijskim i
mehanikim svojstvima (Tabela 2.1.). BioloSki apatiti su ato¢ kalcijum deficitarni i u
njihovoj strukturi je uglavnom izvrSena supstitucija fosfatnih jona karbonatnim [80, 81].

BioloSki apatiti gléi razlikuju se od apatita dentina ili kosti po kristalmosti i
koncentraciji CG& i Mg®". Apatiti enamela sadrze najmanju kali¢ karbonatnih i jona
magnezijuma i imaju @ kristale u por@enju sa dentinom ili kostima. Apatit enamela je
visokoj temperaturi. Razlike u velii kristala i rastvorljivosti izméu apatita enamela,
dentina i kosti mogu biti pripisane delom i razlici u koncentraciji karbonatnih i jona
magnezijuma koji su prisutni u njima [82, 83, 84]. Bioloski apatiti humanog enamela, dentina i
kosti takate daju razllite proizvode nakon sinterovanja iznad 800 jer se razlikuju po
sastavu, prvenstveno usled raizi¢ kalcijum deficitarnosti. Sinterovanjem apatita kostiju
iznad 800C dobija se uglavhom HAP i mala kah& CaO. Sinterovanjem apatita enamela i

14



dentina iznad 80 dobija se HAP i mala kolida p-TCP (oko 5 mas.% u enamelu i oko 12
mas.% u dentinu) [15, 34, 85].

Tabela 2.1. Uporedni prikaz sastava, kristalografskih i meh&itickarakteristika humane
gledi, kostiju i sintetisanog hidroksiapatita [15, 85]

Enamel Kost Sintetisani HAIP
Sastav (mas. %):
Kalcijum, Ca 36,0 24,5 39,6
Fosfor, P 17,7 11,5 18,5
(Ca/P) molarni 1,62 1,65 1,67
Natrijum, Na 0,5 0,7 tr
Kalijum, K 0,08 0,03 tr
Magnezijum, Mg 0,44 0,55 tr
Karbonatni joni, CG&" 3,2 5,8 -
Fluoridni joni, F 0,01 0,02 -
Hloridni joni, CI 0,30 0,10 -
Pepeo
(polipuno neorganski) 97.0 65.0 100
Organski deo 1,0 25,0 -
Apsorbovana kD 15 9,7 -
Elementi u tragovima: Sr,
Pb, Ba, Fe, Zn, Cu u u g
Kristal ografske osobine
Parametri reSetke
(+/- 0.003 A)
a-osa 9,441 9,419 9,422
c-osa 6,882 6,880 6,880
Indeks kristali®iosti 70-75 33-37 100
Veli¢ina kristala, nm 130 x 30 nm 250 x 25-5(
Proizvodi nakon
sinterovanja (951C) HA +TCP HA+Ca0 HA
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Osnovna funkcija skeletnog sistema je da daje potporu telu i da &titi pojedine delove
tela i organe. Kosti se sastoje od organskog i neorganskog dela. Organski deo sintetiSu
uglavnhom osteoblasti, 8ine ga vlakna kolagena i amorfna osnovna supstadsaovna
supstanca se sastoji od glikoproteina i glikozaminoglikana, dok neorganskindekristali
kalcijum-hidroksiapatita igiiastog oblika duzine 20-40 nm i debljine 1,5-3 nm, koji leze duz
vlakana kolagena dajukosti tvrdau i otpornost.

Struktura kostiju prikazana je na slici 2Kblagena vlakna u kalcifiranom matriksu
grade pravilno raspotene lamele (debljine 3-dm). Ove lamele su ndesobno paralelne i
organizovane su kao koncentri¢valjkovi oko srediSnje Supljine tj. Haversovog kanala u
kome se nalaze krvni sudovi i nervna vlakna okruzena vezivnim tkivom. Sve konoentri¢
lamele koje okruzuju jedan Haversov kanal se nazivaju Haversov sistem ili osteon. Svaki
osteon je izgrden od 4-20 lamela. Kolagena vlakna u jednoj lameli sdus@bno paralelna i
¢ine spirale oko Haversovog kanala [2, 86].

Slika 2.3. Mikro i makro struktura kosti

Kost se moZze posmatrati kao kompozitni materijal sastavljen od tri glavne
komponente: polimera, neorganske komponente i viskoZnedg.

Neorganska komponenta kostiju sadrzi ratgic kalcijum-fosfate. Najvazniji i
najzastupljeniji je kalcijum-hidroksiapatit, 4POs)s (OH),, koji se obi®o javlja sa mnogim
supstitucijama u molekulu: 'K Mg?*, SF*, i Na' umesto C#: karbonatni joni umesto
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fosfatnih jona i fluoridni joni umesto Olgrupe [87]. Neke od navedenih supstituenata imaju
znaajan uticaj na strukturu i mehak& svojstva minerala kostiju.

Proces stvaranja kostiju naziva se osteogeneza ili osifikacija [2]. Osteogeneza je slozen
proces. Odvija se u mladom vaskularizovanom vezivu mezenhimnog tipa, u kome se
pojavljuju koStaneelije koje stvaraju kost (osteoblasti) i remodeliégjaelije (osteoklasti).
Osteoblasti su ovalnéelije velicine 15-20 mikrometara. SintetiSu organski matriks, koji se
sastoji od mukopolisaharida (osteomukocid) i kolagenskih vlakana. Postoji joS jedalijdip
- prelazna forma, iznd® mezenhimnihéelija i osteoblasta, a to su osteogefsdije.
Nepravilnog su oblika, nesto izduzZene sa svetlijom citoplazmom i svetlijim jedrom. Malo se
razlikuju od mezehimnilielija, ali se nalaze u blizini osteoblasta. Od osteog&siija nastaju
osteoblasti. Méutim i od osteoblasta mogu nastati osteogasige. Osteoblasti i osteogene
¢elije se nalaze, kod potpuno formirane kosti, u koStanim kanalima (Haversovim i
Volkmanovim), u endoostu i u unutrasnjem sloju periosta. Osnovna funkcionalna karaktristika
osteogeneze je stalno i istovremeno odvijanje dva paralelna procesa: stvaranje i razaranje
kosti. Prvi obezb#uju osteoblasti, a drugi osteoklasti. MiSljenje je da se hidroksiapatit ne
talozi direktno iz vaéelijskog fluida u kosti, ali da se prekursor kalcijum-fosfat prvi formira i
transformiSe u hidroksiapatit. Pretpostavlja se da je inicijalni mineral brusit, tj. da ovaj
mineralni prekursor obezbeje ravnotezu u kerankodj fazi kostiju [88, 89].

Posmatrano mikroskopskitav skelet je, izuzev ljuske lavirinta, gem od lamelarne
kosti, tj. od sistema koStanih lamela koje nastaju okoStavanjeiucelgske supstance, tj.
ulaganjem kalcijumovih soli u supstancu iztu&olagenih fibrila. Postoji misljenje da je veza
izmeadu kolagena iz kosti i mineralne faze mnogostruka i kompleksna. Kada osteoblasti
stvaraju kost, sadrze vodu umesto minerala. Postepeno, organski matriks, nazvan osteoid,
"sazreva” i kalcifikacija pdinje. Pretpostavlja se da je inicijalna precipitacija kristala minerala
katalizovana elementima u kolagenskoj strukturi, kao i drugim biohemijskim regulatorima.
Prema tome, fizkKo ureienje ove dve faze razvija se na osnovu strukture svake od ovih faza.
Inicijalni kristali rastu u trakama kolagena, i zatim se Sire kroz celu strukturu kolagena. Kod
ljudi, nova kost postize oko 70 % svoje mineralne kapacitivnosti za period od otprilike 4 dana.
Ovaj proces je poznat kao primarna mineralizacija. Sekundarna mineralizacija zahteva mesece
sporog i asimptotskog dostenja kosti u normalan mineralni sadrzaj. To nije maksimum
mineralizacije koju kost moZe da dostigne. Ponekad s@avaoda je koStani matriks
hiperkalcificiran. U literaturi se navodi da je vreme potrebno da se ovaj proces zavrSi oko 8
meseci posle inicijalnog formiranja dela kosti, ali se moze dogoditi da traje i godinama posle.
Hipermineralizacija ukljtuje ne samo dalju mineralizaciju organskog matriksa; ve
mineralizaciju mekog tkiva éelijskom meuprostoru. Ovo je patoloSko stanje, koje se ne
deSava kod normalne kosti, ukljye izumiranjecelija, i po svoj prilici doprinosi tome da kost
bude krta i manje zilava. Hipermineralizacija je i#&kaiaena uz razlaganje usled zamora
materijala. Pretpostavalja se da osteociti odrzavaju sadrzaj jona minerala kosti na nivou ispod
koncentracije u krvnom serumu. Izumiranje osteocita moze teoretski dozvoliti
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hipermineralizaciju. Tok stvaranja kosti u sustidete dve faze i one se sukcesivno smenjuju.

U prvoj fazi osteoblasti izgdaju organski matriks (osteomukoid, osteoalbumin i kolagena
vlakna) i on se naziva osteoid. U drugoj fazi osteoid se mineralizuje i postaje koStano tkivo.
Mineralizacija je talozenje kristala kalcijum-hidroksiapatita u intracelularnu supstancu. Pod
uticajem alkalne fosfataze kojuckel osteoblasti, cepaju se glicerofosfati, osiialpati fosfatne

jone koji se vezuju sa jonima kalcijuma iz tkiva u kalcijum-fosfate, koji predstavljaju osnovni
deo mineralnog dela kosti, priblizno 85 %. Kalcijum-karbonat je zastupljen sa priblizno 10 %,
a ostatak ¢ine Kkalcijum-hlorid i magnezijum-hlorid. Sve ove soli stvaraju kristale
hidroksiapatita, koji oblazu fibrile, a prodiru delim@ izmeiu njih. Potpuna mineralizovana
kost sastoji se od dva osnovna dela: organskog (oko 33 %) i neorganskog (oko 67 %).

Osim u kostima, kalcijum-hidroksiapatit se i u zubima javlja kao osnovni konstituent,
ali u nesSto drugajem obliku, a i sam hemijski sastav delova zuba se razlikuje d@uresa
hemijskim sastavom kostiju. Hemijski sastav neorganskog dela zuba i kostiju (izrazen u
procentima) prikazan je u tabeli 2.2.

Tabela 2.2. Uporedni prikaz sastava neorganskog dela zuba i kosti

Sloj Mineralni | Ca P CQ | Mg N Ca/P | P/IC®
zuba | sastojci

gled 96,0 358 |174 |3,06 [0,38 |0,41 |2,08 |[5,69
dentin | 76,0 27,14 1135 |3,84 |0,85 |3,44 [2,01 |4,75
cement| 72,7 2593 1124 |3,42 |0,78 |4,28 |2,08 |3,64
kost 71,3 26,421 11,8 4,23] 0,42 4,4¢ 2,2p  2,8D

Osnovnu masu zubé&ni zubni dentin ili zubna kost. U predelu zubne krunice nju
prekriva zubna glé (deo sa najwem sadrzajem mineralnih sastojaka, tabela 2.2), a u predelu
korena zubnu kost prekriva zubni cement. U srediSnjem delu krunskog i korenskog dela je
zubna pulpa koja se sastoji od krvnih sudova i nervnih zavrSetaka (Slika 2.4). Dentin
predstavlja tkivo slito kosti, avaskularno i kalcifikovano. Oko 70% mase dentina soli
kalcijuma. Nekalcifikovan je samo tanak sloj dentina (predentin) koji se nalazi neposredno uz
odontoblaste.
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Slika 2.4. Struktura zuba

Osnovni izvorni materijal za stvaranje neorganskih soli kosti i zuba, fosfor i kalcijum,
se nalaze u krvi. Pre deponovanja fosfata kalcijuma u neokoStalom tkivu kosti i zuba dolazi do
deponovanja organskih fosfatnih jedinjenja,éedje u vidu ATP i glikogena u osnovnom
tkivu koje okoStava u toku formiranja kosti. Posle sloZzenih biohemijskih i fizioloSkih procesa
dolazi do formiranja apatita koji ispunjava medjuprizévai prostore kod zubne kosti. Ceo
ovaj proces zavisi od kolite kalcijuma i fosfora u krvi i samom tkivu koje okoStava, od
pravilne funkcije nekih endokrinih Zlezda (paratireoidne, tireoidna i hipofiza) i od prisustva
vitamina u hrani, a natdo A, D i C.

2.3. Svojstva kalcijum-hidroksiapatitai trikalcijum-fosfata

Kao Sto je vé receno, sa jedne strane, kao najvazniji konstituent neorganske faze
kostiju i zuba, a sa druge strane kao jedinjenje koje je éeodabiti iz vodenih rastvora i
pogodnim n&nom procesiranja prevesti u biokerakiidmaterijal Zeljenih karakteristika,
kalcijum- hidroksiapatit predstavlja predmet mnogih istrazivanja. Stehiometrijski kalcijum-
hidroksiapatit ima teorijski sastav: 39,68 mas. % Ca, 18,45 mas. % P, Ca/P maseni odnos
2,151, Ca/P molarni odnos 1,67.
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Stehiometrijski  kalcijum-hidroksiapatit ima veliku tetku stabilnost na
temperaturama do 1200 °C, tj. na temperaturama manjim od 1200 °C ne dolazi do fazne
transformacije HAP u druge kalcijum-fosfate. Uslovi sinteze praha kao i karakteristike
dobijenog praha u mnogome utitha fazni sastav sinterovanih biokerakitic materijala.
Ispitivanjem uticaja parametara sinteze pri precipitaciji HAP na t&mgtabilnost HAP,
doslo se do zakljtka da niska koncentracija reaktanata i visoka reakciona temperatura dovode
do povéanja termike stabilnosti [28, 29]. Odsustvo pikova ostalih kalcijum-fosfata na
difraktogramima prahova HAP Zarenih na temperaturama manjim od 1200 °C, predstavlja
svojevrsnu potvrdu njihove stehiometrijske prirode [23, 24, 26].

U sliaju kada je Ca/P molarni odnos manji od 1,67, tj. kada deor&alcijum
deficitarnom hidroksiapatitu (CDHAP), sinterovanjem na temperaturama u intervalu od 900
do 1500 °C, dolazi do formiranja sléile kalcijum-fosfatih jedinjenjaf-TCP,a-TCP (nastaje
transformacijomp-TCP na temperaturama iznad 1100 °C), tetrakalcijum-fosfaPCg.O
(TTCP) i oksiapatita prema reakcijama [90]:

CDHAP - Cag(POy)s(OH), + B-Cas(PQy), (=900 °C) (2.1)
B-Cas(PQy)2 — a-Ca(PQy), (>1100 °C) (2.2)
Ca(PQ)s(OH), —~ 2 Ca(PQy), + Ca(PQ,),0 (1300 °C) (2.3)
Cay(PQy); + CaO — Ca(PQy),0 ¢ 1400 °C) (2.4)

Iz jedn&ine 2.4 se moze i da kao jedan od produkata terkag razlaganja HAP
moze biti i CaO. Prema nekim autorima, proizvod Zarenja Kkalcijum deficitarnog
hidroksiapatita na temperaturama iznad 900 °C je anhidrovni dikalcijum-fosfat, DCP. Kako
DCP nije stabilan na ovim temperaturama, on se transfornfiSEGP, koja predstavljaestu
pojavu pri sinterovanju CDHAP na temperaturama iznad 900 °C. Na temperaturama iznad
1100 °C trikalcijum-fosfat se pojavljuje i u vidu svoje visokotemperaturne daz€P, koja
nastaje transformacijorf-TCP. Ukoliko se sinterovanje apatita odvija uz prisustvo vodene
pare formiranje drugih kalcijum-fosfatnih faz& § o-TCP, TTCP)e biti smanjeno i HARe
biti dominantna faza u kotiaom proizvodu [91, 92]. Na stabilnost odieee faze tokom
Zarenja moze da se Wwi¢ suptituisanjem oddenih jona u strukturi HAP.

B- TCP ne moze da se dobije precipitacijom iz vodenih rastvotasar®o moze da
nastane kao proizvod pri sinterovanju CDHAP. MoZe da se dobije kontrolisanim Zarenjem
prirodnih kostiju, s tim Sto u sastavu kénag proizvoda zaostaju prirodno supstituisani joni
[74]. B- TCP je stabilnija faza na sobnoj temperaturi, dok je visokotemperaturna modifikacija
a-TCP rastvorljivija u vodi. Idelna struktura za stabilnfstTCP je struktura koja u sebi
sadrzi vakansije koje su male da se u njih smesti jon kalcijuma, ali su dovoljno velike da
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prihvate jon magnezijuma, koji utitha stabilnost ove faz€ist p- TCP nikada nije promen
u bioloSkim sistemima, ¥esamo u oblikup-(Ca,Mgk(PQy)2) [82, 93-97]. U medicinskoj
praksi, B- TCP se koristi u obliku fosfatnih cemenata [98-101] ili se nalazi u sastavu
keramtkih biomaterijala u kombinaciji sa HAP [26, 27, 56,68, 102-109].

Kao Sto je vé naglaSeno, na temperaturama do 1125 °C trikalcijum-fosfat nastaje u
obliku svoje visokotemperaturne modifikacijgeTCP. Sobzirom da prisustvo silicjuma u
malim procentima stabiliSe ovu fazu, neki autori je zovu silicijum-stabilisdiCP. U
prisustvu jona silicijuma-TCP moZe da nastane i na temperaturama nizim od 10q0 P@-
TCP imaju isti hemijski sastav, ali se znatno razlikuju po pitanju kristalne strukture i
rastvorljivosti. a-TCP faza je dosta reaktivna u vodenim rastvorima, tj. sklona je hidrolizi,
zahvaljuji&i cemu je ovaj materijal nasao izuzetno Siroku primenu pri proizvodnji fosfatnih
cemenata [28, 29, 110-118].

Kalcijum-hidroksiapatit i trikalcijum-fosfat ¢ i o-TCP) su najéXe zastupliena
jedinjenja u sintetskim biokerankiin materijalima. Kalcijum-fosfatna faza reaguje sa vodom
ili telesnim fluidima, na 37°C i formira se kalcijum-hidroksiapatit prema j&dna

ACa(PQy)2 (s)+ 2H0 — Cayo(POy)s(OH), (povrsina) + 2CH + 2HPQ? (2.5)
Primena kalcijum-fosfatne keramike u mnogome zavise od njenih mé&hani¢

svojstava. O mehatkim svojstvima biokerandkih materijala na bazi kalcijum-

hidroksiapatita i trikalcijum-fosfata & dosta ré& kasnije, a u tabeli 2.3. date su literaturne

vrednosti nekih strukturnih i mehakibty karakteristika hidroksiapatita.

Tabela 2.3. Fizicko-hemijske i strukturne karakteristike hidroksiapatita

Prostorna grupa RN
Parametri reSetke a=b=9432A;c=6,881A
Teorijska gustina [g/crih 3,168
Tvrdoca po Vikersu — u [GPa] 0,6-3
Cvrstota na pritisak [MPal] 500 — 1000
Cvrstata na savijanje [MPa] 115 - 200
Jung-ov modul [GPa] 80 -100
Zilavost ke [MPa m’] 0,6-1,0

Drugi kalcijum-fosfati, kao Sto jg-trikalcijum-fosfat 3-TCP) imaju loSija mehank&
svojstva od HAP, zbogega im je primena ogram@ta. Zahvaljujti tome Sto se-TCP
rastvara mnogo brze od HAP, i tome Sto lako podleze transformacijama i resorpciji pod
uticajem osteoklasta, u njegovom prisustvu dolazi do stimulacije aktivhosti osteoblasta u
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procesu stvaranja kosti. Stoga se u cilju dobijanja keramike dobrih rilehairakteristika i
odgovarajdih resorbilnih svojstava, HAP meSa BalCP. Ova keramika je poznata pod
nazivom bifazna kalcijum-fosfatna keramika (BCP).

Na mehanika svojstva biokeramidh materijala na bazi kalcijum-hidroksiapatita i
trikalcijum-fosfata pored parametara procesiranja, kao Sto su vreme zadrzavanja na
temperaturi sinterovanja, maksimalna temperatura pri procesiranju, pritisak na kome se
presuju polazni kompakti, primenjene tehnike sinterovanja kojima se materijal finalno
procesira, u velikoj meri utit karakteristike polaznih prahova. Od karakteristika polaznih
prahova, pored Yepomenutog Ca/P molarnog odnosa, veliki uticaj na svojstva materijala
imaju i oblik i velidna cestica prahova, stepen njihove aglomerisanosti, oblik aglomerata,
hemijski sastav itd.

2.4. Sintetisanje prahova kalcijum-hidroksiapatita

Veliki broj postupaka sinteze kalcijum-hidroksiapatita je do danas objavljen sa ciljem
da se dobije prah sa optimalnim karakteristikama, u zavisnosti od potencijalne namene. S
obzirom da karakteristike polaznog praha, kao Sto suinaki&stica, stepen aglomerisanosti,
odnos Ca/P, specifi@ povrSina itd., u velikoj meri odheju svojstva sinterovanih
biokeramikih materijala, sintetisanju prahova HAP sa razlogom poklanja velika paznja.
Primera radi, odnos Ca/P polaznog praha kalcijum-hidroksiapatita ima uticaj na fazni sastav
sinterovanog biokeragkog materijala. Vetiina i oblik cestica praha i stepen njihove
aglomerisanosti utit na kompresibilnost i gustinu polaznih kompakata, samim tim na izbor
uslova sinterovanja, koji oditaju mnoga svojstva sinterovanih biokerakii¢ materijala.
Najveti broj postupaka sinteze bazira se na dobijanju hidroksiapatita iz vodenih rastvora, a
karakteristike praha u velikoj meri zavise od stepena mmsi¢rastvora u odnosu na neku
kalcijum—fosfatnu fazu. Kalcijum-hidroksiapatit je mdgu dobiti iz kalcijum-fosfatnih
prekursora ili bez njih, a prekursori mogu biti: oktakalcijum-fosfat, amorfni trikalcijum-fosfat,
dikalcijum-fosfat dihidrat itdHidroksiapatit je mogte dobiti direktno, bez pojave prekursora,
iz rastvora koji ima nizi stepen presija prema hidroksiapatitu u pdemju sa rastvorima iz
kojih su dobijene amorfne prekursorske faze.

Kalcijum-hidroksiapatit je modie dobiti: razléitim modifikacijama precipitacije iz
vodenih rastvora [119-122], primenom hidrotermalnih uslova sinteze [123-127], reakcijama u
¢vrstom stanju [128, 129], sol-gel tehnikama [130-132], hidrolizom drugih kalcijum-fosfata,
precipitacijom u prisustvu uree, glicina, formaldehida, heksametilentetraamina [133-136],
primenom sprej pirolize [137], sintezama sa primenom ultrazvuka i mikrotalasa [138, 139] itd.

Hidroksiapatiti dobijeni navedenim tehnikama su u nagwe broju sldajeva kalcijum
deficitarni (Ca/P molarni < 1,67) [140-142]. Ukoliko se sinteza izvodi u vrlo baznoj sredini,
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talog moze da sadrzi karbonate, Stoaiti& povéanje odnosa Ca/P izad 1,67. Treba naglasiti
da je do sada ogroman broj studija bio poewe problematici vezanoj za sintezu
stehiometrijskog kalcijum-hidroksiapatita (Ca/P = 1,67), s obzirom da je upravo ovaj Ca/P
odnos preduslov za dobijanje monofaznih kalcijum-hidroksiapatitnih bioketdmmraterijala

[143, 144].

Prema pojedinim autorima, sinteze koje vode ka formiranju stehiometrijskog HAP-a se
mogu podeliti na osnovu mnogih kriterjuma u nekoliko vrsta [145]. &g korigene
sinteze su, kako ih u literaturi navode, precipitacione metode bazirane na teorijskom sastavu
kalcijum-hidroksiapatita. Zajedrkd za ove reakcije je da odnos Ca/P u reakcionoj smesi
mora da bude 1,67. Polazna jedinjenja kalcijuma sunob{¢aCQ, CaO, Ca(OH) itd. Pri
sintetisanju stehiometrijskog HAP poZzZeljno je uspostaviti inertnu atmosferu u cilju
spre&avanja apsorpcije COkoji je uvek prisutan u vazduhu i vrlo lako se inkorporira u
apatitnu strukturu. Ulaskom GOu hidroksiapatitnu strukturu, mogu da nastanu dva tipa
karbonatnih hidroksiapatita. Tip »A« nastaje waju kada jedan jon GO supstituise dva
jona OH, pri ¢emu se formira jedna vakancija. U tipu »B«, karbonatni jon zamenjuje fosfatni
jon, a pritom nastaje katjonska vakancija. Od jedinjenja fosfora pri sintetisanju
stehiometrijskog HAP n&gse se koristi ortofosforna kiselina visokestoce ili amonijum-
hidrogenfosfat, a tipita reakcija koja prati ove postupke sinteze je:

10Ca(OH) + 6HsPO, — Cao(POy)s(OH), + 18H0 (2.6.)

Nitrati i amonijumove soli séesto koriste umesto hlorida i soli natrijuma [146], zbog
jednostavnog razlaganja soli MWKO3, koja nastaje pri ovim procesima kao nuzproizvod. pH
rastvora se nag&e odrzava oko vrednosti 10, a &t se reguliSe upravo dodatkom
amonijaka. Precipitacija iz rastvora se odigrava ili istovremenim dodavanjem soli kalcijuma i
fosfatnih jedinjenja u vodu ili dodavanje fosfatnog rastvora u vodeni rastvor soli kalcijuma.
Odstojavanje rastvora nakon reakcije predstavlja vazan stupanj kako bi se osiguralo dobijanje
stehiometrijskog HAP [147]Tokom starenja dobijeni HAP je sklon aglomeraciji fgmu
sitni kristali postaju sve krupniji kako se Ca/P odnos priblizava vrednosti 1,67 [148]. Sinteza
se obéno odvija pri kontrolisanoj brzini dodavanja reaktanata uz stalno meSanje, na
temperaturama od 2% do 90°C. pH vrednost se tokom sinteze smanjuje uklanjenjem
hidroksilnih jona iz rastvora tokom talozenja hidroksiapatita.

Ovim metodama se dobijaju velike kah& hidroksiapatita usled velikog prinosa ovih
reakcija. Problemi se ob® javljaju usled nedovoljno precizne kontrole faktora koji
upravljaju procesom precipitacije: pH, temperature, Ca/P odnosa regenasa i dr., Sto moze
dovesti do dobijanja proizvoda nezeljenih karakteristika.

HAP je mogude dobiti i precipitacionim sintezama koje vode ka dobijanju
stehiometrijskog hidroksiapatita, a bazirane su na ravnotezama u rastvorima. Naime,
stehiometrijski HAP je izuzetno stabilna faza u rastvorima pri pH 4,3 ndC25Pod
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pretpostavkom da se pH odrzava na navedenoj vrednosti, pojedini autori tvrde da bi i pri
razlicitim odnosima Ca/P u reakcionoj smesi, kfaraproizvod mogao biti stehiometrijski
HAP [149-152]. U toku dovoljno dugog odlezavanja precipitata u maticrastvoru na pH
4,3 dolazi do hidrolize drugih kalcijum-fosfata, a kao k@maproizvod dobija se kalcijum-
hidroksiapatit [81-83, 153, 154]. Apatiti dobijeni raznim modifikovanim precipitacionim
metodama mogu imati dosta ragkckarakteristike, kako u stehiometrijskom smislu, tako i u
pogledu morfologije, kristalidosti itd, a sva ova svojstva zavise od temperature rastvora,
vremena starenja taloga, atmosfere, brzine dodavanja reaktanata i od niza drugih faktora.
Kalcijum-hidroksiapatit se dobija i reakcijama&wrstom stanju. Reakcijamadurstom
stanju dobijaju se aglomerati nepravilnog oblika, nehomogenog sastava zbog nepotpunog
odigravanja reakcije. Dva od mnogih ¢irea dobijanja HAP reakcijama izmhe cvrstih
reaktanata mogu se predstaviti steaehemijskim reakcijama [85]:

2CaHPQ + 2Ca(P0;),0 — Caio(POy)s(OH)s (2.7)
12CaHPQ + 6Ca(POy),0 — 4Ca(HPQOy)(PO)sOH + 2H0 (2.8.)

Prema reakciji 2.7. dobija se stehiometrijski kalcijum-hidroksiapatit, a prema 2.8.
kalcijum deficitaran kalcijum-hidroksiapatit. Reakcijamacwrstom stanju HAP se moze
dobiti i reakcijama monetita i-TCP sa kalcijum-hidroksidom. Za dobijanje hidroksiapatita
reakcijama wvrsom stanju, koji je manje kalcijum deficitaran i koji sadrzi male ko#i-

TCP faze nakon sinterovanja, koriste se uglavnom komerercijalno dostupna kalcijum-fosfatna
jedinjenja.

Dobijanje apatita hidrotermalnim metodama za razliku od precipitacionih metoda daje
proizvode visokog stepena kristal@sti, jasno definisanecesto uniformne strukture. Sinteza
se izvodi tretiranjem smesSe reaktanata u autoklavima na definisanoj temperaturi i pritisku. Kao
i svim ostalim metodama sinteze, i hidrotermalnom metodom vajirpparametre sinteze
moze se u mnogome uticati na karakteristike dobijenih prahova.

Kalcijum-karbonat u prisustvu odgovarégu kolicine CaHPQ ili (NH4),HPO,
moze dati HAP prema slediem hemijskim reakcijama:

4 CaCQ + 6 CaHPQ - Ca(POy)s(OH), + 6 HO + 4 CQ (2.9)
10 CaCQ + 6 (NHy),HPQ; — Cao(POs)s(OH), + 8H,0 + 12NH + 10CQ (2. 10)

Prah kalcijum-hidroksiapatita se moze dobiti hidrotermalnom reakcijom kalcijum-
fosfata i kalcijum-oksida u prisustvu vodene pare:

3CaP,0; + 4Ca0 + HO - Calo(PO4)6(OH)2 (2 11)
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Dobijeni HAP je stehiometrijski. Potpuna sinteza se izvrSi nakon 3gh=na0 MPa i
T= 350°C. Eksperimenti su iz&#teni u atmosferi azota. HAP se hidrotemalnim putem moze
dobiti velikim brojem modifikovanih metoda od kojih su neke: "gel growth" metoda, "flux
growth" metoda, raznim modifikacijama reakcija Ca(EDTA) fosfatnim rastvorima itd
[123-127].

3. PROCESIRANJE | SVOJSTVA BIOKERAMICKIH MATERIJALA

Nakon sinteze prahova kalcijum-hidroksiapatita, naredne faze u procesiranju
biokeramikih materijala na bazi kalcijum-hidroksiapatita i kalcijum-fosfata su:

- oblikovanje i
- sinterovanje.

3.1. Oblikovanje keramickih materijala presovanjem prahova

Tokom procesiranja kerankidh materijala, oblikovanje predstavlja proces pri kome
dobija polazni kompakt Zeljenog oblika, nakdega sinterovanjem materijal dobija svoje
konane dimenzije [155]. Kao naziv za oblikovatesticni kompakt koristi se engleskacre
.green body“, u prevodu zeleno telo, ali je u literaturi prd®rai cesto korigen termin
polazni kompakt. Metode oblikovanja kerakiit prahova su: oblikovanje presovanjem,
oblikovanje iz suspenzija i oblikovanje plasiid keramikih masa. Dva osnovna tipa
presovanja prahova su uniaksijalno i izostatsko presovanje.

Presovanje obuhvata tri osnovna koraka: punjenje kalupa prahom, dejstvo sile tj.
formiranje polaznog kompakta i &@nje ispreska iz kalupa. Svi navedeni koraci su od
izuzetnog zn&aja, ali treba ista da pri procesu oblikovanja kompakata presovanjem postoji
jo$ niz m@ukoraka koji mogu doprineti poboljSanju svojstava polaznih kompakata, a samim
tim i proces sinterovanjainiti efikasnijim.

Tokom presovanja primena pritiska dovodi do razbijanja mekih aglomerata i
preurgienjacesticne strukture, préemu se translatornim i rotacionim kretanjem ker&hic
cestica vrSi njihova preraspodela i preigeje u jednu novu, mnogo efikasnije i deaije
pakovanu strukturu. Vrlo bitne karakteristike polaznih kompakata su polazna gustina,
specifina povrSina, raspodela veha& pora i oblik pora. Polazna gustina u velikoj meri zavisi
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od veligne primenjenog pritiska. Sa paanjem primenjenog pritiska polazna gustina,
koordinacioni brojc¢estica i j&ina kompakta rastu, dok zapremina, ek i broj pora
opadaju. Oblik, vetiina i raspodela velina pora u velikoj meri uti¢ na proces sinterovanja,
tako da je mogie da se dva uzorka istih polaznih gustina raaliponasSaju tokom
sinterovanja usled razli¢ raspodele velita pora.

Velicina i raspodela velida ¢estica praha imaju ztajan uticaj na karakteristike
polaznog kompakta. Pri presovanju n&sicnih keramékih prahova, za postizanje polazne
gustine vée od 40 % teorijske vrednosti zahtevaju se izuzetno visoki pritisci. Uticajneeli¢
cestica polaznog praha na véiid pritiska pritiska presovanja se moZze objasniitove
povrsSinom kontakta po jedinici zapremine kod malih nego kod velikstica. Ta véa
povrSina kontakta smanjuje pogonsku silu za pdame ¢estica, usledtega se prahovi sa
nano dimenzijamaestica presuju na znatno viSim pritiscima.

Stepen aglomerisanosti naestinih prahova kao i oblik, priroda i morfologija
aglomerata imaju veliki uticaj na svojstva polaznih kompakata. Na slici 3.1 prikazana je Sema
aglomerisanog praha na kome se vide polozaji interaglomeratnih i intraaglomeratnih
(interkristalitnih) pora.

aglomerat . ’
g kristalit

interaglomeratna pora

Slika 3.1. Sema aglomerisanog praha

Ukoliko su aglomerati tvrdi i mikronskih su veha&, velika je verovatni@a dace
sinterovan uzorak sadrzati pore mikronskih dimenzija¢&tse nepravilno odraziti na stepen
denzifikacije tokom terntke obrade, tj. zahteva se viSa temperatura sinterovanja za
dobijanje gustih materijala. Tvrdi aglomerati koji nekogu ds se razbiju pod dejstvom pritiska,
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¢e prouzrokovati pojavu bimodalne raspodeleduadi pora u ispresku, tj. pored dugestitih

pora u uzorkwee biti prisutne i prisutne znatno krupnije doeglomeratne pore. Presovanjem
mekih agregata na visokim pritiscima vela pora se u velikoj meri smanjuje, a raspodela
velicina pora je oliino vrlo uska, tako da je za sinterovanje ovako dobijenog polaznog
kompakta potrebna niza temperatura. Stepen aglomerisanosti i raspodata yei& mogu

biti odreieni u prahu, presovanim i sinterovanim kompaktima gan@vinog porozimetra.

Kod neaglomerisanog praha prisutna je samo jedna vrsta pora (slika 3.2.a). Ove pore su malih
dimenzija i nazivamo ih intraaglomeratnim ili interkristalitnim porama. Prisustvo drugih
pikova na dijagramu raspodela valig pora (slike 3.2 b,c) ukazuje na prisustvo porahve
dimenzija tj. interaglomeratnih pora.

Slika 3.2. Dijagram raspodele pora: a) neaglomerisanog praha, b) praha sa
aglomeratima iste velide i c) praha se aglomeratima radtih velicina

Kompaktiranjem pre sinterovanja se péaea povrSina kontakta izmedfestica i
smanjuje se mogmost za zaostajanje interaglomeratnih pora u dobijenom k&ami
materijalu. Nanokristalna keramika se primarno dobija presovanjem metastabilnih
nanoprahova na visokim pritiscima, i do nekoliko GPa, a zatim sinterovanjem tako dobijenih
kompakata [156, 157].

3.2. Konvencionalno sinter ovanje

Definicija procesa sinterovanja prema Balshin-u i Fedochenk-u (1961) glasi:
“Sinterovanjem se naziva kvantitativna i kvalitativna promena prirode kontaktduziestica
praha, izazvana toplotnom pokretlji¢oSatoma ili jona i uzajamnim delovanjetestica sa
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atmosferom sinterovanja, koje je feao povéanjem kontaktne povrSine, smanjenjem
poroznosti i povéanjem mehanke cvrstate sinterovanog tela”. Prema drugoj definiciji,
sinterovanje je procesna tehnika koja se koristi u cilju dobijanja materijala kontrolisane gustine
polazé&i od keramikih prahova uz pomiotoplotne energije.

Tokom procesa sinterovanja disperzni sistem prelazi Wkfik@ntinuum, tj. @vrS¢ava
u jednu celinu uz smanjenje poroznosti, @a@ge gustine i porast mehaké& cvrstate.
Materijali dobijeni sinterovanjem kerankit prahova imaju osobne svojstvehwstim telima,
ali i neke posebne osobine poput tetit, dielektrickin, magnetskih i optkih u uslovima
kada je postignuta homogenost strukture sa finim zrnom, poroznost bliska nuli i definisana
kristalna struktura [155, 158, 159].

Tokom sinterovanja u sistemu su u svim fazama prisutne pore, a u zavisnosti od
prirode pora razlikuju se tri stadijuma sinterovanja: prvi stadijum obuhvata stanje sistema
povezanihtestica sa otvorenim porama i bez znatnije promene gustine, drugi stadijum u kome
sistem ¢estica poinje da se skuplja, pore se zaokruzuju i zatvaraju, dok &&dijum
odgovara sistemu koji sadrzi zatvorene i izolovane pore, udaljene jedne od drugiliu izme
njih nema méudejstva.

Prema Robertsovom shvatanju, sinterovanje se deli samo na dva stupnja: sinterovanje
u prisustvu otvorenih pora i sinterovanje u prisustvu zatvorenih pora.

Prema Kofstad-u, proces sinterovanja moze biti izdeljen u viSe perioda. U toku
pocetnog perioda hrapavost povrSikestice opadaiestice poinju da se povezuju i stvaraju
agregate. Pri kraju prvog periodacpge rast zrna i pojavljuju se metastabilne pore i pritom
dolazi samo do neznatnog skupljanja od nekoliko procenata. Intermedijerni period je vreme u
toku kojeg se rast zrna nastavlja, a dimenzije pora opadaju. Zavrsni pefiog ada telo
postize 90-95% teorijske gustine, kada pore postaju diskontinualne i zatvorene. Booe obi
zaostaju na granicama zrna. ZavrSni stadijum moZze da obuhvati kompletno uklanjanje
zaostalih pora, Sto vodi ka potpuno gustom materijalu. Kao negativna pojava u ovom periodu,
moze da nastupi diskontinualni rast atdéneih velikih zrna na kan malih, a zatvorene pore
pritom postaju izolovane unutar zrna i odvojene od granice zrna. Ukoli&ée do ovog
fenomena, potpuna denzifikacija postaje veoma teSka. Termin sinterovanje se redovno odnosi
na proces kojim se istovremeno postize gawnge ¢vrstace i gustine kompaktiranog praha.
Ponekad je mode poveéati mehaniku ¢vrstatu, a da ne die do povéanja gustine, dok je
obrnuta pojava krajnje neverovatna.

Prema Show-u, razlikuju se tri postupka sinterovanja kefkalmidnaterijala.
Sinterovanje @vrstoj fazi je najé&i proces sinterovanja u toku koga svi konstituenti finalnog
keramikog materijala ostaju &vrstom stanju, a materije se transportuje difuzijom Kroztu
fazu, koja dovodi do promene oblika zrna i kompletne denzifikacije ke&kagnitela. Drugi
postupak je viskozo sinterovanje pri kome se na temperaturi sinterovanja stvara dovoljna
kolicina viskozne faze, koja popunjava pore polaznog kekagitela. Tréi vid sinterovanja
je sinterovanje u prisustvu dee faze, tj. terntka obrada pri kojoj se na temperaturi
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sinterovanja stvara ¢ea faza, ali u koli®i koja nije dovoljna da na principu viskoznog
tecenja popuni pore u poroznom telu. Formiranénéefaza olakSava preuenije cestica i
omoguuje znd&ajnu promenu oblikacestica, popunjavanje pora i formiranje gustog
keramtkog tela mehanizmom rastvaranfurste faze u njoj i naknadnog ponovnog
ocvrstavanja.

Svi pomenuti postupci sinterovanja se u sustini sastoje od dva osnovna procesa:
denzifikacije (povetanje gustine materijala) i rasta zrna (p&arge velidne zrna materijala).
Pojedingnim objaSnjenjem ova dva procesa je najjednostavnije shvatiti proces sinterovanja.

Gustina je po mnogima najvaznija karakteristika biokerkimidmateriajla. Vée
vrednosti gustine mogu se postidkoliko je: vreme sinterovanja duze, polazna gustina
oblikovanog uzorka @&, temperatura sinterovanja viSa, viel cestica polaznog praha
manja, sinterovanje potpomognuto primenom pritiska, mikrotalasa i sl. Proces sinterovanja
polaznih kompakata je Sematski prikazan na slici 3.3. Kao Sto se vidi sa slike, denzifikacija
keramikih materijala se odvija u tri faze [160].

Slika 3.3.Promena gustine i strukture kerarkaf kompakta
sa vremenom sinterovanja (TD-teorijska gustina)

U patetnoj fazi sinterovanja dolazi do preuredjivanja strukture polaznih kompakata
(translatornim i rotacionim pomeranjindastica) i pdetka stvaranja vratova izmedjastica,
Sto je préeno veoma malim po¢anjem gustine. Ta faza se moze okarakterisati kao faza
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pocetnog rasta vratova izmedtestica. Poetna faza sinterovanja se zavrSava kada se
dostigne oko 60-75% teorijske gustine. Drugu ili intermedijarnu fazu sinterovanja karakterise
intenzivan rast vratova izmedjtestica, pricemu cestice gube svoj @etni oblik, a
medjwestiéni prostor se znatno deformiSe, usteEfja nastaju povezani kanali pora. Nakon
ove faze sinterovanja materijali praki@ predstavljajucvrsta tela, koja sadrze znatnu
kolicinu povezane mreze kontinualnih pora, otvorenih prema spoljasnjoj povrsini. Skupljanje
tih tzv. otvorenih pora je veoma intenzivno, Sto je i razlog Bajygoveéanja gustine, tj.
najintenzivnije denzifikacije. Kada otvorene pore usled skupljanja postanu suviSe uske da bi
bile stabilne, one se transformiSu u zatvorene pore, a proces sinterovanja ulazifazure

tj. finalnu fazu sinterovanja. Prelaz od otvorene ka zatvorenoj poroznosti se deSava pri
gustinama oko 90-93% teorijske gustine, zavisno od diedarsko@udkfinisanog izrazom:

W=2)g. COL/2 (3.1)

pri ¢emu Supgyi } povrSinska energija i energija granice zrna. Kraj finalne faze sinterovanja
karakteriSe eliminacija zatvorenih pora i priblizavanje teorijskoj gustini sinterovanog
keramtkog materijala.

Kada se govori o konvencionalnom sinterovanju bige postavljaju dva pitanja:
zaSto dolazi do sinterovanja, tj. koja jecma (pogonska) sila sinterovanja i kako se proces
sinterovanja odvija, tj. koji su mehanizmi sinterovanja.

Pogonska sila za sinterovanje kerakiticmaterijala je smanjenje slobodne energije
sistema usled zamene medjufazne grantvesto/gas, koja poseduje d&e energiju,
medufaznom granicongvrsto/dvrsto, koja poseduje manju energiju. Te promene mogu biti
praéene samo promenom oblika pora bez skupljanja, a samim tim i bez densifikacije ili
promenom oblika i veliba pora uz pojavu skupljanja, Sto odgovara promeni zapremine pora,
a samim tim i pové&anju gustine. V&na sila za densifikaciju poroznog tela je smanjenje
Gibsove energije sistema. Eliminisanjem povr&iwesto/gas dolazi do smanjenja zapremine
pora,Vp, a tako i celokupne zapremine uzorki,usled skupljanja poroznog tela. Promena
Gibsove energije je data izrazom:

gde suysg i Yo povrSinska energija i energija granice zrna,Agyd dA, su odgovarajte
promene povrSine i povrSine granice zrna. Transport atoma ili jona je prouzrokovan razlikom
hemijskih potencijala izmedju mesta njihovecgme i krajnje destinacije. Ta razlika nije ista

za sve atome, tj. jone u posmatranom materijalu, pa se razmatra njena srednja vrednost i
definiSe kao potencijal sinterovanjay. Medjutim, u literaturi s&ese srée termin napon
sinterovanjal, koji je definisan tako da ima isti uticaj na denzifikaciju materijala kao i jedan
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primenjeni, spoljasdnji hidrostak& napon istog intenziteta i istog znaka. Napon sinterovanja se
moze predstaviti izrazom:

T= dGIAV = g(3AsdSV) + H(BAu! V) (3.3)

gde je & promena zapremine pora (pri konstantaoj zapremini zrna)ndSkome se i
potencijal sinterovanja\/, moze izraziti preko:

Ap=(Jog- dAsg+ Jp dAp)/ dC (3.4

gde¢ predstavlja broj atoma/jona koji je tokom procesa transportovan. Ako se jedan atom/jon
transportuje sa granice zrna do povrSine pore, tada se pora skuplja posto taj atom/jon sada
prakticno okupira deo pore, a okolna struktura se pomera prema centru pore zativaljuju
uklonjenom atomu. Prema Cocks-u, ako se zanemari doprinos energije granice zrna, uz
usvajanje da su pore sfar@g oblika, reSenje izraza 3.3. ima oblik

=gl v (3.5.)

gde jer poluprenik pore. Vidi se da je za keratka tela sa manjim porama (maip vucna

sila za densifikaciju W@. To daje obrazlozenje zaSto su u pogledu sinterovanja pozeljnija
polazna keramka tela dobijena od neaglomerisanih prahova sa maiggsticama. Posto je
veli¢ina pore odredjena veiitom ¢estica izmedju kojih se ona formira, jasno je da ketkmi

telo formirano od manjilkestica sadrzi manje pore, usl&eha je vina sila za densifikaciju
veca.

Glavni problem, koji treba razumeti u teoriji i praksi sinterovanja, je uklanjanje pora
tokom procesa. Mnogi eksperimantalni rezultati su pokazali da je spora denzifikuja
karakteristi©ia za kerantka tela koja sadrze velike pore, i da se pri sinterovanju (bez primene
pritiska) manje pore eliminiSu na nizim temperaturama nege.\v@vu pojavu je objasnio
Kingery, koji je rekao da ako je granica izmedju pore i zrna konkavna (posmatrano iz pore),
doti ¢e do migracije granice prema pori, tj. pd@ se skupljati i finalno nestati. Nasuprot
tome, ako je m#ufazna granica pora/zrna konveksna, njeno pomeignjgi prema zrnu,
tako dace pora da raste (sh® kao i kod rasta zrna). Dacke pora biti konkavna ili koveksna
zavisi od veltine pore, velithe okolnih zrna i diedarskog ugla. Prelazno stanje dzma dva
slwicaja, tj. konkavne pore koja se skuplja i konveksne pore koja raste, okarakterisano ravhom
granicom, se definiSe kao kriéitt odnos velihie pore prema velini zrna. Prema tome, pora
se skuplja ne zato Sto je mala¢ato Sto je odnos veéine te pore prema velid okolnih zrna
manji od definisanog kriihog odnosa. Pokazano je da se za datu mikrostrukturu odredjenog
keramtkog materijala moze odrediti kritiéd velidna pore, ako se zna srednja ¥ela zrna i
diedarski ugao.

Na osnovu prikazanog razmatranja se moze zakljuda je temperatura
konvencionalnog sinterovanja (bez primene pritiska) kefeogidela prilagdena najvéim
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porama prisutnim u materijalu. Do potpunog eliminisanja peraddi kada temperatura
sinterovanja bude dovoljno visoka da obezbedi porastiveliZrna do tog nivoa, da raétu
vrednost kritihe velidne pore dostigne veéinu najveih pora u materijalu. To zdada tek

kada se obezbede uslovi da su weécsvih pora u kompaktu manje od knit& velidne pore,

moze doi do potpune denzifikacije keraskiog tela. Izneto razmatranje objasSnjava i loSu
sinterabilnost oblikovanih tela dobijenih iz aglomerisanih prahova, jer su interaglomeratne
pore te koje uzrokuju znatno pa@amje temperature sinterovanja.

lako je pogonska sila sinterovanja ista za sve sisteme, mehanizmi kojima se postize
krajnje stanje sistema su ra#iic[161]. Neki od mehanizama transporta materije koji se
javljaju tokom procesa sinterovanja su: isparavanje — kondenzacija, viskozni tok, povrsinska
difuzija, difuzija duz granice zrna, zapreminska difuzija i plastideformacije. Od navedenih
mehanizama, difuzija i viskozni tok su od nd&pg znd&aja u keramikim sistemima.
Mehanizmom isparavanje — kondenzacija, prenos mase se ostvaruje usled razlike napona pare
¢vrste faze u razliim delovima sistema. Iznde dve cestice koje sinteruju (slika 3.4.),
obrazuje se kontakt, tzv. vrat, koji ima konkavnu povrSinu, gksitice koje sinteruju imaju
konveksnu povrsinu. Zahvaljljuvecem naponu parévrste faze na konveksnoj povrsini, a
smanjenom naponu pare na konkavnoj povrSini vrata, materija isparava sa konveksne
povrSine, prenosi se kroz gasnu fazu i kondenzuje na konkavnoj povrSini vrataegslext
povetava kontakt izméu cestica (mehanizam 6 na slici 3.4.). Ovaj mehanizam ne dovodi do
promene rastojanja centafestica, tj. ne doprinosi skupljanju sistema. Za melkangvojstva
materijala, pored smanjenja poroznosti, vazno je i {ae stepen ostvarenog kontakta, Sto
se ovim mehanizmom postize. Da bi ovaj mehanizam doSao do izrazaja, potrebno je da
temperatura bude dosta visoka, da bi napon pare bio dovoljno izrazen. Iz toga razloga ovaj
mehanizam nema previSe veliki Zapza oblast keramike, ali figuriSe kao mehanizam u
odreienoj fazi sinterovanja.

Difuzija materije u¢vrstom stanju omodiava transport materije zahvaljgjuazlici
koncentracije vakancija na konveksnoj i konkavnoj povrsini. Ova razlika je rezultat pojava na
krivim granicnim povrSinama, usledega je koncentracija vakancija na konkavnoj povrsini
veca nego na ravnoj povrsini, a na konveksnoj je manja. Prilikom sinterovanja dve sferne
cestice izméu kojih se formira vrat koji ima konkavnu povrSinu, dolazi do kretanja vakancija
iz oblasti vrata prema povrSigestica, Sto odgovara difuziji materije u suprothom smeru,
odnosno sa povrSingestica u oblast vrata. Pri tome materija moze biti transportovana
povrSinskom difuzijom, ali i zapreminskom difuzijom, Sto &nda materija sa povrSine
difunduje po povrsSini i kroz zapreminu zrna do vrata. Ovi mehanizmi difuzije su na slici 3.4.
oznaeni redom sa 1 i 3. PovrSinska difuzija ne doprinosi skupljanju proizvodasamo
pove&anju stepena ostvarenog kontaseatica.
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Slika 3.4. Mehanizmi sinterovanja

Koncentracija vakancija na granici dva zrna koja sinteruju je manja od koncentracije u
vratu, jer se na granici zrna javlja naprezanje, tzv. kontaktni pritisak. Iz tog razloga dolazi do
difuzije vakancija iz vrata u granicu zrna, odnosno difuzije materije iz granice zrna u vrat. Pri
tome, difuzija moze biti duz granice zrna (mehanizam 2 na slici 3.4.) ili iz granice zrna kroz
zapreminu zrna do vrata (mehanizam 4 na slici 3.4.). Difuzija materije iz granice zrna u
povrSinu vrata obezldaje priblizavanjetestica Sto proizvodi makroskopski efekat skupljanja
materijala koji sinteruje. Ovi mehanizmi dovode istovremeno do promene oblika ingeli¢
pora, odnosno do smanjenja ukupne poroznosti.

Ukoliko u materijalu koji sinteruje postoje dislokacije,¢dée do difuzije materije iz
dislokacije u povrSinu vrata, odnosno Supljina iz vrata u dislokaciju. Ovaj mehanizam (oznaka
5 na slici 3.4.) takde doprinosi skupljanju proizvoda, jer se materija iz zaprerdastice
premesSta u vrat, ali je doprinos ovog mehanizma ukupnom skupljanju vrlo mali, zbog toga Sto
se dislokacije u kerargkim materijalima ne javljaju u z&ajnoj meri.

Velicina zrna sinterovanih biokerarkith materijala u velikoj meri oddelje njegova
svojstva, a do rasta zrna dolazi u nadpjemeri u finalnoj fazi sinterovanja. Tokom ovog
stadijuma sinterovanja prase veltina zrna se povava na taj nén Sto véa zrna rastu na
racun manjih. Mogdnost razumevanja i kontrolisanja ovog procesa vazno je iz dva razloga.
Prvi je cinjenica da veliina zrna uti€ na mehanka, elektriha, magnetna, ogha i druga
svojstva kerangkih materijala, a takide i na bioaktivnost i biokompatibilnost biokerakile
materijala. Drugi razlog vezan je za sfareanje pojave tzv. diskontinualnog rasta zrna.

Poveanje srednje velitie zrna tokom zagrevanja finozrnog materijala moze da se
odvija procesom normalnog i abnormalnog rasta zrna (slika 3.5.). Pri normalnom ragta veli
svih zrna raste ujedd@no a finalni proizvod je uniformna mikrostruktura. Drugicésajuje
abnormalni rasti zrna (slika 3.5.) kod koga nekolikéilverna raste i troSi matricu kojtine
okolna manja zrna, Sto izaziva neuniformnost kako u pogledu mikrostrukture, tako i u pogledu
svojstava sinterovanog materijala. Abnormalan rast zrna moze da dovede i do odvajanja pora
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od granice zrna i njihovog udanja unutar samih zrn&me se limitira krajnja gustina, jer se
tako nastale pore daljom tethom obradom teSko mogu ukloniti iz sistema.

Slika 3.5. Proces normalnog i abnormalnog rasta zrna

Prilikom normalnog rasta zrna dolazi do péaeja proséne velidine zrna, a time se
smanjuje broja zrna u sistemu. Pogonska sila za taj proces je razlika u energiji koju poseduje
finozrno polazno keramk® telo i krupnozrni finalni produkt, Sto je posledica smanjenja
ukupne povrSine granice zrna, samim tim i ukupne energije granice zrna.

Dobro poznat model normalnog rasta zrna, dali su strane Burke i Turnbull. Njihovo
modelovanje ukljiuje pomeranje granice usled transporta atoma preko granice pod dejstvom
pritiska, kao posledica zakrivljenosti povrSine granice zrna. Razmatranjem sila, koje nastaju
usled povrsSinske zakrivljenosti na jednom izolovanom delu granice zrna, autori sditraldju
granica zrna tezi da se pomera prema centru zakrivljenosti posto to smanjuje ukupnu povrsinu
granice, a tako i ukupnu energiju sistema. Posmatrano u dvodimenzionalnoj projekciji,
energetski najpovoljniji skaj je kada se granice zrna seku pod uglom od 120°. U
dvodimenzionalnom preseku ovaj uslov je ispunjen samo ukoliko su zrna heksagonalnog
oblika. Ukoliko zrna imaju maniji broj strana od Sest 6aaiti konveksna, a ukoliko je broj
strana véi od Sest, zrnae biti konkavna. S obzirom da se granica zrna pomera prema centru
svoje zakrivljenosti, zrna sa manje od Sest stranica teze da se smanjuju, a zrna sa viSe od Sest
stranica teze da rastu, kao Sto je prikazano na slici 3.6.
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Slika 3.6. Ravnotezni oblik zrna i pravac pomeranja granice zrna

Osnovni ciljevi sinterovanja su padgnje gustine i minimalizovanje zaostale
poroznosti materijala. Akiesto da bi se dobio materijal sa optimalnim svojstvima za pojedine
namene, neophodno je obezbediti i dobijanje mikrostrukture sa finim (malim) zrnima i uskom
raspodelom veliba zrna. Medjutim, kao Sto se pokazalo, denzifikacija i rast zrna teku
paralelno, pricemu je rast zrna veoma izrazit bas u finalnoj fazi sinterovanja, kada i veoma
mala povéanja gustine dovode do velikog porastadieé zrna.

Pravila koja vaze pri sinterovanju materijala sa submikronskim i mikronskim
velicinama zrna,¢éesto ne mogu da se primene prilikom procesiranja nanostrukturnih
keramikih materijala. Iz svih ranije navedenih razloga je od velikogégaamogiénost
kontrole rasta zrna, a postize se na viSéinaa skr&ivanjem vremena i shizavanjem
temperature sinterovanja, primenom pritiska tokom procesa sinterovanja¢eR@Ema
mikrotalasa, primenom spark plazma tehnike¢elo svemu ovome biti viSedikasnije.

3.3. Dobijanjei svojstva sinterovanih biokeramiékih materijala na bazi
kalcijum-hidroksiapatitai kalcijum-fosfata

Sinterovanje kalcijum-hidroksiapatita konvencionalnim tehnikamanobse odvija na
temperaturama iznde 1000°C i 1500°C, a HAP kao stabilna faza moze da nastane na
temperaturama do 1360°C. Zahvaljijsvojoj krtoj prirodi i relativno loSoj sinterabilnosti
kalcijum-hidroksiapatita, biokeramika na bazi kalcijum-hidroksiapatita i kalcijum-fosfata ima
niske vrednosti Zilavosti i tvrde, posebno u fizioloSkim uslovima, Sto u mnogome
ograni@ava njenu primenu u slajevima gde su visoke vrednosti navedenih mekdnic
parametara neophodne. Dobijanje gustih nanostrukturnih formi vrSi se u cilju poboljSanja
mehanikih karakteristika kerntkih materijala na bazi kalcijum-hidroksiapatita i kalcijum-
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fosfata. Mehanika svojstva gustih sinterovanih biokergkiin materijala na bazi kalcijum-
hidroksiapatita u velikoj meri zavise od karakteristika polaznih prahova HARgepn se
prvenstveno misli na velidu cestica, prisustvo i oblik aglomerata, spedaitiqpovrsinu, jonsku
supstituciju, stehiometriju, stepen kristalosti itd.

Veliki broj eksperimenata je poslednjih godina izveden da bi se definisali optimalni
parametri sinterovanja kalcijum-hidroksiapatita, u cilju dobijana pogodnih oblika, optimalnih
svojstava za ugradnju u ljudski organizam. Nmstcni prahovi su zbog svoje velike
povrSinske energije metastabilni i skloni aglomerisanju. Veliki problem pri sinterovanju
nanaestitih prahova kalcijum-hidroksiapatita predstavlja eliminacija intraaglomeratnih pora,
koje sucesto uzronik loSe sinterabilnosti.

NajceXe kori&¥ena metoda za dobijanje gustih materijala na bazi kalcijum-
hidroksiapatita i kalcijum-fosfata je sinterovanje kompakata ispresovanih na visokim
pritiscima, konvencionalnim postupkom. Visokotemperaturni postupci za dobijanje HAP
dovode do formiranja HAP ¥e kristaliniimosti, sa velithom zrna i do nekoliko desetina
mikrona, koji pokazuje minimum resorpcije tokom aktivnosti osteoklasta¢gonu mogu
ostati na mestu implantacije godinama, pak i decenijama. Dugotrajano prisustvo
neresorbovanog kerankidg materijala moze i¢na Stetu odvijanja procesa remodelovanja
koStanog tkiva [162]. Ova svojstva mogu biti pozeljna zadmre primene, ali mogu imati
nedostatke u nekim drugim ghjevima, npr. kod mi#ih pacijenata ili dece u razvoju gde su
resorbilni implanti pozeljni, jer je poZzeljno da implantirani materijal vremenotimeala
prelazi u kostano tkivo.

Ostale korigene tehnike sinterovanja HAP su: mikrotalasno sinterovanje, sinterovanje
uz pome pritiska, kao Sto su toplo presovanje, spark plazma sinterovanje i toplo izostatsko
presovanje. Primena novih tehnika sinterovanja ima za cilj dobijanje potpuno gustih
nanostrukturnin materijala, sa Sto je mégumanjom prosagom veltinom zrna. Gusta
struktura i velitna zrna u velikoj meri oddeiju mehani&e i bioloSke karakteristike dobijenih
sinterovanih materijala [2, 144, 161, 168]ist HAP ima maseni odnos Ca/P od 2,151,
odnosno molarni odnos 1,67. Kod gustih sinterovanih formi HAP, ovaj odnos varira u
zavisnosti od éegaa- i B-TCP faze u finalnom proizvodu.

Pove&anjem temperature sinterovanja intezivira se fazna transformacija HAPp4
TCP. Uticaj nastajanja TCP faza pri sinterovanju HAP moZe da se posmatra sa viSe aspekata.
Generalno, nastajanje TCP-a ima negativan uticaj na sam proces sinterovanja kalcijum-
hidroksiapatita, ali i TCP faza kao i HAP ima @édli biokompatibilnost. Formiranje TCP faze
tokom sinterovanja negativno ¢#i na mehakke karakteristike, pre svega na twdoi
Zilavost dobijene biokeramike, uprkoscege teorijskoj vrednosti koeficijenta ZilavostKic
(HAP) = 0,6 — 1,0 MPa ff, K. (TCP) = 1,3 MPa %) [35].

Kao Sto je u prethodnim poglavljima navedeno, prvi pokusaji sinterovanja sioggetic
hidroksiapatita beleze se 1970-tih godina. Od tada do danas veliki bmjimaunova se
bavio ovom problematikom, préavajlti uticaj razligtih parametara na sam proces
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sinterovanja kao i na meh&ke i bioloSke karakteristike sinterovanih kompakata. Ispitivanja
uticaja osobina polaznih prahova kao sto su: kristalit, stepen aglomerisanosti,
stehiometrija, jonska supstitucija, kao uslova procesiramjal,(t, atmosfera u kojoj se
sinterovanje odvija...), vrSena su u cilju dobijanja gustih struktura kalcijum-hidroksiapatita sa
Sto boljim karakteristikama, kako u morfoloSkom i mehloim, tako i u bioloSkom smislu

[68, 164-167].

Uticaj stepena kristalitosti prahova HAP na denzifikaciju p&avala je Landi sa
saradnicima. Sintetisanjem kalcijum-hidroksiapatita modifikovanom precipitacionom
metodom na razlitim temperaturama, oni su varirali stepen krigtadisti dobijenih prahova, a
zatim dilatometrijskim merenjima u temperaturnom intervalu od 750-1250 °C ispitivali
sinterabilnost istih. Analizom mikrostrukture sinterovanih kompakata i dilatometrijskih
merenja izveden je zakljak da nizak stepen kristatiosti prahova HAP pozitivnho ugc¢na
proces denzifikacije, Sto objasSnjavaju simultanim dejstvotegdroja fenomena koji prate
proces sinterovanja. Sinterovanjem polaznih kompakata na temperaturama od 1000-1215 °C,
dobijeni su uzorci sa ztajnim udelom pora, koji opada sa porastom temperature sinterovanja,
ali je pra&en sa druge strane Z@gnim rastom zrna [68].

Ispituju¢i uticaj temperature sinterovanja u intervalu od 1000-1450 °C na
mikrostrukturu i mehagike karakteristike stehiometrijskog kalcijum-hidroksiapatita, Ramesh
je dobio monofazni kalcijum-hidroksiapatitni materijal na temperaturama do 1400 °C, dok
iznad 1400 °C doslo do delinmé transformacije HAP w-TCP. Ustanovljeno je da je
optimalna temperatura sinterovanja 1250°C, na kojoj je dobijena gusta uniformna
mikrostruktura sa progaom veltinom zrna od 2um. Uzorci dobijeni na temperaturama
nizim od 1250°C su bili porozni. Sa p@amjem temperature iznad 1250°C zrna su rasla a
gustina opadala, Sto je pripisanaptku dekompozicije HAP. Naj¢a vrednost tvrdée, 6,08
GPa, izmerena je kod uzorka sinterovanog na 1250°C tokom 2 h [168].

Gibson je sa saradnicima ptawao strukturne promene tokom sinterovanja usled
fazne transformacije kalcijum deficitarnog hydroksiapatitg-TCP [169]. Sinterovanjem
kalcijum deficitarnog hidroksiapatita sa odnosom Ca/P od 1,50 na temperaturama 500-1100
°C oni su ustanovili XRD i FTIR analizom da ova fazna transformacgajgoda se odvija u
intervalu temperatura 710-740 °C.

Bonfield i saradnici su ispitivali uticaj vremena i temperature sinterovanja na svojstva
sinterovanih kompakata, dobijenih sinterovanjem kalcijum deficitarnog hidroksiapatita u
razlicitim atmosferama. Kod plaznih prahova variran je procenat supstituisanih karbonatnih
jona u intervalu od 3,2 do 7,8 %. Polazni kompakati su sinterovani u atmosferi suyog CO
CO, sa 3 % vodene pare, u temperaturnom intervalu od 700-1300 °C. Sinterovanjem na 1000
°C tokom 24 h, u atmosferi GB@a 3 % vodene parpostignute su gustine bliske teorijskim.
Ustanovljeno je da se oko 70 % karbonatnih jona redukuje tokom sinterovanja u struji viaznog
CO,. Sinterovanjem u struji vlaznog GQlobijena je translucentna biokeramika, dok se
keramika dobijena sinterovanjem u struji suvog,@dlikuje belom bojom i znatno ¢en
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zrnom. Ovu pojavu objaSnjavaju nepotpunim procesom densifikacije u atmosferi suyog CO
Sto je posledica manje izrazenog redukcionog svojstyeb€Dprisustva vodene pare [165].

Polazéi od dva praha HAP istog hemijskog sastava, od kojih je jedan dobijen
direktnom precipitacionom metodom, a druggiray-dry metodom, Patel je ispitivao uticaj
temperature kalcinacije u intervalu 400-1000 °C na svojstva HAP [170]. On je postiatraju
karakteristike ova dva praha doSao do z&khuda sespray-dry metodom dobijaju prahovi
Cije su cestice uze raspodele wgfia i definisanijeg oblika, ali da su svojstva dobijene
keramike polaz& od ovako dobijenih prahova vrlo &ha. Kalcinacijom prahova HAP, kako
autori tvrde, se u velikoj meri uB¢na njihove karakteristike, pre svega na speuifi
povrsSinu, Sto ima veliki uticaj na njihovu potencijalnu primenu u medicini u formi praha. Oni
navode da promene u strukturi prahova HAP tokom kalcinacije nemaju veliki uticaj na
svojstva keramkih blokova ili granula dobijenih njihovim sinterovanjem.

Ispituju¢i uticaj parametara sinteze prahova HAP na svojstva sinterovane biokeramike
konvencionalnim postupkom, Thangamani je sa saradnicima dobio kompakte gustine oko 97
%, sa zrnima mikronskih velita i pojavom abnormalnog rasta zrna na temperaturama preko
1200 °C [171]. Maksimalna vrednost Zilavosti koju su izmerili bila je 0,88 MP3 kod
uzorka sinterovanog na 1100 °C. Tuwdood 6,3 GPa izmerena je kod uzorka dobijenog
sinterovanjem na 1300 °C, a najgevrednost pritisnedvrstace keramikih materijala
dobijenih u ovom radu iznosi 60,3 MPa.

Razmatrajdi metode procesiranja, svojstva i potencijalne primene bifaznih BAP-
TCP biokermikih materijala, LeGeros sa saradnicima ustita se ova vrsta biomaterijala
najeeXe dobija sinterovanjem kalcijum deficitarnog hidroksiapatita na temperaturama iznad
700 °C. Oni navode da se variranjem odnosa Ca/P, a samim tim i onosg-Ha#P/u
keramtkom materijalu direktno ut& na njegove bioloSke karakteristike, a samim tim i na
potencijalnu medicinsku primenu. Oni tdleo potenciraju da primena ovih materijala u
medicini u velikoj meri zavisi od mehakih svojstava, na koje stvaranfeTCP tokom
sinterovanja uti€ negativno. U klinikoj praksi bifazna biokeramika se primenjuje u obliku
granula, praha kao i u gustim formama prikd&um odréenoj nameni [172].

Raynaud je sa timom ispitivao proces kalcinacije i sinterovanja kalcijum deficitarnog
hidroksiapatita, kroz uticaj supstituisanog hidrogenfosfatnog jona na spagfi¥rsinu praha
kao i na svojstva dobijene bifazne HABPFCP sinterovane keramike. On navodi da odnos
Ca/P u velikoj meri ima uticaj na sinterabilnost kalcijum deficitarnog hidroksiapaijga,
sinterovanje p&inje na oko 700 °C, pdemu na toj temperaturi pimje i fazna transformacija
HAP u B-TCP. Oni istiti da veliki udeo nastalog-TCP ima Stetan uticaj na sinterabilnost
bifazne biokeramike. Sinterovani kompakti dobijeni u ovom radu se odlikuju prisustvom pora,
a velidna zrna raste sa smanjenjem odnosa Ca/P [173].

Ispituju¢i uticaj temperature i parcijalnog pritiska vodene pare na kinetiku povrsinske
redukcije hidroksiapatita tokom kalcinacije, ista grupa autora u drugom raducmgkipa
vodena para ima kataliko dejstvo na proces rasta zrna pri sinterovanju hidroksiapatita.
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Analizirajuéi mehanizme koji potencijalno imaju uticaj na redukciju povrSine tokom
sinterovanja HAP, oni zaklfwju da je na temperaturama ispod 850 °C povrSinska difuzija
dominantan mehanizam. Oni talonavode da adsorpsija i desorpcija vodene pare na povrsini
cestica HAP kontroliSe difuzione procese. Pigt® je da se na temperaturama manjim od
850 °C zrna povezuju bez Zzagnije densifikacije, dok su na viSim temperaturama
densifikacioni mehanizmi izrazeniji [174].

Ispituju¢i uticaj dopiranja hidroksiapatita jonima silicjuma, Patel sa saradnicima
zakljutuje da supstitucija jonima silicujuma ima uticaj na inhibiranje rasta zrna pri
konvencionalnom sinterovanju na 1200 °C [175]. Vrednosti gustine, ¢éerdomodula
elastihosti uzoraka&istog HAP i HAP dopiranog silicijumom bile su istog reda vueke

Kalcijum-hidroksiapatitna biokeramika je ohi@ bele boje, ali ukoliko se odlikuje
velikom gustinom i zrnom nano dimenzija implantni materijali na bazi kalcijum-
hidroksiapatita mogu biti translucentni. Transparentnost gustih formi kalcijum-hidroksiapatita
omoguLuje primenu ovih materijala za gajenje speaificvrstacelijskih kultura i perkutano
praenje vaskularizacije. Barallet je sintetisao translucentnu keramiku na bazi HAP
sinterovanjem u atmosferi Ga temperaturi od 1300 °C i pri atmosferskom pritisku.
Maksimalnu transmitancu, 13 % na §t debljine 2 mm, imao je uzorak sinterovan tokom 4
h na 1300 °C, sa prasem velidnom zrna od nekoliko mikrona. On zakljye da atmosfera
CO, pospeSuje rast zrna, ali i da @tiha eliminaciju pora Sto u velikoj meri dicha
translucentnost materijala [176].

Sung sa saradnicima je sinterijinan@estime prahove kalcijum-hidroksiapatita
dobijene precipitacionom metodom, sa ratifit Ca/P odnosom, na 1000 °C dobio materijale
guste mikrostrukture sa veiitom zrna od oko 100 nrisinterovanjem prahova HAP na 1000
°C, najmanji ude@-TCP u sinterovanom materijalu dobijen je pri odnosu Ca/P od 1,70, dok
pri odnosu od 1,75 dolazi do nastajanja CaO tokom procesa sinterovanja [177].

Varirajuéi koncentraciju reaktanata i temperaturu, Kothapalli je sintetisao prah
hidroksiapatita modifikovanim precipitacionim metodama i doSao do z&kljda su upravo
ova dva parametra kijna za veliénu i oblik dobijenincestica HAPOn je dobijene igliaste
cestice HAP duzin&3-165 nm presovao na 150 MPa, a polazne kompakte sinterovao na 1200
°C tokom 1 h, sa cillem da ispita uticaj gustine biokeramike na njenu pritigstocu.
Analizom dobijenih rezultata, definisana je pozitivha korelacija &mgustine sinterovanih
uzoraka i savojneévrstote dobijene biokeramike. Najg@ vrednost savojnévrstote, 57.4
MPa izmerena je kod uzorka koji je imao ndjvegustinu, (92 %), a koji je dobijen
sinterovanjem praha HAP sintetisanog reakcijom na 70 °C pri koncentraciji reaktanata od 20
o/l [178].

Landi sa timom je ispitivala uticaj uslova sinteze HAP i parametara sinterovanja na
karakteristike karbonatnog tipa kalcijum-hidroksiapatita. Prah sa udelom karbonatnih jona u
strukturi od 5,8 % sinterovan je u intervalu temperatura 500-1400°C, &itnazatmosferama
(vazduh, suv i vlazan G Najslicnije karakteristike bioloSkom hidroksiapatitu imao je
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uzorak sinterovan na 900 °C u atmosferi vlaznog ugljen-dioksida. Karbonatni hidroksiapatiti
dobijeni u ovom radu su tertki vrlo stabilni, a sekundarna faza u vidu CaO ili TCP se
formira tek na temperaturama izdwe 1300-1400 °C, u kolii koja zavisi od atmosfere
sinterovanja [179].

Mezahi je sa saradnicima ispitdjuuticaj cerijumom sabilisanog praha Zr@a
sinterovanje kalcijum-hidroksiapatita doSao do z&kiguda je 1 % dodatog ZsOoptimalan,
jer je sa povéanjem njegovog sadrzaja u kompozithom materijalu pr@neintenzivniji
prelazak HAP u TCP tokom sinterovanja, Sto negativhoeuti@ mehanka svojstva
biokeramikog proizvoda [180].

Polazéi od nan@estinog HAP, Shi je presovanjem na ekstremno visokom pritisku
od 2,5 GPa spustio temperaturu sinterovanja HAP na 700 °C. Ovako visok pritisak uticao je na
to da dobijeni materijali budu crno obojeni [181]. Dobijeni uzorci su se odlikovalidwndo
od 5 GPa i zilava&i u intervalu od 0,5-1,0 MPa'fh

Teorijski model denzifikacije i rasta zrna tokom konvencionalnog sinterovanja
monofazne hidroksiapatitne keramike, u cilju gieeanja sinterabilnosti HAP koristili su He i
saradniciPolazni kompakti su sinterovani na temperaturama od 1100 °C do 1150 é&mpri
Su u svim slgajevima udene relativno porozne mikrostrukture, a eksperimentalno dobijene
vrednosti su diskutovane i pdene sa modelom. Oni zakdjuju da difuzija duz granice zrna
predstavlja dominantan mehanizam pri denzifikaciji hidroksiapatita. Rezultati proistekli iz
eksperimenta vezani za rasta zrna kalcijum-hidroksiapatita tokom sinterovanja imaju dobro
slaganje sa kor&nim teorijskim modelom. Oni su tak® izra&unali vrednosti energija
aktivacije za denzifikaciju i rast zrna, koje imaju vrednosti 1150 i 1020 kJ/mol, respektivno, u
okviru posmatranog temperaturnog opsega [182].

Ulogu simuliranog telesnog fluida prilikom sinteze karbonatnog hidroksiapatita
prouwtavala je E. LandiNa ovaj nain dobijen je nangesticni prah, sa vetinom ¢estica od 20
nm. Sa cillem da se dobije gusta biokeramika na bazi HAP g¢asiini prah osusen "spray-
dried" metodom je izostatski presovan na pritiscima u intervalu od 100 do 350 MPa, i
konvencionalno sinterovan u opsegu temperatura od 1250-1450 °C. Vrednosti savojnih
¢vrstata kompakata dobijenih na ovajananalaze se u intervalu 65-80 MPa, u zavisnosti od
vrste praha i temperature sinterovanja (ljudska kost ima vrednost od oko 90 MPa).
Iznenaiuju¢e visoke vrednosti pritisninévrstata imale su skafoldne forme dobijene
sinterovanjem na 1250 °C, kat&hjem praha dobijenog u medijumu STF. Vrednost pritisnih
¢vrstata ovih materijala bila je oko 23 MPa [183].

Weinand je ispitujéi mogutnost dobijanja kompozitnog materijala poléized HAP i
titan-dioksida, pokazao da je tvi@ouzoraka opadala sa poaejem udela titan-dioksida u
uzorku [184]. Vrednosti gustine i tvrde uzoraka su opadale sa pémgem temperature
sinterovanja sa 1000°C na 1200 °C.

Kalcinacijom prirodnog koStanog tkiva, Oktar je sa saradnicima dobio prah kalcijum-
hidroksiapatita, koji je sinterovanjem u opsegu temperatura 1000°C-1400 °C preveden u
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biokeramiki materijal [185]. Najvéu vrednost tvrdée su izmerili na uzorku sinterovanom na
1400 °C, dok je maksimalnarstata izmerena na uzorku sinterovanom na 1200 °C, dok je sa
daljim pove&anjem temperature njena vrednost opadala.

Uticaj temperature na mikrostrukturu, pritisdurstou i mikrotvrdatu materijala
dobijenih konvencionalnim sinterovanjem kalcinisanog humanog kosStanog tkiva, ispitivao je
Oktar u svojim eksperimentim&olazni kompakti praha dobijenog kalcinacijom humanog
koStanog tkiva na 850 °C, sinterovani su u atmosferi vazduha na 1000, 1100, 1200 i 1300 °C
tokom 4 h. Najvél stepen denzifikacije je den kod uzorka sinterovanog na temperaturama
vecim od 1200 °C. Dobijeni materijali se odlikuju relativno poroznim mikrostrukturama, ali i
boljim mehani&im karakteristikama od materijala dobijenih u prethodnim radovimaisiic
postupkom. Izmerene vrednosti pritishestace su okvirno 60 MPa, a mikrotvré® oko 0,25
GPa. Autor navodi da prisustvo fluora u malim kiol@ma moze da ima pozitivan uticaj na
mehanike karakteristike dobijenih materijala [186].

Nakon sintetisanja stehiometrijskog kalcijum-hidroksiapatita precipitacionom
metodom i sinterovanja u intervalu temperatura 1140-1340 °C, Prokopiev je ispitivao uticaj
temperature sinterovanja na mikrostrukturu i mehanickarakteristike sinterovanih
hidroksiapatita. Zrna konvencionalno sinterovanih kompakata su bila mikronskimagli
nalazila su se u rasponu od 2,3 do81d Jungov modul elastidsti i pritisnacvrstaa ovako
dobijene hidroksiapatitne biokeramike se g@aw@ sa pov&njem temperature sinterovanja, a
vrednosti se nalaze u okviru intervala 16-73 GPa, odnosno 5-13,8 MPa, respektivno [187].

Uticaj morfoloSkih karakteristika natestica kalcijum-hidroksiapatita na proces
denzifikacije pri konvencionalnom sinterovanju na 1250 °C ispitivao je Banerje sa
saradnicima.Oni su posli od igliastin i sferiih nang@estinih prahova kalcijum-
hidroksiapatita, sa ciliem da konvencionalnim postupkom sinterovanja dobiju guste
bikeramtke materijale optimalnih svojstava. Sa p&gem udela igtiastih cestica HAP,
dobijene su poroznije mikrostrukture sinterovanih uzoraka. U zavisnosti od ude&dsstigli
cestica u polaznom prahu, dobijeni materijali su imali &geli vrednosti mehankth
parametara, posebno mikrotvé@oi zilavosti. Povéanje udela igliastih cestica izazvalo je
pad mikrotvrdée uzoraka sa 5,5 GPa na 3,4 GPa, dok je pritom vrednost koeficijenta zZilavosti
pove:ana sa 0,6 na 1,0 MPa’fn Ove vrednosti ukazuju ndnjenicu da morfologijasestica
polaznog praha ima veliki uticaj pre svega na proces denzifikacije, a potom i na rkehanic¢
karakteristike dobijene keramike na bazi HAP [188].

Varirajwéi odnos Ca/P u polaznom prahu u intervalu od 1,60 do 1,65, Pattanayak je sa
saradnicima pratavao stabilnost kalcijum-hidroksiapatitne faze u gustoj ketkoniformi.
Sintetisani prahovi kalcijum-hidroksiapatita su najpre meSani sa 5 % polivinil alkohola kao
aditiva za presovanje, a zatim kompaktirani uniaksijalno na izuzetno visokim pritiscima u
intervalu od 400 MPa do 1,2 GPa. Rendgenskom difrakcionom analizom konstatovana je
stabilnost kalcijum-hidroksiapatitne faze do 600 °C, dok na viSim temperaturama kalcijum
deficitaran hidroksiapatit prelazi deliémo u druge kalcijum-fosfate. Prahovi kompaktirani na
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600 MPa i konvencionalno sinterovani na temperaturama od 900-1200 °C, odlikuju se
gustinama od 2,11 do 2,95 gfénNajvetu vrednost savojnévrstae od 48,7 MPa imao je
uzorak sinterovan na 1100 °C. Posmatiajpavisnost gustine od primenjenog pritiska
primeteno je da se gustina kompakata @ewa sa pouw@anjem pritiska, dok se gustina
sinterovanih uzoraka pot@va do pritiska od 800 MPa, za ostaje konstantna do pritiska od
1000 MPa, nakotega sa daljim povanjem pritiska opada [189].

Tan je sa saradnicima ispitdjuuticaj pritiska na sinterabilnost HAP, presovanjem
polaznih kompakata na 200 MPa izostatski, snizio temperature sinterovanja HAP sa 1250 °C
na 1050 °C [190]. Materijali dobijeni sinterovanjem uzoraka prethodno izostatski presovanih
na 200 MPa odlikovali su se & vrednostima gustine, modula elasti&ti i tvrdae u
poraienju sa uzorcima presovanim uniaksijalno na nizim pritiscima.

Polazéi od aglomerisanih precipitaciono dobijenih prahova HAP sa Ca/P odnosom
nesSto manjim od teorijskog, Bianco je ispittijfiazu stabilnost HAP ustanovio da je HAP
vecinska stabilna faza tokom sinterovanja do 1300 °C, dok se neznatnee&dlCP javljaju
ve¢ oko 800 °C [191]. Nehomogenost mikrostrukture sintervanih uzoraka on objasSnjava
postojanjem tvrdih aglomerata u polaznom prahu.

Konvencionalno sinterovanje biokeramike na bazi kalcijum-hidroksiapatita, polaze
od HAP dobijenog kori®&njem prirodnih resursa, pré&avao je Balazi sa saradnicima.
Kalcinisanjem ljuski od jaja na 900 °C, prethodno grutiéenih od primesa, dobijen je prah
koji je potom meSan sa fosfornom kiselinom, variéepdnos Ca/R vreme mlevenja smeSe.

Vece specifihe povrSine imali su prahovi dobijeni pri manjem odnosu Gaffizim
vremenom mlevenja (24 HJlakon toga kompaktirani prah je sinterovan na temperaturama od
900-1100 °C tokom 2 h. Monofazna hidroksiapatitna keramika je dobijena konvencionalnim
sinterovanjem prahova dobijenih prié¢een odnosu Ca/P u polaznoj sme3ori kracem
vremenu mlevenja na temperaturi od 1000 °C [192].

Mogucnost dobijanja biokeramike na bazi kalcijum-hidroksiapatita sa orjentisanim
zrnima, koristéi magnetno polje tokom procesiranja, pfavao je Chen sa timom. U
njihovim istrazivanjima polazni kompakti su konvencionalno sinterovani na 1200 °C tokom 2
h, u prisustvu magnetnog polja. Navedenim postupkom dobijena je gusta biokeramika sa
orijentisanim zrnima u pravcu ose koja je paralelna dejstvu magnetnog polja. Oni navode da se
ovim postupkom uz menjanje pravca dejstva magnetnog polja moze uticati na preferentnu
orjentaciju kristala u strukturi biokeramike na bazi HAP [193].

Koristeti bakterije roda Serratia, Ledo je sa saradnicima sintetisao kalcijum
deficitaran hidroksiapatit sa vé&inom kristalita oko 50 nm [194]. Analizom uzoraka dobijenih
sinterovanjem ovako dobijenog HAP na 1200 °C seéava izrazena kristalna struktura i
porast kristalita za okvirno 20 %.

Fomin je sa saradnicin@olazei od nanokristalnog HAP, pro&ee velidne kristalita
od 20 nm, sinterivanjem na 640 °C ispresaka dobijenih presovanjem na 3,5 GPa, dobio
kompakte koji se odlikuju progeom velidnom zrna od oko 50 nm [195, 196]. Sinterovanje
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istih polaznih kompakata na 750 °C rezultiralo je kompaktima terdml 5,7 GPa, dok je
dalje povéanje temperature sinterovanja uticalo na smanjenjederdporaka.

Ispitujuti moguenost poboljSanja mehatki svojstava HAP dodavanjem ra#ih
udela itrijum stabilisanog praha cirkonijum-dioksida, Nayak je sinterovanjem kalcinisanih
kompakata na 1250 °C dobio relativho guste kompakte sa evidentnim prisustvom HAP, TCP,
ZrO, i CazZr; [197]. Najve€e vrednosti pritisne i savojn&/rrstoe dobijene su pri udelu
cirkonijum-dioksida od 2 %, dok se sa péamjem udela Zr@u polaznom uzorkgvrstota
smanjivala. Kao razlog ovog smanjegjastote autori navode razii& sinterabilnosti HAP i
ZrO,, kao i prisustvo poroznosti.

Wang je sinterujéi nanaestini prah HAP konvencionalnom tehnikom tokom 24 h
na 850 °C i tokom 2 h na 900 °C, dobio guste nanostrukturne materijale gustine preko 99 % i
sa veléinom zrna ispod 100 nm [198]. Sa smanjenjem rediczrna on je ubo pojavu
poveanja tvrd@ée i Zilavosti materijala. Tvrd@ uzoraka HAP se kretala u okviru intervala
4,3-5,0 GPa, dok su vrednosti koeficijenta Zilavosti bile u opsegu od 0,55 do 1,1'f1Pa m

Ispitujuci uticaj Ca/P odnosa na dielekine karakteristike sinterovanih uzoraka HAP-

, Quilitz je sa saradnicima doSao do zaktm da dielektritna konstanta ima trend rasta sa
pove&anjem Ca/P odnosa [199]. Oni navode da razlozi ove zavisnosti nisu bas precizno
definisasni, kao i da bi mogli biti u vezi sa mikrostrukturnim svojstvima materijala.

Raksujarit je polazeé od prirodne kosti i polivinil alkohola ispitivao mo¢uost
dobijanja nanoporoznog materijala sinterovanjem polazne meSavine na 1200 °C [200].
Dobijeni materijali se karakteriSu prés®m velidnom pora od oko 100 nm i pritisnom
¢vrstatom od 14,7 + 3,2 MPa.

Modifikuju¢i precipitacionu metodu za dobijanje HAP dodavanjem limunske kiseline
u polazni rastvor, Mitsionis je sa saradnicima z&kljuda udeo limunske kiseline u rastvoru
ima veliki uticaj na nukleaciju, kao i na svojstva kalcinisanisanog HAP, pre svega na vrednost
specifime povrsine [201].

Kao 5to je vé ranije r&eno, sinterovani biokerankimaterijali na bazi HAP se osim
u gustoj formi koriste i u vidu kontrolisano makro i mikro poroznih formi. Prisustvo pora u
biokeramikom materijalu pojgava mehanki kontakt izméu tkiva i implantiranog
materijala [58]. Porozni biokerankicmaterijali su nasli primenu u mnogim oblastima, iZme
ostalog u ortopediji, stomatologiji, inZzenjerstvu tkiva, u sistemima za kontrolisano otpusStanje
lekova itd [59, 60]. Generalno, kijuza dobijanje biomaterijala dobrih svojstava moze biti
upravo pazljiva kontrola poroznosti u funkciji dobrih mehki¢ svojstava. Dok
makroporoznost ima veliki uticaj na osteokonduktivnost i kontroliSe prilaz zivog bioloSkih
fluida i tkiva ugra@enom implantu, mikroporoznost ima uticaj na adhezivna svojstva
materijala, delimitio kontroliSe brzinu resorpcije kalcijuma i fosfora, a moze d& utha
poboljSanje mehankth svojstava biokerardkih materijala.

Tacret [56] je sa saradnicima u svom radu pokuSao da napravi model zagomgdvi
mehanikih svojstava makro i mikroporozne bifazne HARIBP biokeramike, sa ciljem da
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optimizuje odnos poroznosti i mehakitd svojstavaZa formiranje makro pora kontolisanih
dimenzija korigene su naftalensk&estice prénika 400 um, dok su mikroporozni uzorci
dobijeni presovanjem praha kalcijum-deficitarnog hidroksiapatita na 140 MPa i
konvencionalnim sinterovanjem na temperaturama od 950-1100 °C. Kombinovanjem dva
prilaza, u domenu dve merne skale za definisanje dimenzija pora, oni su modelom opisali
uticaj oblika i velitnha pora na mehatke karakteristike, izm# ostalih na Zilavost
biokeramikih materijala. Merenjem tvrde (10-80 MPa), Zilavosti (0.4-0.9 MPHfy,
pritisne ¢vrstace (5-20 MPa) i savojnévrstate (5-20 MPa) dobijeno je odho slaganje
modela i eksperimentalno utienih vrednosti.

Kontrolisano porozne materijale na bazi HAP dobio je Kawata sa saradnicima
prowavajwi mogutnost kontrolisanja pora u materijalu poléized kompozita séanjenog od
praha hidroksiapatita i ugljefmih cestica, ¢ija dimenzija upravo oddeije velidnu i
zastupljenost pora u materijalu [202]. Oni su polazili od kompakata presovanih na pritiscima u
opsegu od 20-40 MPa koji su sinterovani na temperaturama od 1000-1300 °C, a dobijeni
materijali su se karakterisali porama u opsegu od nekoliko mikrona do oko 150 mikrona.

Novu modifikaciju hidrotermalne metode sinteze sa ciljiem da dobije porozne
materijale u sistemu HAP/TCP, na niskim temperaturaméao je Vani sa saradnicima
[58]. Oni su dobili porozne uzorke sa v@liom pora od 20 nm, Sto po mnogim autorima
omoguuje nesmetanu cirkulaciju telesnih fluida i poboljSava biokompatibilnost materijala.
Bioaktivnost dobijenih biomaterijala dokazali su potapanjem uzoraka u simulirani telesni
fluid, pri ¢emu je formiran novi sloj hidroksiapatita.

Kontrolisano porozne granule na bazi hidroksiapatita i fluorhidroksiapatita piolaze
od gelova i ulja kao disperionog medijuma dobio je Komlev sa saradnicima [203]. Dobijene
granule nakon konvencijalnog postupka sinterovanja na 1200 °C tokom 2 h su se odlikovale
prisustvom makro pora dimenzija od 50 do 200 mikrona, dok je na njihovoj povr§emaio
zastupljena otvorena mikroporoznost sa porama dimenzija nekoliko mikrona. &faredith
je sinterovanjem HAP i TCP Ribeiro dobio granule kontrolisane poroznostiempu je kao
izaziva® poroznosti kori&n natrijum-alginat [204]. Dijametri sfernih granula bile su 632 + 40
um sa otvorenim porama vé&ie 2 um. Kontrolisanjem poroznosti i odnosa HAP/TCP u
sinterovanom materijalu, Komlev i saradnici su uspeli da kontroliSu adsorpciju proteina, pri
¢emu su udili da se sa pov@njem udela TCP povava ma sorpcije proteina [205].
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3.4. Dobijanjei svojstva mikrotalasno sinterovanih biokeramiékih
materijala na bazi kalcijum-hidroksiapatitai kalcijum-fosfata

Sumirajuii rezultate analize svojstava biokerakilit materijala na bazi kalcijum-
hidroksiapatita i kalcijum-fosfata dobijenih ra#lith modifikacijama konvencionalnog
postupka sinterovanja, moze se konstatovati da su ucdeajvéroju sldajeva materijali
dobijeni na relativno visokim temperaturama imali zrna mikronskih ineli¢cesto
neuniformne i porozne mikrostrukture i relativno niske vrednosti mekingarametara.
Sinterovani materijali na bazi kalcijum-hidroksiapatita i kalcijum-fosfatéesto vrlo krti, Sto
u velikom broju sldajeva ogranigva njihovu primenu.

Vrednosti koeficijenta zilavosti kod navedenih materijala, Sto je prikazano u
prethodnom poglavlju i tabeli 2.3, retko imajucuevrednost od 1 MPa YA Generalno,
zna&ajna poboljSanja mehatid karakteristika biokeramikih materijala, sa akcentom na
Zilavost, mogu da se ostvare kroz kontrolu mikrostrukturnih parametara i faznog sastava, pre
svega velithe zrna i oblika i velithe pora [26, 27, 56, 59, 206].

Smanjenje velikhe zrna sa mikro na nano nivo moze daaiti& povéanje Zilavosti
biokeramikih materijala na dva gaa. Prvi se zasniva na p@anju broja granica zrna na
koji pukotina nailazi pri prostiranju. Upravo ovo pdéseje broja granica zrna uéic¢na
pove&anje apsorpcije energije pukotine, tako da se njena duzinaugkra Zilavost materijala
se shodno tome poé@va. Drugi aspekt povanja zilavosti materijala sa smanjenjem vakc
zrna zasniva se na promeni mehanizma prostiranja pukotine kroz ddramaterijal. Naime,
mehanizam prostiranja pukotine kod mikrostrukturnih ketkini materijala je okino
transgranularan, tj. pukotina se prostire duz zrna, kao Sto je shematski prikazano na slici 3.7a.
Dovoljno velikim smanjenjem progee velidne zrna, mehanizam prostiranja pukotine se
menja i postaje intergranularan, jer se pukotingekremetu finih zrna keraniikog materijala
(Slika 3.7b). Pukotina na taj &a gubi veliku koltinu energije zaobilaze zrna nano
dimenzija, Sto za krajnji rezultat ima porast koeficijenta zilavosti [207-210].
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Slika 3. 7. Transgranularni i intergranularni mehanizam prostiranja pukotine

Nanostrukturni gusti i kontrolisano porozni biokerakni¢naterijali se, kao Sto je
prikazano, nag&e dobijaju presovanjem i konvencionalnim sinterovanjem, a kao tehnike za
njihovo dobijanje s€esto koriste i toplo presovanje, toplo izostatsko presovanje, spark plazma
sinterovanje itd. Sinterovanje na visokim temperaturama tokom dugih vremenskih perioda
moze da dovede do nastanka krupnozrne strukture, a ponekad i do nekontrolisanog rasta
pojedinih zrna na tain manjih. Takde mana visokotemperaturnih procesa pri procesiranju
biokeramikih materijala na bazi kalcijum-hidroksiapatita i kalcijum-fosfata je sklonost HAP
ka dekompoziciji na visokim temperaturama. Sve navedeno ukazivalo je na potrebu da se
procesiranje biokerarkih materijala izvodi na Sto je moégl nizim temperaturama i tokom
Sto je mogue kratih vremenskih intervala [211-213].
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Sa cillem da se prevazidsvi navedeni problemi tokom sinterovanja kekdihi
materijala, nastala je tehnika sinterovanja uz pomuokrotalasa, komercijalno nazvana
mikrotalasno sinterovanje [214]. Ova tehnika ima ogromane prednosti, od kojih su neke:
izvanredna moginost kontrole mikrostrukturnih parametara, odsustvo limita po pitanju oblika
i veli¢ine sinterovanih uzoraka (Sto ovoj tehnici donosi prednost u odnosu na ostale pri izradi
materijala vrlo preciznih dimenzija koji imaju primenu u maksiofacijalnoj hirurgiji),
poboljSanje mehanrkth parametara biokeramike, itd. Velika prednost ove tehnike u odnosu na
ostale je i ekonomski faktor koji proi&ti iz uStede energije usled sinterovanja na 200-300 °C
nizim temperaturama i tokom viSestruko dtrevremenskih intervala.

Tokom protekle decenije, veliki broj istrazsksh timova je koristio mikrotalasno
sinterovanje sa ciliem da unaprede svojstva biokelamitnaterijala. Rad baziran na
mikrotalasnom sinterovanju kalcijum-hidroksiapatita prvi je objavio Fanga sa saradnicima
1994. godine [215, 216].

Mikrotalasno sinterovanje je wvrlo brz proces, fundamentalno tazlad
konvencionalnog sinterovanja, te se stoga ni jedan zakljuezan za kinetike parametre
dobijene pri konvencionalnom sinterovanju HAP ne moze primeniti na ovu vrstu sinterovanja.
Osnovna razlika ova dva tipa sinterovanja je€imgredavanja energije materijalu koji se
sinteruje, koji je u skaju konvencionalnog sinterovanja baziran na kondukciji od povrSine
materijala ka srediStu, dok se u &lju mikrotalasnog sinterovanja energija prenosi
ravnomerno kroZitavu zapreminu uzorka uz odsustvo temperaturnog gradijenta [217, 218].
Upravo na ovoj karakteristici se bazira prednost mikrotalasnog sinterovanja pri procesiranju
biokeramikih materijala, koji su oldno loSi provodnici toplote. Zbog odsustva temperaturnog
gradijenta tokom sinterovanja, prilikom mikrotalasnog sinterovanja brzina zagrevanja igra
mnogo manju ulogu u patenju sa konvencionalnim postupkom. Na osnovu navedenih
¢injenica sledi da se procesom mikrotalasnog sinterovanja mogu dobiti materijali uniformnije
mikrostrukture, proces moze da se odvija prtimeinicijalnim brzinama zagrevanja, a s
obzirom na niZze temperature sinterovanja i pojava fazne transformacije je manje verovatna.

Fang je sa saradnicima u jednoj od prvih studija objavljenih iz oblasti mikrotalasnog
sinterovanja, polaze od hidrotermalno sintetisanih deaglomerisanih prahova HAP,
sinterovanjem tokom 5 min na 1150 °C dobio uzorke koji su imali gustinu blisku teorijskoj i
pros€nom velidnom zrna od 200 nm [219]. On navodi kao veliku prednost procesa
mikrotalasnog sinterovanja ukupno vreme procesiranja biokeramike na bazi HAP od 20 min,
dok je isti prah konvencionalno sinterovan tokom 4 h. Dobijeni materijali su se odlikovali
translucentnadi, Sto autori pripisuju osobinama polaznog praha, od kojihuigiigtocu,
termicku stabilnost sintetisanog praha HAP, strukturu primategtica itd.

Mikrotalasnim sinterovanjem precipitaciono sintetisanih gdastxnih prahova
hidroksiapatita tokom 5-10 min na 1100 °C, Yang je dobio znatnéegk8mpakte od
konvencionalno sinterovanh uzoraka na istoj temperaturi tokom 1 h [220]. Mikrotalasno
sinterovani biokeranmiki kompakti su imali oko deset puta manju vrednost reseelidine
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zrna od konvencionalno sinterovanih materijala. Pdiedsakciju osteoblastniléelija sa
povrSinama ove dve vrste biokerakiit materijala nacijoj su povrSini udljive pore
mikronskih dimenzija, sa zrnima véhe 3-5um i 0,3-0,5um, nije u@ena bitna razlika.

Koristeti tehniku mikrotalasnog sinterovanja, Katakam je uspeo da dobije
funkcionalno gradijentne materijale na bazi HAP, TCP i Ag [221]. On navodi da je upravo
tehnika sinterovanja potpomognuta mikrotalasima optimalna za dobijanje materijala ovog tipa
zbog mogunosti kontrolisanja faznog sastava materijala usled kratkog vremena zadrzavanja
na temperaturi sinterovanja.

Mikrotalasnim sinterovanjem nadesticnih prahova kalcijum-hidroksiapatita, Varma
je tokom 5 min dobio uzorke koji su imali gustinu priblizno 95 %, dok je prasgelidna
zrna je bila izméu 200-300 nm. Izmerena vrednost mikrotvdelobila je 5,62 GPa.
Produzenjem vremena sinterovanja na 15 min, zrno je poraslo iznad 500 nm, a mi&otvrdo
je neznatno pov@na usled porasta gustine materijala [214].

Wang je polaz&é od kompakata s@njenih od nandestimhog HAP i HO,, tehnikom
mikrotalasnog sinterovanja tokom 5 min dobio kontrolisano porozne materijale, koji su imali
vrednost pritisnevrstace od 10 MPa [222]. U podenju sa konvencionalno sinterovanim
uzorcima, dobijene su mnogo uniformnije mikrostrukture i deset puta manj&maossidna
zrna. Ista grupa autora je polézed kalcijum-deficitarnog hidroksiapatita mikrotalasnim
sinterovanjem dobila porozni materijal na bazi HAP i TCP, sa poréanod 65 %,
pros€nom velidgnom zrna od 300 nm i pritisnorgvrstocom od 6,4 MPa [223]. Najbolje
mehanike karakteristike je imao uzorak sinterovan tokom 5 min, dok je produzenje vremena
zadrzavanja na temperaturi sinterovanja izazvalo pogorSanje ldhaviojstava.

Mikrotalasnim sinterovanjem stehiometrijskin naestcnih prahova HAP na
temperturama od 1000 °C do 1300 °C tokom 30 min, Ramesh je sa saradnicittevgoou
uticaj parametara procesiranja na svojstva dobijenih monofaznih materijala [224, 225].
Vrednosti gustina materijala su rasle od 90 % nakon sinterovanja na 1000 °C do 99 % nakon
sinterovanja na 1300 °C. Najuevrednost tvrdée od 6,4 GPa dobio je nakon sinterovanja na
1150 °C, dok je najwel Zilavost od 1,45 MPa 1 imao materijal sinterovan na 1050 °C.
Pove&anjem temperature iznad navedenih optimuma doSlo je do smanjivanja vrednosti
mehanikih parametara usled efekta vt zrna.

Poredéi module elastinosti materijala dobijenih tehnikom mikrotalasnog
sinterovanja tokom 10 min na 1200 °C sa konvencionalno sinterovanim uzorcima dobijenim
na istoj tempertauri tokom 2 h, Oliveira i saradnici ustanovili su da su vrednosg, gli¢
iznose priblizno 105 GPa [226].

Nakon Sto je dobio relativno gust biokerghii materijal tehnikom mikrotalasnog
sinterovanja, sa pro&eom velidnom zrna od 300-400 nm, Seo je sa saradnicima ispitivao
ponaSanje materijala prilikom potapanja u destilovanu vodu sa pH véednds[227]. Nakon
14 dana granice zrna su se delinaicrastvorile, a mikroskopijom je pokazao da se velika
mikronska zrna sastoje od manjih sub-zrna, koja su nanometarskih dimenzija. Gustu
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polikristalnu keramiku na bazi HAP dobijenu mikrotalasnim sinterovanjem, ista grupa autora
je ispitivala tako Sto je potapanjem u kiseli rastvor pH vrednosti 3 pratila promene na
materijalu, ne bi li simulirali uslove razgradnje HAP od strane osteoklasta [228]. AFM
analizom su ustanovili razZlto ponasanje pojedinih zrna, pi®mu Su granice iznde zrna
bile rastvorene. Sa produzenjem vremena odlezavanja materijala u rastvoru, hrapavost
povrSine je postajala sve da a sub-zrna su bivala svecliwija. Autori naglasavaju da bi
ovo mogao da bude dobar put ka definisanju mehanizama resorpcije ovog tipa bidékrami¢
matreijala.

Chanda je sa saradnicima p¥auao sinterabilnostistih i dopiranih prahova HAP i
TCP u uslovima mikrotalasnog sinterovanja i ustanovio da je éeodobiti odlihe rezultate
primenjujiti navedenu tehniku sinterovanja u svim ispitivaniméajegvima. U svim
slicajevima biokerangki prahovi su pokazali dobru denzifikaciju, uniformno skupljanje bez
prisustva vidljivih pukotina i pre svega uniformnu mikrostrukturu zahvajugvnomernom
zagrevanju p@itavoj zapremini kompakta [229]. Mehanizam loma wajevimacistog HAP
i TCP bio je intergranularan, dok je u &jevima dopiranih materijala gen transgranularni
mehanizam loma.

3.5. Metode sinter ovanja uz pomoé pritiska

Biokeramtki materijali velikin gustina se dobijaju u napem broju sldajeva
sintezom prahova kalcijum-hidroksiapatita, kompaktiranjem prahova na visokim pritiscima i
sinterovanjem. Ukoliko poslednje dve faze teku simultand je o sinterovanju
potpomognutim pritiskom. U dosadasnjem tekstu je presovanje prahova spominjano u funkciji
oblikovanja tela, tj. kao faza procesiranja koja prethodi sinterovanju. U daljem telest&bi
0 postupcima gde se sinterovanje i dejstvo pritiska odvijaju istovremeno. Sinterovanje
potpomognuto pritiskom je dosta zastupljen postupak pri procesiranju biokkitamic
materijala, a omodiava dobijanje biokeramiéh proizvoda izuzetno velikih gustina na
temperaturama koje su za 250-300 °C nize nego kod konvencionalnih tehnika sinterovanja
kalcijum-hidroksiapatita.

Prilikom sinterovanja uz pondopritiska se postizu gustine i preko 99 % teorijske
gustine. Sa porastom pritiska uglavnhom se smanjuje poroznost sinterovanih uzoraka.
Analizama ovih postupaka utvrdjeno je da odnostwedizrna i pora koji su u neposrednom
dodiru imaju veliki uticaj na densifikaciju materijala. Naime, ukoliko je vedi¢zrna
keramikog kompakta znatno ¢a od velidne pore dodatni pritisa&e imati pozitivhu ulogu
tokom densifikacije, dok u suprotnom &hu pritisak nema veliki uticaj densifikaciju
keramtkih materijala.
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U zavisnosti od pravca delovanja pritiska, razlikuju se: postupci pri kojima pritisak
deluje uniaksijalno (toplo presovanje i spark plazma sinterovanje) i postupci pri kojima
pritisak deluje izostatski (toplo izostatsko presovanje).

3.5.1. Dobijanjei svojstva toplo presovanih biokerami¢kih materijala
na bazi kalcijum-hidroksiapatitai kalcijum-fosfata

Prilikom toplog presovanja uzorak se istovremeno izlaze dejstvu temperature i
uniaksijalnog pritiska, a na taj &ia se povéava pogonska sila denzifikacije u odnosu na
postupak konvencionalnog sinterovanja. d#jeza toplo presovanj&jja je uprogena Sema
prikazana na slici 3.8, se sastoji od komoré pekojoj se nalazi kalup sa uzorkom koji se
postavlja izméu dva klipa. Temperature prilikom toplog presovanja koje s®isrditeraturi
dostizu 2200 °C, a primenjeni pritisak ima vrednosti do 50 MPa. Kako se uniaksijalni pritisak
direktno preko klipova prenosi na uzorak na izuzetno visokim temperaturama, izbor materijala
od koga su napravljeni Kklipovi i kalup je od posebnogcajaza uspesSnu primenu ove
tehnike.

Primena visokih temperatura, ma@égost habanja zidova kalupa i mégost reakcije
izmedu materijala kalupa i samog uzorka, de&i su razlozi za primenu materijala na bazi
grafita, tvrdih borida i karbida kao materijala za izradu kalupa. lako veoma skupi, kalupi od
molibdena i njegovih legura su, zbog superiornih visokotemperaturnih osobina, nasli primenu
u specifihim slitajevima, ali samo pod uslovom da je tokom procesa oliembeatmosfera
koja ove materijale Stiti od oksidacije. S obzirom da se kalcijum-hidroksiapatitcoprésuje
na toplo na temperaturama do 1000 °C, kao materijal za izradu kalupa moze da se Koristi i
gusta keramika dobijena sinterovanjem na viSim temperaturama za 300-500 °C od temperature
procesiranja.
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Slika 3.8. Sema uredjaja za toplo uniaksijalno presovanje

Toplo presovanje se olié primenjuje u sltaju sinterovanja kerankth tela
jednostavnih oblika. Najéa prednost ove metode je maégast ubrzane denzifikacije na
nizim temperaturama i za ke vreme, pricemu se moze izléevisokotemperaturna oblast
nestabilnosti odiene keramike faze i usporiti ilicak eliminisati rast zrna. Grafitni kalup
prilikom toplog presovanjaesto raguje sa uzorkom, Sto predstavlja veliki problem pri
kori&enju ovog postupka. Iz ovog razloga se kabtgsto premazuje prahovima hemijski
inertnim i stabilnim na visokim temperaturama, kakav je na primer bor-nitrid.

Toplo presovanje se kao metoda za konsolidaciju prahova i kompozitnih materijala
primenjuje od 1950. godine. U pojedinim industrijama ne postoji alternativa toplom
presovanju zbog niza prednosti, kao Sto su: pozitivan uticaj pritiska na kinetiku densifikacije i
moguwnost kontrole rasta zrna.

Medutim, ovaj postupak zahteva primenu relativno skupe oprémsta pojava je i
neujedn&ena raspodela gustine u keraknin proizvodima dobijenim ovom tehnikom. U
nekim sl@ajevima se pri toplom presovanju moze pojaviti anizotropija u mikrostrukturi, kao
posledica orjentisane kristalizacije u jednom ili viSe pravaca ili usled plasti¢formacije
individualnih ¢estica. Veliki nedostatak ove metode predstavlja nedmopt izrade
biokeramikih kompakata sa nepravilnim oblicima, kakwesto imaju primenu u
maksiofacijalnoj hirurgiji i ortopedijj230].

Poslednjih decenija toplo presovanje je dosta eksploatisana metoda za procesiranje
kako guste tako porozne biokeramike na bazi kalcijum-hidroksiapatita i kalcijum-fosfata, kao
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i kompozita na njihovoj osnovi. Korigstie toplo presovanje, Suchanek je pokdzed
precipitaciono dobijenog nadestinog praha HAP pomeSanog sa réatiin koli¢cinama
vlakana HAP dobijenih hidrotermalno, dobio vrlo guste materijale dobrih méditanic
karakteristika. Najoptimalnija svojstva materijala dobio je toplim presovanjem na 1000 °C
tokom 2 h na pritisku 30 MPa u struji argon@ustina uzoraka bila je u intervalu 90-97 %
teorijske gustine. Zilavost dobijenih kompozita dostigla je vrednost 1,4 MPa dok
vrednost koeficijenta Zilavost materijala bez dodatka hidrotermalno dobijenih vlakana nije
prelazila 1,0 MPa . Vrednosti tvrdée dobijenih materijala nalaze se u intervalu 4-6 GPa
[231].

Raynaud sa saradnicima je poldzeod Kkalcijum deficitarnog hidroksiapatita
sinterovanjem dobio guste bifazne HAPCP biokeramike materijale, a cilj sledé
istrazivanja bio je da kor&njem toplog presovanja poboljSa mekikeikarakteristike ovih
materijala [232]. Uzorci hidroksiapatita su toplo presovani na temperaturama u intervalu od
1100 °C — 1200 °C, na pritisku od 20 MPa, u atmosferi argona. Na temperaturi 1100°C
dobijen je kompakt sa homogenom raspodelom i grasa velidnom zrna od okvirno 200
nm, ali sa udljivim porama. Na viSim temperaturama primetan je nekontrolisan rast zrna.
Koeficijent Zilavosti kompakta toplo presovanog na 1200 °C iznosio je 0,7 MBaansa
smanjenjem temperature na 1100 °C vrednost setpoaaa 1,0 MPa Hf. Najvee vrednosti
Zilavosti dobijene su pri odnosu Ca/P u polaznom prahu od 1,67. Nakon potapanja uzoraka
toplo presovanih na 1100 °C u simulirani telesni fluid, nakon 30 dana je¢pnmerva
promena i to u vidu interakcije TCP zrnaca sa fluidom, ptemu je povrSina uzorka postala
hrapava sa wtjivim Supljinama, nastalih usled delinmog rastvaranj8-TCP.

Koristeti tehniku toplog presovanja u hidrotermalnim uslovima, Hashida je uspeo da
dobije biokeramiki materijal velike gustine i dobrih meh&kih svojstava pri ambijentalnoj
temperaturi od 300 °C. CaHRQH,O + Ca(OH), CaHx(POy)e5H,O + Ca(OHj,
CaHPQ:2H,O + NHzH,O, CaHy(POy)e5H,O + NHsH,O su korigeni kao kombinacije
prekursora, dok je pritisak tople prese bio 40 MPa. Dobijeni material se odlikovao lamelarnom
strukturom, koja je prema uenju autora imala presudan uticaj na @ meharike
karakteristike dobijenih materijala [233].

Sa ciliem da strukturne parametre dovede na nano nivo, An je sa saradnicimaj polaze
od nangestinih prahova HAP dobio izuzetno guste transparentne materijale metodom toplog
presovanjaNa temperaturi od 900 °C oni su dobili potpuno guste materijale na bazi HAP sa
oko 70 % véom vredno&u pritisnec¢vrstoée u odnosu na komercijalno dostupne materijale
ove vrste. Dodavanjem oko 3 % itrijum stabilisanog praha cirkonijum-dioksida u prah HAP
pre toplog presovanja, poboljSao je mehlamikarakteristike toplo presovanih kompakata koji
su se odlikovali vrlo uniformnom mikrostrukturom [234].

Kombinujwi metode XRD i FTIR analize, Kmita je sa saradnicima {aoajLLi
fazni sastav toplo presovanih uzoraka HARioada se u okviru temperaturnog intervala
1150-1300 °C tokom tolpog presovanja ne odvija fazna transformacija stehiometrijskog
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hidroksiapatita u trikalcijum-fosfaOni isticu veliki znaaj stabilnosti hidroksiapattine faze
tokom procesiranja metodom toplog presovanja sa biolo&ke tgedista [235].

3.5.2. Dobijanjei svojstva spark plazma sinterovanih biokerami¢kih
materijala na bazi kalcijum-hidroksiapatita i kalcijum-fosfata

Spark plazma sinterovanje, SPS, kao jedna od metdkigima se elekténa struja
koristi za pospeSivanje procesa sinterovanja, patentirano je 1933. godine u Americi, ali tada
nije bilo poznato pod ovim nazivom [236, 237]. Nakoliko radova u isto vreme pojavilo se u
literaturi pedesetih godina dvadesetog veka, u kojima je deord metoda sinterovanja
potpomognuta elektihom strujom, a koja je kasnije nazvana spark plazma sinterovanjem
[238-241]. Danas je spark plazma sinterovatgsto korisena metoda za dobianje gustih
biokeramikih materijala na bazi HAP i kalcijum-fosfata, kao i kompozita na njihovoj osnovi.

Najvete prednosti ove metode su mogast sinterovanja za izuzetno kratak vremenski
period, snizenje temperature sinterovanja, a samim tim i énogtiprevdenja nandestithog
praha u nanostrukturni kerarki¢materijal, kao i mnogo puta potiene dobre mehatke
karakteristike materijala dobijenih ovom tehnikom. Primena ove tehnike sinterovanja zasniva
se na termikom efektu stuje, koja omogava veliku brzinu zagrevanja i aktiviranje
sinterovanja na nizim temperaturama, a samim tim¢apeerast zrna sptavajlti aktiviranje
visokotemperaturnih mehanizama sinterovanja [160, 242]. Istovremendekgeispritiska
pospesuje densifikacioni proces u sinterovanom materijalu. EpraSema udaja za spark
plazma sinterovanje prikazana je na slici 3.9.
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Slika 3.9 . Sema pé za spark plazma sinterovanje

Tokom procesa spark plazma sinterovanja kalup sa uzorkom se nalazi, kao Sto se sa
slike moze videti, izm#u gornje i donje elektrode koje prenose elé€kirimpuls klipovima.
Elektrode su povezane sa SPS generatorom elektstfuje niskog napona (svega nekoliko
volta) i velike j&ine (preko 1000 A).

Osnovne razlikezmedu konvencionalnog toplog presovanja i SPS sinterovanja su u
brzini zagrevanja koja potcod razkite prirode zagrevanja uzorka i kalupa u kome se on
nalazi. Dok se pri toplom presovanju uzorak i kalup zagrevaju foigi@j&a koji se nalazi u
zatvorenoj komori, u @éma za SPS zagrevanje se vrSi DZulovim efektom eleldrgtruje
koju provodi kalup, a i uzorak ukoliko je provodan. Kao dodatnu ulogu struje pored
obezbdivanja tolotne energije sistemu, navodi se i formiranje plazme, koja ima pozitivan
uticaj na sinterovanje kroz efekati§éenja“ povrSinecestica [236]. Ova uloga elektrié
energije pri sinterovanju je podrzana od strane mnogibtiniieal[243-246].Tokita je u svom
radu izneo neke od dokaza za pozitivhu ulogu plazme pri formiranju vratovduziestica
koje sinteruju [247], ali bilo je i mnogih neslaganja sa njegovom teorijom. Nesto kasnije Ozaki
[248] izvode&i eksperimente SPS tehnikom, zakljje da do praznjenja ne dolazi u
slicajevima kada se koristi grafitni kalup. Prihvatajulogu plazme,Yanagisawa [249]
objavljuje studiju u kojoj podvrgavanjetiestica bakra jednostrukom impulsnom praznjenju u
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trajanju od 500 ms zakkuje da varnica ima uticaj na povezivanje pojedinih, ali ne i svih
¢estica. | dalje se puno istrazivanja bazira na nalazenju konkretnih dokaza za ulogu varnica pri
povezivanjuestica tokom sinterovanja.

Veliki broj radova je prisutan u literaturi sa temokorisenja spark plazma
sinterovana pri procesiranju biokeramike na bazi kalcijum-hidroksiapatita i kalcijum-fosfata.
Koris¢enjem ove tehnike ostvaruje se istovremeno dejstvo ele&tstruje i pritiska na prah
kalcijum-hidroksiapatita, a rezultat je u velikom brojucsjeva biokeramki materijal sa
nano dimenzijama zrna i dobrim mehamd svojstvima, a ¢esto i nastanak potpuno guste
translucentne biokeramike.

Prowavaji sinterabilnost hidroksiapatita metodom SPS u opsegu temperatura od 850
°C do 1100 °C, Gua je dobio uzorke gustina bliskih teorijskoj vrednosti u toku 5 min.¢avrdo
i modul elas@nosti su rasli sa porastom temperature sinterovanja do 950 °C, a sa daljim
pove&anjem temperature njihove vrednosti su opadale. Maksimalna vrednost Zilavosti
dobijena spark plazma sinterovanjem na 950 °C i iznosila je 1,25 MPa duok je
konvencijalnim sinterovanjem istog praha vrednost Zilavosti bila manja od 1,0 MPa m
[250].

Uporednom analizom materijala dobijenih toplim presovanjem i spark plazma
sinterovanjem, polazeod HAP dobijenogpray drymetodom Nakahira je SPS metodom na
700 °C postigao gustinu istu kao toplim presovanjem istog praha na 1200 °C. XRD analizom
je u oba sluaja ustanovljena monofaznost materijala, a odlezavanjem u STF bolju
bioaktivnost su pokazali uzorci dobijeni spark plazma sinterovanjem [251]. Kien ve
temperaturama dobijeni kompakti su se odlikovali zrnom mikronskih dimenzija, dok je
shizenjem temperature v&ha zrna znatno redukovana, ali je i gustina uzoraka bila manja.
Materijali dobijeni SPS sinterovanjem odlikovali su se pfnsen velidnom zrna od 500 nm.

Khor je sa saradnicima SPS metodom dobiste hidroksiapatitne materijale i
kompozitne materijale sa 3 vol.% Zr{252, 253]. Oni takée isticu bolja mehanika svojstva
materijala dobijenih SPS tehnikom od konvencionalno sinterovanih materijala, a konstatuje i
poboljSanje mehankth svojstava uvéenjem nangestinog ZrG u sistem. Odlezavanjem u
STF je potvdena bioaktivnost materiaja dobijenih SPS tehnikom.

Spark plazma sinterovanjem, Gu je dobio guste kompakte sa relativno dobrim
mehanikim karakteristikama, polazeod praha kalcijum-hidroksiapatita dobijenog "spray-
dried" tehnikomNakonin vitro ispitivanja sinterovanih kompakata u simuliranom telesnom
fluidu tokom 28 dana, formiran je sloj karbonatnog apatita. Apatitni sloj feqaa se
formira nakon 24h, a nakon 28 dana formirana je gusta umrezena strukinjansaod
mikronskih iglicastih kristalita [213].

Gasnom analizom C{nastalog tokom spark plazma sinterovanja karbonatnog HAP,
Yamaguchi je ispitivao efekat elektn¢ struje na sinterovanje HAP. @ tokom termike
analize HAP p&eo da se izdvaja vena 600 °C, dok je tokom SPS detektovan na nizim
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temperaturama. Ovaj podatak ukazujeimgenicu da se povrSingstica HAP tokom procesa
SPS zagreva lokalno usled toplotnog efekta elelerstruje [254].

Mikrosferi¢ni prah kalcijum-hidroksiapatita dobijen plazma postupkom, spark plazma
sinterovanjem na 1100 °C tokom 3 min preveden je u biokekammiterial gustine 96,2%.
Prema Xu i saradnicima, upravo su uslovi u¢aju prahova ovog tipa su optimalni za
dobijanje gustih biokeramiéh materijala na bazi HAP. Modul elasiosti i tvrd@&a su
pove&ani za oko 15 % poviSenjem temperature sa 1000 °C na 1100 °C [255].

U narednoj studiji isti autori su poredili sinterabilnost prahova sa sierigesticama u
konvencionalnim i SPS uslovima. Tokom SPS na pritisku od 45 MPa i u opsegu temperatura
900-1200 °C tokom 3 min, pri brzini zagevanja od 100 °C/min, dobijeni su materijali znatno
vece gustine nego konvencionalnim sinterovanjem na temperaturama 1000-1400 °C tokom 2
h i 5 h, pri brzini zagrevanja od 5 °C/min, 10 °C/min i 20 °C /min. Od materijala dobijenih
konvencionalnim postupkom, najitegustinu 2,86 g/cfhimao je uzorak dobijen na 1200 °C
tokom 5 h i pri brzini zagrevanja od 10 °C/min [256]. Uzorci dobijeni SPS postupkom na
1100 °C osim véom gustinom, odlikovali su se i znatno manjim zrnom od okquh5

Spark plazma sinterovanjem ultrafinih sfertdstica HAP/ZrQ, na 1075 °C tokom 5
min, Kumar je sa saradnicima dobio materijal kontrolisane poroznosti, sa prisustvom sfernih
pora koje potiu od polaznog praha. Navedene sferne pore su intraaglomeratne pore koje se
nalaze unutar sferniiestica praha. Upravo ove sferne pore daju ovom tipu materijala
specifimu mikrostrukturu koja za posledicu ima i nealmc¢visoke vrednosti mehatkit
parametara ovog tipa biokeramike. Postavljanjem 2-D modela autori objaSnjavajameve
Zilavosti usled formiranja specifidg tipa mikrostrukture [59].

Spark plazma sinterovanjem kompozitnog praha HABIB4Ag dobijeni su relativno
gusti biokeramiki materijali, sa ravnomerno raspdemim ¢esticama srebra u HAP matriksu,
dimenzija oko 200 nm. U staju materijala dobijenog sinterovanjefistog hidroksiapatita
mehanizam loma bio je transgranularan, dok je dodakestica srebra ustanovljeno da je
mehanizam loma kombinacija intergranularnog i transgranularnog tipa [257].

Polazéi od praha HAP pomeSanog sa 1, 3 i 5 mas. % silicijuma, spark plazma
sinterovanjem na 1000 °C tokom 3 h dobijen je materijal za koji je XRD, Raman i XPS
analizom utvdeno da je silicijum u svim stajevima uSao u apatitnu strukturu. Prisutni
silicijum u sistemu izazvao je intenzivniju faznu transformaciju HAP u TCP, Sto prema nekim
autorima pozitivno uteé na biokompatibilnost dobijenih materijala. Sa gavgem udela
silicijuma u polaznoj smeSi sa 1 na 5 mas. %, jungov moduo elasticje povéan za
priblizno 15 %, tj. sa 84 GPa na 100 GPa [258].

Ispituju¢i  moguenost konsolidacije narestinih prahova HAP na niskim
temperaturama, Drouet je sa saradnicima spark plazma sinterovanjem dobio materijale u
kojima nije doSlo do zréajnog rasta kristalita i koji su imali dobre meh&eikarakteristike.

U poreienju sa klasidim sinterovanjem, osim finozrnije structure, autori isticsmanjenu
verovatnéu za odvijanje fazne transformacije tokom procesa téwmigbrade[259]. Ista
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grupa autora iste da svojstva polaznih prahova u mnogomeuuti& moganost konsolidacije

istih na niskim temperaturama postupkom spark plazma sinterovanja, kao i da su u toku
ispitivanja koja mogu da dovedu do boljih mehé&ifi¢svojstava i biokompatibilnosti ovako
dobijenih materijala [260].

Poslednjin nekoliko godina razni vidovi karbonskikstica se dodaju HAP pri
sinterovanju u spark plazma uslovima, sa cillem da se¢pgu®vodljivost matriksa. Xu je sa
saradnicima, dodaju karbonske nanotube, &o poboljSanja mehatkih svojstava
hidroksiapatitnog matriksa. Vrednost modula elaststi u ovoj studiji kretala se do vrednosti
od 131,1 GPa dok je maksimalna vrednost t#edbila 6,86 GPa, dobijena pri temperaturi
sinterovanja od 1100 °C. Na nizim temperaturama dobijene su nize vrednosti navedenih
mehanikih parametarg261].

Mnogi autori navode da se kontrolisanjem osobina polaznih prahova, kao i
shizavanjem temperature i sknganjem vremana sinterovanja, tokom primene svih navedenih
tehnika sinterovanja, moze uticati na joS ¢apaija poboljSanja svojstava dobijenih gustih i
kontrolisano poroznih biokerankih materijala na bazi HAP i TCP.
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[ll. EKSPERIMENTALNA PROCEDURA-MATERIJALI | METODE

4.  Sinteza prahova kalcijum-hidroksiapatita

U ovom radu kao polazni materijal kai@ha sucetiri praha kalcijum-hidroksiapatita.
Dva praha kalcijum-hidroksiapatita dobijena su modifikovanim precipitacionim metodama,
dok su druga dva dobijena hidrotermalnim postupcima sinteze.

4.1. Sinteza stehiometrijskog kalcijum-hidroksiapatita modifikovanom
precipitacionom metodom

Prah kalcijum-hidroksiapatita sa stehiometrijskim odnosom Ca/P dobijen je
modifikovanom precipitacionom metodom [24, 26, 121]. Kalcijum-oksid, dobijen Zarenjem
kalcijum-karbonata analitike cistoce tokom 4-5 h na 1008 u atmosferi vazduha, u malim
porcijama je dodavan u destilovanu vodu tokom 10 min, uz konstantno meSanje. Nataj na
dobijena suspenzija kalcijum-hidroksida je kroz sito p¥eba u reakcioni balon (u cilju
odvajanja neproreagovalih zrna CaO). U suspenziju kalcijum-hidroksidatim dodavana
razblazena fosforna kiselind:1) kap po kap, u stehiometrijskom odnosu u skladu sa
jedn&inom 4.1.

10Ca(OH) + 6HsPQOy — Cayo(POy)s(OH), + 18H0 (4.1.)

pH vrednost suspenzije je nacéptku sinteze iznosila 11, a dodavanje fosforne
kiseline je prekinuto pri pH=7,5. Dobijena suspenzija je zatim zagrevana tokom 30 min na 94
+ 1 °C uz konstantno meSanje. Nakon zagrevanja suspenzija je ostavljena da odstoji u
maticnom rastvoru, sve dok se nije izdvojio gornji bistri sloj, koji je zatim dekantovan.
Suspenzija je zatim, u cilju dobijanja granulisanog praha, ,spray dry” metodom osuSena na
105°C. Prah sintetisan na ovajdmaje obelezen i u daljem teksta biti nava@en kao HAP1.

4.2. Sinteza kalcijum deficitarnog kalcijum-hidroksiapatita modifikovanom
precipitacionom metodom

Prah kalcijum deficitarnog hidroksiapatita dobijen je tekaeakcijom kalcijum-
oksida, dobijenog Zarenjem kalcijum-karbonata ack&éttistoce tokom 24 h na 100€C, i
odgovarajde kolicine fosforne kiselinéu skladu sa jedamom 4.1.) [23, 26, 122]. Sinteza se
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odvijala na temperaturi od 2%8C u cetvorogrlom reakcionom balonu u atmosferi azota.
Kalcijum-oksid je najpre dispergovan u destilovanoj vodi, a zatim je dobijena suspenzija
titrisana fosfornom kiselinom, brzinom od 1 ¥min uz konstantno me$anje. Brzina
dodavanja fosforne kiseline regulisana je pémperistaltike pumpe. Brzina meSanja je bila
300 rpm. Reakcija je prekinuta pri pH (suspenzije) = 7. Suspenzija je ostavljena‘nomati
rastvoru da odstoji 24 h u inertnoj atmosferi uz konstantno mesanje, a zatim fiEepeokez
Bihnerov levak i isprana toplom destilovanom vodom. Dobijeni prah je osuSen rf&C105
sprasen u ahatnom avanu i obelezen kao HAP2, dakadaljem tekstu i biti naden.

4.3. Sinteza kalcijum-hidroksiapatita hidrotermalnom metodom

Prahovi kalcijum-hidroksiapatita HAP3 i HAP4 dobijeni su hidrotermalnim postupkom
[27, 28, 29, 123, 124]. Kao polazna jedinjenja za sintezu kalcijum-hidroksiapatitéekoss:
kalcijum-hlorid, natrijumova so etilendiamintetr&sitne kiseline, natrijum- dihidrogenfosfat i
urea.

Sa cillem da se dobiju prahova kalcijum-hidroksiapatita sa razicstepenom
kalcijum deficitarnosti, odnos Ca/P u polaznom rastvoru &aglusinteze praha HAP3 bio je
1,42, dok je pri sintezi praha HAP4 iznosio 0,96. GaRgH,EDTA.2H,O, NaHPO, i urea
u kolicinama navedenim u tabeli 4.1., su najpre rastvoreni u 2000 ml destilovane vode (istim
redosledom kao Sto su i navedeni).

Tabela 4.1 Parametri i kolidne reaktanata pri hirotermalnoj sintezi kalcijum-hidroksiapatita

Uzorak| Temperatura,| Vreme,| CaCh, | NaoH,EDTA.2H,O, | NaH,PO;, Urea,
°C h g g g g

HAP3 160 3 15.96 14.8 12 12

HAP4 160 3 11 14.8 12 12

Reakcioni sud sa rastvorom je postavljen u autoklav koji je zatim postepeno zagrevan.
Rastvor je u autoklavu toplotno tretiran na 260tokom 3 h. Nakon toga autoklav je prirodno
ohlaien tokom 24 h. Nastala suspenzija je pdeca kroz filter papir, a dobijeni talog je
ispiran toplom destilovanom vodom do negativne reakcije h@id, a zatim osusen na 105
°C i sprasen u avanu.
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5. Karakterizacija prahova kalcijum-hidroksiapatita

Karakterizacija polaznih prahova kalcijum-hidroksiapatita izvrSena jedivdrgem:
raspodele veliie cestica, morfoloSkih karakteristika skenirggm elektronskom
mikroskopijom, morfoloskih karakteristika primarnitestica transmisionom elektronskom
mikroskopijom, faznog sastava rendgenskom difrakcionom analizom, prisustva
karakteristiiih grupa infracrvenom spektroskopskom analizom, sgeeifi povrSine i
raspodele veliha pora.

5.1. Odradivanje raspodele veliéha ¢estica prahova kalcijum-hidroksiapatita

Raspodela velita cestica sintetisanih prahova kalcijum-hidroksiapatita deina je
laserskim analizatorom veiite ¢estica, tipa Mastersizer 2000 Malvern Instruments Ltd., UK.
Odraiivanje raspodele veiine ¢estica je vrSeno iz vodene disperzije, prethodno tretirane u
ultrazvienom kupatilu tokom 1 min.

5.2. Odradivanje morfologije prahova kalcijum-hidroksiapatita skeniraju éom
elektronskom mikroskopijom

MorfoloSke karakteristike prahova kalcijum-hidroksiapatita delne su skenirajom
elektronskom mikroskopijom na uigu Jeol JSM 5800 pri naponu struje vlakna od 20 keV.
Prahovi kalcijum-hidroksiapatita, pre i posle ultraavog tretmana su naneti na bakarni gosa
i napareni legurom zlato/paladijum u napativéipa Polaron SC502 Sputter coater.

5.3. Odradivanje morfologije primarnih ¢estica kalcijum-hidroksiapatita transmisionom
elektronskom mikroskopijom

Morfologija primarnih ¢estica prahova kalcijum-hidroksiapatita odena je
transmisionom elektronskom mikroskopijom na daja Philips EM400. Uzorci su
pripremljeni tako Sto su prahovi kalcijum-hidroksiapatita najpre dispergovani u apsolutnom
alkoholu, zatim tretirani u ultraz¢nom kupatilu i naneSeni na mrezasti rpsSasnimani pri
radnom naponu od 120 keV.
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5.4. Rendgenska difrakciona analiza prahova kalcijum-hidroksiapatita

Fazni sastav prahova kalcijum-hidroksiapatita deneje rendgenskom difrakcionom
analizom na urdajima “Bruker D8 advance diffractometer” i “PHILIPS PW 1710% sa GuK

zraenjem i grafitnim monohromatorom, u intervalu uglo¥add 20 do 50 sa korakom
0,02°.

5.5. Infracrvena spektroskopska analiza prahova kalcijum-hidroksiapatita

Prisustvo karakteristhih hemijskih grupa u prahovima ufeno je infracrvenom
spektroskopskom analizom na uredjaju MB Boman Hartmann MB 100 u oblasti talasnih
brojeva od 4000 do 400 ¢m Uzoraci su pripremljeni tako $to su prahovi kalcijum-
hidroksiapatita pomesSani sa KBr u odnosu (HAP : KBr) = (1 : 150), a zatim homogenizovani u
ahatnom avanu i ispresovantelicnom kalupu.

5.6. Odraiivanje odnosa Ca/P prahova kalcijum-hidroksiapatita

Stehiometrijska odnosno kalcijum deficitarna priroda dobijenih prahova kalcijum-
hidroksiapatita utvtena je odréivanjem odnosa Ca/P induktivno-spregnutom plazma
spektroskopijom (ICP). Odmerena katiga od 0,2500 g uzorka, rastvorena je u razblazenoj
HNO3. Posle odgovarajeg razblazivanja, odnos Ca/P je izmeren ICP metodom, na
instrumentu Perkin-Elmer ICP/6500. Fosfor je meren na talasnoj duZ#13,618 nm, a
kalcijum nar=317,933 nm.

5.7. Odradivanje specifithe povrSine prahova kalcijum-hidroksiapatita
Specifine povrSine prahova kalcijum-hidroksiapatita deéree su B.E.T. metodgm

adsorpciom azota na temperatudrieg azotapomau ureiaja Thermo Finnigan/Sorptomatic
1990.
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6. Kompaktiranje prahova kalcijum-hidroksiapatita

Prahovi kalcijum-hidroksiapatita, HAP1-HAP4, kompaktirani su metodama
uniaksijalnog i izostatskog presovanja na ratafit pritiscima.

6.1. Uniaksijalno presovanje

Prahovi kalcijum-hidroksiapatita su kompaktirani presovanjem na uniaksijalnoj presi,
pri pritisku od 100 MPa tokom 1 min. Presovanje je izvrSeri@lignom visokokvalitetno
ispoliranom kalupu paika 12 mm.

6.2. Izostatsko presovanje

Prahovi kalcijum-hidroksiapatita su kompaktirani izostatskim presovanjem na 100
MPa, 200 MPa, 300 MPa i 400 MPa tokom 1 mirgelicnom kalupu prénika 3,5 cm. Kao
medijum za prenos pritiska koé&no je hidraulino ulje. Prahovi su presovani u kalupu od
silikonske gume praika 6 mm.

6.2.1. Ispitivanje uticaja velidne izostatskog pritiska na raspodelu pora i specifiéu
povrsinu ispresovanih kompakata

Specifiécna povrSina, ukupna zapremina pora, raspodela mikro i mezopora izostatski
ispresovanih kompakata na pritiscima od 100 MPa, 200 MPa, 300 MPa i 400 M&anade=
pomaiu uretaja Thermo Finnigan/Sorptomatic 1990, adsorpciom azatgemperaturi tnog
azota Analizom dobijenih rezultata ispitan je uticaji¢ele izostatskog pritiska na raspodelu
pora i specifiiu povrSinu ispresovanih kompakata.

6.2.2. Ispitivanje uticaja velidne izostatskog pritiska na mikrostrukturu sinterovanih
kompakata kalcijum-hidroksiapatita

Ispitivanje uticaja veliine izostatskog pritiska na mikrostrukturu sinterovanih
kompakata kalcijum-hidroksiapatita izvrSeno je tako Sto su izostatski ispresovani kompakati
na pritiscima od 100 MPa, 200 MPa, 300 MPa i 400 MPa sinterovani konvencionalnom
metodom u atmosferi vazduha na 1200 °C tokom 2 h. Sinterovanje uzoraka je izvrSéno u pe
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proizvadaca “Elektron”, pri brzini zagrevanja od 20 °C/min. Nakon zavrSetka procesa
sinterovanja uzorci su izdeni iz peéi i hladeni na sobnoj temperaturi. Morfoloske
karakteristike sinterovanih uzoraka ut®@ne su skenirafom elektronskom mikroskopijom na
uredaju Jeol JSM 5800.

6.3. Odralivanje gustine ispresovanih kompakata

Polazna gustina uniaksijalno i izostatski ispresovanih kompakatadeodreje
merenjem dimenzija i mase ispresovanih cilindara.

6.4. Uniaksijalno presovanje na ekstremno visokim pritiscima

Sa ciljem da se ispita uticaj ekstremno visokih pritisaka na émogt snizavanja
temperature sinterovanja HAP, prah kalcijum-hidroksiapatita HAP1 je ispresovan uniaksijalno
u kalupu napravljenom od specijalnéglika na pritisku od 2,5 GPa. Tako dobijeni ispresak je
konvencionalno sinterovan na 900 °C tokom 2 h. Zademje morfoloskih karakteristika,
konvencionalno su sinterovani kompakti, izostatski ispresovani na 400 MPa, na 900 °C tokom
2 h. MorfoloSke karakteristike sinterovanih uzoraka degme su skenirajom elektronskom
mikroskopijom.

7. Dobijanje gustih biokerami¢kih materijala
mikrotalasnim sinterovanjem

Polazni kompakti dobijeni uniaksijalnim i izostatskim presovanjem stehiometrijskog
kalcijum-hidroksiapatita (HAP1) i kalcijum deficitarnog kalcijum-hidroksiapatita (HAP2),
sinterovani su u laboratorijskoj fieza mikrotalasno sinterovanje. Sinterovanje je izvrseno u
pedi tipa Linn High Therm MHTD 1800-4,8/2, 45-135, na temperatutama od@a®00°C,
tokom 15 min, pri brzini zagrevanja 2€/min [26]. Zagrevanje ovog tipa §eobavlja se
pomaiu Sest magnetrona. U svim &jevima sinterovanja uzorci su bili postavljeni na istom
mestu u pé, sa ciljiem da se eliminiSe uticaj geometrijskog faktora, koji je u velikoj meri
uticajan kod ovog tipa sinterovanja. Uzorci su tokom sinterovanja bili postavljeni u preseku
dijagonala komore za sinterovanje, a bili su okruzeni silicijum-karbidnim cilind¢ifage
uloga obezb#éivanje homogenog magnetnog polja u komoré¢ip&emperatura uzoraka je
merena optkim pirometrom, koji je postavljen na vrhu e Nakon zavrSetka procesa
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sinterovanja uzorci su hiani tokom 1 h do temperature od 3WD), a zatim izvdeni iz pé&i i
hladeni na sobnoj temperaturi.

Radi porédenja sa mikrotalasno sinterovanim uzorcima na @@ 1000°C tokom 15
min, konvencionalno su sinterovani uzorci na 900i 1000°C tokom 2 h u laboratorijskoj
peci za sinterovanje proizvaca “Elektron”, pri istoj brzini zagrevanja polazed identidih
polaznih kompakata.

8. Dobijanje gustih biokerami¢kih materijala
spark plazma sinterovanjem

Prahovi HAP1 i HAP2 su sinterovani u dpeza spark plazma sinterovanje, tipa
Dr.Sinter SPS System-825.C, na temperatutama od®6@.200°C u vakumu, tokom 5 i 10
min. Oko 3 g praha je sinterovano u grafitnom kalupdrpka 20 mm. Tokom procesa spark
plazma sinterovanja kalup sa uzorkom se nalaziodangernje i donje elektrode koje prenose
elektrieni impuls, a koje su povezane sa generatorom impulsa. Nakon Sto je prah nasut u
kalup, na klipove je delovano vrlo malimdainim pritiskom kako bi se kalugwrstio izmetu
elektroda. Tokom procesa sinterovanja, primenjeni pritisak iznosio je oko 40 MPa, napon 4 V
i jacina struje 1500 A. Skupljanje uzorka je ¢@ao sve vreme sinterovanja. Temperatura
uzorka tokom procesa sinterovanja je merena kiptiirometrom kroz otvor koji se nalazi
na grafitnom kalupu. Nakon zavrSenog procesa sinterovanja uzorakdgn Htzkom 1 h,
unutrasnjim sistemom za kianje.

9. Dobijanje gustih biokeramickih materijala toplim presovanje

Toplo presovanje uzoraka kalcijum-hidroksiapatita HAP1 i HAP2 izvrSeno je u toploj
presi tipa “Astro”. Prahovi kalcijum-hidroksiapatita su prvo izostatski ispresovani na 400
MPa, a dobijeni kompakti ptaika 6 mm su toplo presovani u grafitnom kalupupilea 6
mm, pri pritisku od 20 MPa u struji argona [24, 25]. Nakon Sto je izostatski ispresovan
kompakt postavljen u grafitni kalup, na klipove je delovano vrlo maligefmam pritiskom
kako bi se kalup postavio izahe nosg&a. Unutrasnjost kalupa i klipovi su premazani tankim
slojem bor-nitridaija je funkcija da spr#& interakciju izméu praha kalcijum-hidroksiapatita i
grafita. Brzina zagrevanja bila je 40 °C/min. Uzorci su toplo presovani na temperaturama 950
°C i 1000 °C, tokom 1 h i 2 h. Nakon zavrSenog procesa toplog presovanja uzorci su prirodno
hladeni do sobne temperature.
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10. Dobijanje gustih biokeramikih materijala konvencionalnim
postupkom sinterovanja

Sa ciliem da se dobije gust mikrostrukturni materijal na bazi kalcijum-hidroksiapatita i
kalcijum-fosfata, koji bi posluzio za analizu uticaja smanjenja waiczrna na svojstva
dobijenih biokerangkih materijala sa mikro na nano nivo, prahovi stehiometrijskog kalcijum-
hidroksiapatita (HAP1) i kalcijum deficitarnog kalcijum-hidroksiapatita (HAP2) sinterovani su
konvencionalnim postupkom sinterovanja. lzostatski ispresovani kompakti na 400 MPa,
sinterovani su u @& proizvodaca “Elektron” tokom 2 h na temperaturi od 1200 °C, uz
inicijalnu brzinu zagrevanja od 20 °C/min. Nakon zavrSetka procesa sinterovanja uzorci su
izvadeni iz p€i i ohladeni na sobnoj temperaturi.

11. Dobijanje poroznih biokeramitkin materijala mikrotalasnim i
konvencionalnim sinterovanjem

U cilju dobijanja biokeramikih materijala kontrolisane poroznosti, polazni kompakti
dobijeni uniaksijalnim presovanjem hidrotermalno dobijenih prahova kalcijum-hidroksiapatita
HAP3 i HAP4 na 100 MPa, sinterovani su u laboratorijskdj pa mikrotalasno sinterovanje
[27]. Sinterovanje je izvrSeno u @dipa Linn High Therm MHTD 1800-4,8/2, 45-135, na
temperatutama od 90@-1200°C, tokom 15 min, pri brzini zagrevanja od Z0/min. Ostali
uslovi procesiranja pri mikrotalasnom sinterovanju bili su isti kao uslovi opisani u poglavlju 7.
Nakon zavrSetka procesa sinterovanja uzorci siehigdokom 1 h do temperature od 3D
a zatim izvdeni iz p€i i ohladeni na sobnoj temperaturi.

Radi poréenja sa mikrotalasno sinterovanim poroznim kompaktima na 202200
°C tokom 15 min, konvencionalno su sinterovani uzorci na £0001200°C tokom 2 h u
peci za konvencionalno sinterovanje, poléized istih polaznih kompakata.
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12. Karakterizacija mikrotalasno sinterovanih, spark plazma sinterovanih,
toplo presovanih i konvencionalno sinterovanih biokerantkih materijala

Karakterizacija dobijenih biokerankiih materijala na bazi kalcijum-hidroksiapatita i
kalcijum-fosfata razlitim tehnikama sinterovanja izvrSena je ativanjem morfoloskih
karakteristika skenirajom elektronskom mikroskopijom i utlivanjm faznog sastava
rendgenskom difrakcionom analizom. Provse velidna zrna i oblik i vektina pora dobijenih
materijala odréena je analizom slike, koti8njem softvera Image Pro Plus Programa.

12.1. Odralivanje gustine i relativhog linearnog skupljanja
dobijenih biokerami&ih materijala

Gustina dobijenih biokerankth materijala odréena je Arhimedovom metodom.
Relativno linearno skupljenje (RLS) uzoraka dobijenih mikrotalasnim i konvencionalnim
sinterovanjem izraunato je po jedrani:

RLS = (Db — D)/D, (12.1)

gde je: @ — preenik cilindriénog uzorka pre sinterovanja
D — prénik cilindricnog uzorka posle sinterovanja.

Skupljanje uzoraka sinterovanih spark plazma tehnikom je mereno¢paseazora
ugratenog u pé, tokom procesa sinterovanja.

12.2. Analiza mikrostrukture biokerami¢kih materijala
skenirajutom elektronskom mikroskopijom

Mikrostrukturne karakteristike sinterovanih biokerakitic materijala odréene su
skenirajdom elektronskom mikroskopijom na degima Jeol JSM 5800 i Jeol JSM-6460LV
pri naponu struje vlakna od 20 keV. Analizirani su prelomi i polirane i nagrizene povrSine
sinterovanih uzoraka. Prelomljeni uzoratvigéeni su na metalni nosgpomau grafitne
provodne trake. Druga metoda pripreme uzoraka se sastoji iz poliranja uzorakéupomo
dijamantskih pasti i nagrizanja rastvorom HCI ili tetkim postupkom. Uzorci su nakon
pripreme napareni legurom zlato/paladijum na napé&uiviga Polaron SC502 Sputter coater i
BAL-TEC, SCD 005 Sputter coater.

66



12.3. Odralivanje prosefne velidne zrna gustih i prosé&ne velidne pora
poroznih biokeramikih materijala analizom SEM mikrografija

Pros€na velidna zrna i raspodela veie zrna dobijenih materijala odiena je
analizom SEM mikrografija koré&njem softvera Image Pro Plus Programa, verzija 4.0 za
windows. Priblizno 100 zrna je uzeto u obzir da bi se dobila gmaserednost velibe zrna.
Koris¢enjem softvera Image Pro Plus Programa je dmire oblik, velidna i sferihost pora
biokeramikih materijala kontrolisane poroznosti.

12.4. Rendgenska difrakciona analiza biokeramkih materijala

Fazni sastav dobijenih biokeratkih materijala utwien je rendgenskom difrakcionom
analizom na urdgju “Bruker D8 advance diffractometer” u intervalu uglogeod 20 do 50
sa korakom 0,02°.

13. Odradivanje mehanikih karakteristika dobijenih
biokeramickih materijala

13.1. Odralivanje tvrdoé¢e

Tvrdoéa dobijenih biokeranikihn materijala je odrena Vikersovom metodom
indentacije. Metoda se sastoji iz utiskivanja dijamantske igle sa vrhom u oétilarostrane
piramide u ispoliranu povrSinu uzorka. PovrSina se pre ispitivanja polira sa ciliem da se
izbegne uticaj neravnina na pravac prostiranja pukotine. Nakon testa na povrsini ispoliranog
uzorka se formirajucetvorostrani otisci. Otisci su formirani delovanjem opienga na
povrSinu uzorka u trajanju od 10 s nada@ Weinhem Birkenau tip 532. Z&itavanje
otisaka je kori&n optiki mikroskop MeF (REICHERT, B®.

Koris¢enjem jedn&ne 13.1. na osnovu dimenzija dijagonala otisakacuarata je
tvrdoca materijala [262]:

Tvrdota = 1854.4X - (N - 0.168) (GPa) (13.1)
gde je:
X — masa kojom se deluje (g),

N — duzina dijagonale otiskarf).
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13.2. Odralivanje Zilavosti

Zilavost (Kc) dobijenih biokeramkih materijala je odiéena korigenjem jedn&ine
Evans-a i Charles-a [262]:

Kic = 0,0824P-c®? ( MPa/nt’?) (13.2)

gde je:

P — opteréenje (N),
¢ — duzina pukoting(m).

Metoda se kao i kod odtivanja tvrd@e sastoji iz utiskivanja dijamantske igle sa
vrhom u obliku¢etvorostrane piramide u ispoliranu povrSinu uzorka. Nakon testa na povrsini
ispoliranog uzorka se formiraju pukotine koje &raz temenaetvorostranog otiska, a imaju
pravac dijagonale. Upravo duzina tih pukotina je merodavna z&urmaganje Zilavosti u
jedn&ini 13.2. Otisci su, kao i kod odtizanja tvrd@e, formirani delovanjem opterenja na
povrSinu uzorka u trajanju od 10 s nada@ Weinhem Birkenau tip 532. Z&itavanje
otisaka je kori&n optiki mikroskop MeF (REICHERT, B® i skenirajéi elektronski
mikroskop Jeol JSM 5800.

13.3. Nanoindentacija nano- i mikrostrukturnih biokerami¢kih materijala

Mehanika svojstva dobijenih nano- i mikrostrukturnih bioker&kih materijala
odreiena su i metodom nanoindentacije naiaje tipa Triboscope Nanomechanical Testing
System (Hysitron, Minneapolis, MN), sa indenterom tipa Berkovichsitu modom [263].
Ova metoda podrazumeva utiskivanje utisk&vgpoznatog oblika, a n@&e je to trostrana
piramida definisane geometrije, u povrSinu materijala koji se ispitugepru se istovremeno
prati zavisnost sile i dubine utiskivanja. Dimenzija glave indenterackmag pri ispitivanju
bila je 150 nm. U n&g&e kori¥enoj opciji ove metode, podaci se dobijaju iz jednog punog
ciklusa opteréenja tj. utiskivanja indentera u povrSinu materijala koji se ispituje i réstgee

Na osnovu dobijenih podataka jednostavno se ¢umavaju modul elastiosti
ispitivanog materijalakE i njegova tvrdéa H. U ovoj disertaciji korien je metod Oliver-a i
Pharr-a, koji ukljguje ekstrapolaciju tangente na vrh krive rasteng, u cilju odréivanja
dubine utiskivanja, kada je indenter u neposrednom kontaktu sa uzorkom pri maksimalnom
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opteréenju, Pmnax U studiji koja je metodu nanoindentacije prilagodila kaigu u
savremenim uidgjima, Oliver i Pharr dali su iscrpan prikaz razvoja ove metode i njene
primene u povrSinskim ispitivanjima materijala. Procedura je zasnovana na problemu
elastihog kontakta prema kome je razvijen metod, koji je davao reSenja zateaabtike
indentera kao Sto su cilindnti koni¢ni. Za elastitie kontakte i jednostavne geometrije, opsti
odnos izméu opteréenja i deformacije tj. dubine utiskivanja moze se predstaviti odnosom:

P=ah™ (13.3)

gde jeP opteréenje indenterah je dubina utiskivanja, a i m su konstante koje se odtgu
empirijski na osnovu dijagrana utiskivanja-indentacije.

Nagib krive raster@enja omogtuje izra&unavanje tvrdée materijala, a moze da se
koristi za odrdivanje modula elasthosti. Dobijeni moduli se ob&no daju u obliku
redukovanih modulégr, koji su u relaciji sa vrstom materijala, kao i gffi¢nostima vezanim
za uslove merenja i sam indenter. Ako je tealamaterijala mnogo manja od tvido
indentera, kao Sto je slaj pri merenju tvrdée biokeramikih materijala na bazi kalcijum-
hidroksiapatita i kalcijum-fosfata, jed¢ina ima oblik:

E =E/(1-V) (13.4.)

gde je:
E - Yungov modul,
Vv - Poasonov odnos.

Pri odretivanju mehanikih karakteristika metodom nanoindentacije, na uzorke je
delovano opter@njima od 1 i 2 mN.

14. 3D modelovanje materijala kontrolisane poroznosti
metodom kon&nih elemenata

Trodimenziono modelovanje metodom komi& elemenata, preko reprezentativnih
zapreminskih elemenatar{it cell), je korigeno da bi se utvrdio uticaj oblika i veline pora
na mehanika svojstva materijala kontrolisane poroznosti na bazi HAP. Sa ciljiem da se
napravi model kojice Sto je mogée realnije simulirati mikrostrukturu dobijenih materijala
kontrolisane poroznosti, poSlo se od realnog 3D rasporeda pora, Sematski predstavljenog na
slici 14.1a [264-266]. Ipak, ovakav realancsll) sa sldajnom raspodelom pora nije podesan
za kompjutersko modelovanje. Kai&hjem metode reprezentativnih zapreminskih elemenata,
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kompleksnost ovog problema se u znatnoj meri redukuje. Ovom metodom se pretpostavlja da
je porozan keramii materijal sastavljen od mnoStva elementarnih jedinica koje imaju isti
oblik, fazni sastav, geometrijelije i mehani&a svojstva (Slika 14.1b). PovrSinski centrirana
kubna ¢elija prikazana na slici 14.1c se smatra reprezentativnim elementom za pribliznu
simulaciju realne mikrostrukture dobijene porozne keramike. Na svakom uglu i na sredini
svake strane jedimie ¢elije se nalazi po jedna sferna pora, drugigina slwajan raspored
pora je idealizovan ovim rasporedom.

Model podrazumeva da jedimi&celija sve vreme zadrzava oblik paralelopipeda, s tim
Sto nakon dejstva sile, straniggije ostaju paralelne i ortogonalne, samo im se duzina menja.

0
&OQOOO "5?5%?5
o | |

00100
a) b) c)
- realna mikrostruktura - - idealna mikrostruktura - - jedielija -

Slika 14.1.Sematski prikaz idealizacije rasporeda i oblika pora prilikom modelovanja

Model takaie podrazumeva: (1) linearno elasticponasSanje keramike na bazi HAP,
tj. da je zavisnost iznd@ napona i deformacije proporcionalna; (2) da se ispitivana keramika
ponaSa kao izotropni materijal; (3) da su sve pore istog oblika i istih dimenzija; (4) da se
materijal ne uniStava pri primenjenim opteFrjima. Za izrédunavanje faktora pojavanja
naprezanja za razlt¢ oblike pora, jedinia ¢elija prikazana na slici 14.2 je optée@a u
pravcu y-ose. Zbog simetrije jeding celije i primenjenog optetenja, kao i zbog
izotropnosti materijala, model je upte® tako Sto je jedna osmina jedimicelije uzeta u
razmatranje (Slika 14.2). Lokalni koordinatni sistem prikazan na slici 14.2 odgovara
globalnom koordinatnom sistemu, a dimenzije redukovane {gditelije su prenete sa realne
mikrostrukture tj. sa SEM mikrografije materijaiga se svojstva modeluju, i iznose 3x3x3
um. Pored dimenzija koje su posluzile ze formiranje reprezentativnog elementa, ulazni
parametri su bili i dimenzije pora, njihov oblik kao i zapreminski udeo pora u realnom
materijalu.
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Slika 14.2.Koordinatne mreze kodaih elemenata za: a) sferne i b) nepravilne pore
kod hidroksiapatitne keramike

Svi tipovi 3D modela su dobijeni koti8njem ANSYS 5.7, softver paketa za kéma
elemente. Kori&ni elementi su 10-t@vorni tetraedri. Reprezentativha mreza Kkonia
elemenata kort&na za izréunavanje pristin€vrstate prikazana na slici 14.2 se sastoji od
69435 elemenata i 9754%0rova. Svaki¢vor ima tri stepena slobode koji odgovaraju tri
stepena translacije. Podaci o materijalu ket u analizi konénim elementima uzeti su iz
literature [25], gde je vrednost Jungovog modula priblizno E = 100 GPa, a vrednost

Poasonovog koeficijenta= 0,28.

15. In vitro i in vivo ispitivanja bioaktivnosti i biokompatibilnosti nano- i
mikrostrukturnih biokerami ¢kih materijala

15.1.1n vitro ispitivanja bioaktivnosti materijala u simuliranom telesnom fluidu

Uticaj velicine zrna, tj. smanjenja zrna sa mikro na nano nivo, na bioaktivhost
dobijenih biokeramikih materijala ispitan jén vitro testom u simuliranom telesnom fluidu.
Ispitivanja dobijenih materijala su obavljena tako Sto su uzorci najpre potopljeni u simulirani
telesni fluid, 28 dana odlezavali na temperaturi od@7a zatim su osuSeni na 105 tokom
4 sata. Sastav Kokubo simuliranog telesnog fluida koji je é@mmi%rilikomin vitro testova
prikazan je dat u tabeli 15.1. [267, 268].

Tabela 15.1Sastav simuliranog telesnog fluida

Jon N& K* ca’ Mg~ cr HCO; | HPQ® | SO~

omg/l) | 142,0| 5,0 2,5 1,5 | 1474 4.2 1,0 0,5
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Mikrostruktura uzoraka je nakom vitro testova analizirana por@w skenirajiéeg
elektronskog mikroskopa. Bioaktivnost dobijenih materijala je ustanovljena analizom
morfoligije povrSine uzoraka nakon tretmana u STF.

15.2.1n vitro ispitivanja biokompatibilnosti materijala u kulturi L929 fibroblasta

Uticaj velicine zrna na biokompatibilnost mikrotalasno sinterovanih uzoraka HAP1
ispitan je natelijskoj liniji humanih fibroblasta L929. Ova fibroblastna mi&gijska linija je
dobijena iz bolnice Hammersmith, Londatielije se permanentnduvaju u ténom azotu.
Nedelju dana pre eksperimerdgije su odmrznute, i ispirane od dimetil-sulfoksida (DMSO)

u kome su bile smrznute a zatim su kultivisane u glaisti baticama za kulture u termostatu

na 37°C i 5 % CQ. Medijum za kulturu je bio kompletni RPMI medijum. Posle
sedmodnevne kultivacije konfluentan séglija je ispran od medijuma a zatim tripsiniziran
koris¢enjem 2 ml 0,1 % rastvora tripsina (Serva, kataloski broj 37260.02) u toku 10 minuta na
37 °C u termostatu. Pod uticajem tripsiéalije su odlepljene od podloge, isprane dva puta
centrifugiranjem, izbrojane a zatim kamehe za eksperimente.

MTT-test

MTT test je korigen za protiavanje metabalke aktivnostic¢elija. Princip metode se
bazira na merenju aktivnosti sukcinil dehidrogenaza u mitohondrijama vijaki&lija.
Kompaktni uzorci kalcijum-hidroksiapatita su postavljani u centar bazena plaspiea sa
96 bazena. Nakon toga oko uzoraka pazljivo je naneta suspenzijadl§a9s kompletnom
RPMI medijumu sa 10 % FCS (0,5 x“1&lija/bazenu). Kontrolu sinili uzorci plastike
(cover slips) istih dimenzija kao i uzorci za testiranje. Posebnu kontr@iniBlbazeni samo
sa L929¢elijama. Broj replikata je bio 6. Test uzorci i kontrolni uzorci su pre toga sterilisani
autoklaviranjem. Inkubacija materijala éalijama je trajala 2&asa, nakortega su uzorci
pazljivo izvaieni iz bazena &elije inkubirane sa 10Q@l 3-[4,5 dimetil-tiazol — 2 lil]-2,5
difenil tetrazolium bromidom (MTT) (Sigma, Munich, Germany) (1 mg/mL), rastvorenim u
kompletnom RPMI medijumi. Bazen sa 100 pl MTT kéeis je kao blank kontrola. Posle 3
sata inkubacije (37 °C, 5 % CO2) dodato je 100 bazenu 10 % sodium — dodecil sulfata
(SDS) — 0.1N HCI (Serva, Heidelberg, Germany) radi rastvaranja intracelularnog formazana.
Ploce su inkubirane preko tiona sobnoj temperaturi. Od& gustina (OD) je merena na 570
nm spektrofotometrom (Behring ELISA Processor Il, Ingelberg, Germany). Metaboli¢
aktivnost je odréena na osnovu OD kontrolnih L9Z@lija bez materijala koja je uzeta kao
100 %.
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Vijabilnostcelija

Kompaktni uzorci kalcijum-hidroksiapatita su postavljani u centar bazena pihsti¢
plo¢a sa 96 bazena kako je opisano kod MTT eseja. Inkubacija materi¢@iiaaa je trajala
24 ¢asa, nakortega su uzorci pazljivo izdeni iz bazena &elije su tripsinizirane i ispirane.
Stepen vijabilnostielija je odrg@ivan bojenjemcelija sa 1 % Tripan plavim. Koid&njem
svetlosnog mikroskopa nevijabilnelije se udavaju kao pozitivne, plavo obojertelije.
Procenat nevijabilnih (mrtvihdelija je odréden na osnovu brojanja minimalno 500 ukupnih
¢elija po uzorku. Vijabilnost je iztanata po formuli: 100 % - % nevijabilndelija. Rezultati
su prikazani kao srednja vrednost triplikata.

Test proliferacije

L929 ¢elije su kultivisane 24 h odnosno 3 dana sa uzorcima kalcijum-hidroksiapatita ili
kontrolnim uzorcima kako je ranije opisano. Posebnu kontroktirsiu bazeni samo sa L929
¢elijama. Po isteku inkubacionog perioda uzorci su paZljivodenaiz bazena a zatim su
¢elije tripsinizirane, isprane i izbrojane u Neubair-ovoj komorici. Broj replikata je iznosio 6.
Rezultati stepena proliferacije su prikazani u relativnim brojevimacgmnu je brojcelija u
kulturama bez ispitivanih materijala iznosi 100 %.

Test nekroze

Kompakti kalcijum-hidroksiapatita su postavljani u centar bazena pldsipicta sa
96 bazena kako je opisano kod MTT eseja. Inkubacija materijaeligama je trajala 24 h,
nakondega su uzorci pazljivo izdeni iz bazena éelije su tripsinizirane i ispiran€elije su
inkubirane sa propidium jodidom (PI) (Sigma) rastvorenim u PBS-u (40 ul PI/ 1ml PBS) koji
boji nekrotithe celije. Procenat pozitivnircelija je izmeren kori&njem citofluorimetra.
Rezultati su izrazeni kao relativha vijabilnost L9&9ija kultivisanih sa test materijalima u
odnosu na vijabilnostelija kultivisanih bez materijala.

Kvalitativni esej

Kompaktni uzorci kalcijum-hidroksiapatita su postavljani u centar bazena pihstic
plo¢a sa 96 bazena kako je opisano kod MTT eseja. Inkubacija materi¢@iiaaa je trajala
24 casa i nakon togéelije su ispitivane ispod invertnog svetlosnog mikroskopa Reichert,
Austria analizom. Citotoksii efekat je procenjivan notiranjem malformacija, degeneracija,
odlepljivanja od podloge, fragmentacije i lizgglija oko uzorka.
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Tabela 15.2. Kvalitativho morfoloSko stepenovanje citotokekgti

Stepen Reakativnost Izgled¢elijskih kultura

0 odsustvo citotoksnosti | Celije su adherentne i normalnog izgleda, |ne
uotavaju se znaci lize i degeneracije. Mogu biti
prisutne diskretne intracitoplazmate granule.

1 diskretna citotoksitost | Do 20%celija je zaokrugljenog oblika i slabo
adherentno, bez vidljivih intracitoplazmatity
granula. Pojedine liziranéelije. Blaga inhibicijal
rastacelija.

2 blaga citotoksidost Do 50%celija je zaokrugljenog oblika i slabo
adherentno, bez vidljivih intracitoplazmatity
granula. Umerena liza&elija. Inhibicija rasta
¢elija do 50%.

3 umerena citotoksnost Do 70%elija je zaokrugljenog oblika ili lizirana,
¢elijski sloj je potpuno naruSen, inhibicija rasta
¢elija veta od 50%.

4 ozbiljna citotoksitiost Skoro potpuna destrukcgalijskog sloja.

15.3.1n vitro ispitivanja biokompatibilnosti materijala u kulturi humanih fibroblasta

Uticaj velicine zrna na biokompatibilnost mikrotalasno sinterovanih uzoraka HAP1
ispitan je nacelijskoj liniji humanih fibroblasta plka (MRC-5), koje rastu zalepljene za
podlogu suda (Costar, 258vu medijumu ,Dulbecco’s modified Eagle’s medium (DMEM,
Gibco BRL, UK)", sa 4,5¢g/l glukoze i 10% FCS (,fetal calf serum, Sigma*“). Medijum sadrzi
antibiotike: penicilin 100 1J/ml i streptomicin 100pg/ndlelijska linija je odrzavana pod
standardnim uslovima: na temperaturi 37 u atmosferi zaseénoj vlagom, i sa 5 % GO
(Heraeus).Celijska linija je presdivana dva puta nedeljno, a u eksperimentima je é&em u
logaritamskoj fazi rasta iznda treteg i desetog predavanja. U eksperimentima su kaiéhe
samo zive (vijabilneelije. Broj ¢elija i njihova vijabilnost odrdeni su testom odbacivanja
boje sa 0, 1 % tripan plavim. Vijabilnastlija kori¥enih u eksperimentu je bilaéeeod 90%.

DET (,Dye exclusion test“-test odbacivanja boje)
Celije humanih fibroblasta pba sakupliene u logaritamskoj fazi rasta, su

tripsinizirane, resuspendovane i izbrojane u 0, 1 % rastvoru tripan plavog. Vijédlijeesu
posejane u Petrijevim Soljama (,Center well“, Falcon) na kompakte HAP1, mikrotalasno
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sinterovane na 900C i 1200°C tokom 15 min, u koncentracijilB®>/ml. U kontrolnim
uzorcima nije bilo ispitivanih materijala. Petrijeve Solje sa zasejéalijama ostavljene su u
termostatu na 37C, u atmosferi koja sadrzi 5 % G@arednih 48 h, 72 h i 96 h. Po isteku
inkubacije, nakon 48 h, 72 h i 96 delije su brojane pongo invertnog mikroskopa u
komoricama za brojanje. Kot&na je Neubauer-ova komorica gdecséije broje ucetiri
kvadrata. Svaki kvadrat je podeljen na 16 manjih kvadrata tako da ih ima ukupno 64. Zatim se
odmerava 10Qul medijuma sacelijama i tome dodaje 10Ql boje 0,1 % tripan-plavog.
Rastvor se intenzivno proreka i nekoliko kapi se nanese na sva polja komorice za brojanje.
Tripan-plavo boji mrtvetelije, dok zivecéelije ostaju neobojene. Bréglija u 1ml suspenzije

se izr&unava iz jednéne:

X = x[0[R2 1000 (15.1.)
gde je:
10 - dubina komore,
2 - faktor dilucije,
1000 - zapreminski koeficijent,
X - brojéelija u 16 kvadrata (progan brojcelija u 416 kvadrata).
Citotoksimost je izrazena u procentima, duaa se prema formuli:
Cl = (1-NJ/Ny) 100, (15.2.)
pri ¢emu je:

N - brojcelija kontrolnih uzoraka,
N;s - broj ¢elija uzoraka sa ispitivanim materijalom.

Frakcija prezivelirtelija izrazava se u procentima, &uaa se prema formuli:
%K = (Ng/Ny) x 100 (15.3)
pri ¢emu je:

N - broj¢elija kontrolnih uzoraka,
N;s - broj ¢elija uzoraka sa ispitivanim materijalom.
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Kolorimetrijski test sa tetrazolijum solima (MTT- test)

Celije humanih fibroblasta péa sakupljene u logaritamskoj fazi rasta, se dekwajpre
tripsiniziraju, resuspenduju i izbroje u 0,1 % tripan plavom. Vijabdelje su posejane u
Petrijevim Soljama (50mm, Center well, Falcon) u kojima su se nalazili ispitivani materijali, u
koncentraciji ZL0°/ml. Kontrolni uzorci nisu sadrzali ispitivane materijale. Petrijeve $olje sa
zasejanintelijama ostavljaju se da odleze u termostatu n&C370 atmosferi koja sadrzi 5 %
CO, narednih 48 h. Po isteku perioda inkubacije vrSi se presejavalij@ sa ispitivanih
supstanci u sve? medijum. Vijabilnglije su posejane (u koncentraciji 5%MMQUI) u
kvadriplikatu u mikrotitar plde sa 96 otvora. Pte sa zasejanindelijama odlezavaju u
termostatu na 37C, narednih 48 h, 72 h i 96 h. Rastvor MTT, pripremljen neposredno pre
dodavanja, dodat je u sve otvore nacpla zapremini od 1Q0ul/otvoru i inkubacija je
nastavljena naredna 3 h (u termostatu nd@7sa 5% C@). Po isteku 3 h u svaki otvor je
dodato po 10Qul 0,04 mol/HCI u izopropanolu. Apsorbancija jéitavana odmah po isteku
inkubacije n&itacu za mikrotitar plée (Multiscan, MCC/340) na talasnoj duzini od 540 nm i
referentnoj od 690 nm. Otvori na pikoji su sadrzali samo medijum i rastvor MTT, ali ne i
¢elije, sluzili su kao slepa proba.

Citotoksitnost je izrazena u procentima prema formuli:
Cl = (1-As/Ak) [(1L.00 (15.4))
pri ¢emu je:

Ak - apsorbancija kontrolnih uzoraka,
As - apsorbancija uzoraka sa ispitivanim materijalom.

Frakcija preziveliktelija izrazava se u procentima, &uaa se prema formuli:
%K = (NJ/Ng) x 100 (15.5))
pri ¢emu je:

N - brojcelija kontrolnih uzoraka,
N;s - broj ¢elija uzoraka sa ispitivanim materijalom.
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Agar difuzioni test

Kao medijum pri agar difuzionom testu kde# je ,Eagle's Basal Medium*, koji
sadrzi 2,2 g/l natrijum-bikarbonata, 3,0 g/l HEPES-a i 50 ml/l serémaremljena je i dupla
koncentracija medijuma bez HEPES-a i pri koncentraciji natrijum-bikarbonata od 1 g/l. Pri
ovom testu mogte je koristiti bilo koji 3 % agar ili 3 % agarozu u destilivanoj vodi. Agar je
sterilisan autoklaviranjem, a medijum gigen filtriranjem. Osnovna boja pripremljena je
rastvaranjem stok solucije 1 % vodenog rastvora ,neutral red“ u 1/100 ml/l slanog fosfatnog
pufera, neposredno pre kaehja. Rastvor ,neutral red” j€uvan zastién od svetla.
KoriS¢ene su Petrijeve Solje greka 100 mm.

Koris¢ene su takde celije u logaritamskoj fazi rasta. Pripremljeno je po 1CGetijske
suspenzije (2,5xPelija/ml) u Petrijevim Soljama i inkubirano na 3, u atmosferi sa 5 %

CO,, tokom 24h. Sterilni agar je otopljen na 1T u vodenom kupatilu i ohd@n na 37°C.

Agar je zatim pomeSan sa dva puta koncentrovanim, sveze pripremljenim medijumom u
odnosu 1:1 i zagrejan na 48. Aspiriran je medijum iz svake Petrijeve Solje i zamenjen sa 10
ml svezom agar/medijum meSavinom. Agar je ostavljentdespe na sobnoj temperaturi (oko

30 min), zatim je dodato 10 ml ,neutral red” rastvora i ostavljeno 15 — 20 min. Visak ,neutral
red” rastvora je odld@n. Petrijeva Solja je bila za%ita od svetla da se, u prisustvu ,neutral
red” ¢elije ne bi oStetile. U svaki sud je zatim dodato po dva uzorka test materijala i kontrole,
pazei pritom da uzorci budu udaljeni jedan od drugog kao i od zidova Petrijevih Solja, i
inkubirano na 37C tokom 24 h. Ispitivan materijal je ispitan u kvadriplikatu (dva suda po
vrsti test materijala).

Obezbojenost zone oko testiranog materijala i kontrole je procenjenac¢gpomo
invertnog mikroskopa sa kalibrisanom pregradom, a indeks obezbojavanja (Decolorization
Index) i indeks liziranja (Lysis Index) su odemi za svaki uzorak. Odgovaelije (Cell
response) se predstavlja kao koiké indeks obezbojavanja/indeks liziranja.

15.4.1n vitro ispitivanja biokompatibilnosti materijala odre divanjem adhezije
osteoblastniléelija MC3T3-E1

Adhezija osteoblastnibelija na monofaznom hidroksiapatithom materijalu ispitana je
na gustim mikrotalasno sinterovanim uzorcima. Za potrebe ovog eksperimenta, izostatskim
presovanjem stehiometrijskog kalcijum-hidroksiapatita (HAP1) na 400 MPa dobijeni su
diskovi pre&nika 8 mm koji su mikrotalasno sinterovani na 1200 °C tokom 15 min. U
eksperimentu su kodéne dve grupe test materijala, tj. kompakti mikrotalasno sinterovanog
HAPL1 pre i posle modifikacije naelektrisanja povrSine. Naelektrisanje povrSine materijala je
modifikovano da bi se ispitao uticaj negativnhog naelektrisanja povrSine gustih biokehamic
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hidroksiapatitnin materijala na adheziju osteoblastbélija. Prevdenje naelektrisanja
povrSine uzoraka iz pozitivnog u negativnho izvrSeno je u autoklavu postupkom
hidrogenizacije, prcemu se odvija depozicija jona vodonika na povrsini hidroksiapatitnog
materijala. Uzorci HAP1 su tokom 1 h bili izlozeni dejstvu vodonika, pri radnom pritisku od 6
MPa. Efekat modifikacije naelektrisanja povrSine je dewr detektovanjem emisije elektrona
oslobatenih iz povrsine uzorka.

Celije kori&ene u eksperimentu bile su misji osteoblasti MC3T3-E1, odgajane u
McCoyevom medijumu u koji je dodato 10 % seruma c¢tglefetusa, HEPES pufer i
penicilin/streptomicin. Pre ispitivanja, u medijum sa kulturéstija je dodat tripsin-EDTA,
nakoncega sucelije odlezale tokom 1 h na 37 °C. U ovako pripremljenu kultetiya, pri
koncentraciji 5 x 10éelija/ml potopljeni su uzorci HAP-a i ostavljeni da odstoje tokom 1 h
na 37 °C. Nakon 1 h suspenzija je dekantovana, a neprilepggjeesu uklonjene ispiranjem
sa fosfatnim puferovanim rastvorom.

Uzorci su fiksirani u 2,5 % rastvoru glutaraldehida puferovanom sa natrijum-
kakodilatom i pripremljeni za SEM dehidratacijom u etanolu, nalega su osuseni udgom
C0,. SEM snimci osteoblastnitelija na povrsini materijala dobijene su pri éa&eju 300 puta
i na radnom odstojanju od 13 mm. Ukupan kigjja i procenattelija u svakom stadijumu
athezije odréen je brojanjendelija nacetiri uzorka.

15.5. SEM histoloSka anliza u okviru in vitro ispitivanja

HistoloSka ispitivanja u okvirin vitro testova urdena je skenirajpom elektronskom
mikroskopijom na urdaju JEOL-JSM 6460LV. Uzorci seelijskim kulturama nakoin vitro
ispitivanja su fiksirani na bakarnom nésai prvo posmatrani skeniraum elektronskim
mikroskopom u niskom vakumu, pri radnom pritisku od 50 Pa i naponu od 20 KeV. Nakon
snimanja mikrografija pri niskom vakumu, osuSeni uzorci su napareni zlatom i posmatrani u
visokom vakumu, pri istom radnom naponu.

15.6.1n vivo ispitivanja biokompatibilnosti materijala metodom
primarne kutane iritacije

Iritacioni potencijal materijala ispitivan je prema daearodnim standardima za
ispitivanje biokompatibilnosti, ISO 10993-10:2002/Amd 1: 2006, BioloSka evaluacija
medicinske opreme, Deo 10: Testovi iritacije i odlozene reakcije hipersenzibilizacije.
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Test materijali (Test uzorci):
Iritacioni potencijal ispitivan je za sleélematerijale:

=  Monofazni HAP1 mikrotalasno sinterovan na 900 °C tokom 15 min
=  Monofazni HAP1 mikrotalasno sinterovan na 1200 °C tokom 15 min

Test materijal (u obliku diskova pmeka 6,5 mm) bio je uvrstom stanju pre
nanosenja na koZzu.

Negativna kontrola: Kao negativha kontrola kotign je materijal koji ne izaziva
iritacionu reakciju, hipoalergijski elastitflaster za fiksiranje (SENSIFIKS).

Pozitivha kontrola:Kao pozitivna kontrola koréen je preparat koji potiteno dovodi
do iritacionih promena, sterilni vodeni rastvor tme kiseline (2-hydroxypropanoic acid)
koncentracije 98 %, proizda¢ Sigma), na sterilnom filter papiru Milipore, dijametra 5 mm x
2 mm.

Eksperimentalne zivotinje

Eksperimenti su udeni na kunitma muzkog pola (Novozelanski beli kanitelesne
mase 4,2t 0,4 kg). Do poetka eksperimenta zivotinje su drzane u vivarijumu Instituta za
fiziologiju, pod kontrolisanim laboratorijskim uslovima (temperaturet22C, 14 sati
svetlo/10 sati mrak, pristup vodi i hraad libitum).

Eksperimenti su bili odobreni od strane Etig komiteta za rad sa eksperimentalnim
Zivotinjama Medicinskog fakulteta u Beogradu (br. 3556 od 16.01.2009 godine), i sprovedeni
Su u saglasnosti sa principima Vaai&lacionalnog Instituta za zdravlje, za brigu i kiwig§e
laboratorijskih Zivotinja, kao i prema henarodnim standardima 1SO10993-2: zahtevi za
blagostanje Zivotinja.

Dvadesetetiri sata pre primene test materijala, krzno u predelu dorzalne strane trupa
obrijano je elektdnim brijacéem na svakom kuéii. Na svakom kuni¢ obrijana oblast koze
leda bila je podeljena u 4 polja iste povrSine (20 mm x 20 mm), a test material je primenjen na
samo dva od¢etiri polja. Na druga dva polja primenjeni su negativha kontrola (samo
hipoalergijski adhezivni flaster, bez test materijala) i pozitivna kontrola (98%nele
kiselina). Tri kunéa su koridena po grupi; kako je svaki kdénimao po dva mesta za
aplikovanje test-materijala, to je ukupno Sest oblasti koze bilo éeogmalizirati, radi
utvrdivanja iritativnih efekata test materijala i njihovih pdeaja sa pozitivnom i negativhom
kontrolom.
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Svi ispitivani delovi koze kun#& (tretirani i kontrolni) prekriveni su gazom i
hipoalergijskim flasterom. Test-materijal je u direkthom kontaktu sa koZom bio té&tim
sata. Nakortetiri sata uklonjeni su hipoalergijski flaster, gaza i test supstanca. Nakon jednog
sata izvrSeno je makro-patolosko ispitivanje koze na znake iritacije (prisustvo eritema i
edema). Ispitivanje je ponovljeno posle 24 sata, 48 sati i 72 sati (Draize et al. 1944). U toku
procene iritacije koze ut#fivano je prisustvo eritema i edema. Stepen izrazenosti eritema i
edema gradiran je na skali od 0 do 4.

Klasifikacija eritema izvrSena je na sledenain: 0 — odsustvo eritema, 1 — veoma
slab eritem, jedva utjiv, 2 — dobro definisan eritem, 3 — umeren do tezak eritem, 4 — veoma
tezak eritem (intenzivan, tamno crven), do povreda u dubini koze (Tabela 15. 3).

Klasifikacija edema izvrSena je na sledenacin: 0 — odsustvo edema, 1 — veoma slab
edem, jedva dljiv, 2 — slab edem (granica polja dobro definisana, uzdignuta - prsten), 3 —
umeren edem (uzdize se priblizno 1mm), 4 — tezak edem (uzdize se viSe od 1 mm i Siri se viSe,
dalje od mesta izlaganja) (Tabela 15. 4).

Tabela 15. 3.Test primarne kutane iritacije: Klasifikacija eritema

Klasifikacija eritema Gradiranje

Odsustvo eritema 0

Veoma slab eritem, jedva dlfv

Dobro definisan eritem

1
2
Umeren do tezak eritem 3
Veoma tezak eritem (intenzivan) 4

Tabela 15. 4Test primarne kutane iritacije: Klasifikacija edema

Klasifikacija edema Gradiranje

Odsustvo edema 0

Veoma slab edem, jedvadijiv

Slab edem (granice polja uzdignuta)

Umeren edem (uzdize se 1 mm)

AW NP

Tezak edem (uzdize se viSe od 1 mm)
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Skor primarne kutane iritacije izratunavan je za svakog kumigo formuli:

SPI=

Z(EH' Ed),,, +(Er+ Ed)48h +(Er+ Ed)mi _ {Z(EH‘ Ed),y, + (Er+ Ed),g, + (Er+Ed),,,
T

broj Zivotinja broj Zivotinja ‘

gde je Er - eritem; Ed- edem.

Indeks primarne kutane iritacije (PIl) izraunavan je kao aritmeéka sredina
vrednosti SPI od tri testirane Zivotinje. PIESPI / 3.

Testirani materijal je, na osnovu vrednosti PIl, ocenjivan kao: neiritiraplago

iritirajuci, umereno iritirajdi i veoma iritirajwei (Tabela 15.5.).

Tabela 15. 50cena test materijala na osnovu indeksa primarne kutane iritacije (Pll)

PlI Ocena test materijala
0,0-04 neiritirajudi

05-19 blago iritirajuci
2,0-49 umereno iritirajui
50-8,0 veoma iritirajui

Statisti¢ka analiza

Rezultati eritema i edema su prikazani kao pojetiaarrednost za svaku zivotinju i
svako mesto aplikovanja test supstance. Rezultati skora primarne kutane iritacije i indeksa
primarne kutane iritacije prikazani su kao srednja vrednost.d®agee zndajnosti razlika
izmedu srednjih vrednosti skora primarne kutane iritacije dumeksperimentalnih grupa
vrSeno je uz pomioStudent t-testa. Razlika je smatrana stakstzéiatajnom na nivou p <
0,05.
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IV. REZULTATI | DISKUSIJA

16. Rezultati karakterizacije polaznih prahova
kalcijum-hidroksiapatita

U ovom poglavlju prikazani su rezultati karakterizacije sintetisanih prahova
kalcijum-hidroksiapatita oddevanjem:

- raspodele vetine cestica,

- morfoloSkih karakteristika skenirajoh elektronskom mikroskopijom,

- morfoloSkih karakteristika primarnikestica transmisionom elektronskom
mikroskopijom,

- faznog sastava rendgenskom difrakcionom analizom,

- prisustva karakterigtinih grupa infracrvenom spektroskopskom analizom,

- odnosa Ca/P i spedifie povrSine B.E.T. metodom.

16.1. Rezultati odralivanja raspodele veléina ¢estica kalcijum-hidroksiapatita

Raspodela velina cestica precipitaciono sintetisanih prahova kalcijum-
hidroksiapatita, HAP1 i HAP2, prikazana je na slici 16.1. Sa slike sevaata s@estice
prahova HAP1 i HAP2 nalaze veéilne od 200 nm do 5 pm. Analizom dijagrama raspodele
veli¢ina cestica praha HAP1 prindgje se prisustvo izrazito velikog brojastica u opsegu
200 - 400 nm, dok naj¥éebroj ¢estica iz tog intervala ima veéihu od 300 nm. Prah HAP2
sadrzi cestice znatno Sire raspodele dimenzija, a ajvej cestica ima vetinu od 350
nm do 800 nm.

Kod oba precipitaciono dobijena praha séava prilican broj &stica veliine od 1-

5 um. S obzirom naidjenicu da su nan@stini prahovi metastabilni, zahvaljujudisokoj
vrednosti povrSinske energije, oni sesto skloni aglomerisanju. Navedene vrednosti
veli¢ina cestica ukazuju da su precipitaciono sintetisani @rakalcijum-hidroksiapatita
HAP1 i HAP2 deliméno s&injeni od aglomerata dimenzija od 1 pum do 5 pum. Kpko
raspodela veldina cestica prahova HAP odiena iz vodenog rastvora prethodno
tretiranog ultrazvukom, veliki brajestica vekine nekoliko stotina nanometara ukazuje na
¢injenicu da su prisutni aglomerati mekani, tj. dacsstice pod dejstvom ultrazvuka
delimi¢no deaglomeriSu. Sve ove tvrdnje bi trebalo da petvrezultati odrdivanja
morfologije prahova skeniragom i transmisionom elektronskom mikroskopijom.
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Slika 16.1. Raspodela veina cestica prahova HAP1 i HAP2

Raspodela velina cestica hidrotermalno sintetisanih  prahova kalcijum-
hidroksiapatita, HAP3 i HAP4, prikazana je na slici 16.2. Sa slike se moie de&e
prah HAP3 sastoji odestica nesto h dimenzija, Sto se moze dovesti u vezu s@re
koncentracijom polaznog rastvora, tj.¢ira polaznim odnosom Ca/P, usled pémee
mase rastvorenog Calta oko 50 %. Vé@na cestica praha HAP3 se nalaze u intervalu od
1,5 um do 5 pum. Ove vrednosti ukazuju da je prah HAP3 aglomerisan, kao i da su
aglomerati vrlo otporni na dejstvo ultrazvuka, za razliku od prahova HAP1 i HAP2.
Raspodela velina cestica praha HAP4 ukazuje na prisustestica u rasponu od 250 nm
do 3 pum. Ovi rezultati dovode do zakika da je prah HAP4 takode ¢sajen od

aglomerata mikronskih dimenzija, ali i da je evidentno prisusistica nanometarskih
dimenzija nakon tretmana ultrazvukom.
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Slika 16.2. Raspodela veina cestica prahova HAP3 i HAP4
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16.2. Rezultati odralivanja morfologije prahova kalcijum-hidroksiapatita
skenirajuéom elektronskom mikroskopijom

SEM mikrografije praha kalcijum-hidroksiapatita HAP1 prikazane su na slikama
16.3 i 16.4. Na slici 16.3 prikazana je mikrgrafija praha HAP1, granulisanog ,spray dry”
metodom na 105 °C, koji nije ultrazwn@ tretiran. Sa mikrografije se wm&a prisustvo
uglavnom sfernih granula mikronskih dimenzija i manjeg broja reiinih aglomerata,
dimenzija od nekoliko stotina nanometara.

Slika 16.3. SEM mikrografija praha HAP1

Da bi se utvrdila struktura aglomerata, prah je dispergovan u apsolutnom alkoholu i
tretiran ultrazvukom. SEM mikrografija tako pripremljenog uzorka praha HAP1 prikazana
je na slici 16.4. Sa slike se wxa prisustvo finih sulastica dimenzija priblizno 200-300
nm, Sto je u slkadu sa rezultatima raspodele&wvelicestica za prah HAP1.

Slika 16.4. SEM mikrografija praha HAP1 nakon tretiranja ultrazvukom
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Na slikama 16.5 i 16.6 prikazane su SEM mikrografije praha HAP2. Na slici 16.5
primetuje se prisustvo aglomerata nepravilnog oblika nmkkih dimenzija, kao i odden
broj neaglomerisaniitestica HAP. Nakon tretmana u ultrazmoén kupatilu, kao i u
ducaju praha HAP1, u@yva se prisustvo velikog broja finih s@stica dimenzija nekoliko
stotina nanometara (Slika 16.6).

Slika 16.5. SEM mikrografija praha HAP2

Slika 16.6. SEM mikrografija praha HAP2 nakon tretiranja ultrazvukom
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Formiranje véih cestica iz inicijalno formiranih nanokristala se dljmva
njihovom agregacijom. Matije¥i [269-274] i saradnici su objasnili da formiranje
uniformnih ¢estica u koloidnim sistemima uglavnom ide kroz faraijalnog indukcionog
perioda gde dolazi do zéenja rastvora koji vodi nukleacijestica. Dalje ti nukleusi rastu
difuzionim mehanizmom, prtemu se formiraju primarnéestice (subgstice) koje se
agregiraju formirajut sekundarneestice, tj. aglomerate.

Sa mikrografije na slici 16.7 se moZze dito da su hidrotermalnom sintezom
dobijeni sferni aglomerati vrlo pravilnog oblika i uske raspodeleiwel] koje se kr&u u
opsegu od 1,5 do pm, sto je u skladu sa rezultatima raspodele¢welicestica za prah
HAP3, prikazanim na slici 16.2.

Slika 16.7. SEM mikrografija praha HAP3

Prikazane sfernecestice su aglomerati &ajeni od Stapiastih subeéstica
nanometarskih dimenzija, Sto se moze itioda slici 16.8. Analizom mikrostrukture
preseka sfernih aglomerata av& se da su ovi aglomerati Suplji, te da je eviuent
prisustvo sfernih intraaglomeratnih pora.

Sa slike 16.9. se uava da je i u slugju sinteze praha HAP4 dobijen aglomerisan
prah, kao i da su aglomerati uglavnom sfernog oblika. Dimerizgtica od kojih je
sxtinjen prah HAP4 su neSto manje u ptewju sa sfernimesticama praha HAP3.
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Slika 16.8. SEM mikrografija preseka sferrestice praha HAP3

Slika 16.9. SEM mikrografija praha HAP4
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16.3. Rezultati odralivanja morfologije primarnih ¢ estica kalcijum-hidroksiapatita
transmisionom elektronskom mikroskopijom

Morfologija primarnih ¢estica prahova HAP1 i HAP2 prikazana je na TEM
snimcima 16.10 i 16.11. Analizom ovih slika mozZe se zakijuta se prahovi HAP1 i
HAP2 sastoje od primarnikestica, vrlo sline morfologije duzine do 100 nm i Sirine oko
20-30 nm. Dobijene nanestice imaju igkkast oblik i vrlo su uske raspodele veia.
Cestice kalcijum-hidroksiapatita HAP1 su neznatn@itvedimenzija odéestica praha
HAP2.

Slika 16.10. TEM snimak primarnilestica praha HAP1
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Slika 16.11. TEM snimak primarnilestica praha HAP2

16.4. Rezultati rendgenske difrakcione analize prahova kalcijum-hidroksiapatita

Na slici 16.12 prikazani su rezultati rendgenske difrakcione analize prahova HAP1
i HAP2. Sa dijagrama se moze zakifudla je modifikovanim precipitacionim sintezama
doslo do formiranja kalcijum-hidroksiapatita, tj. da u oba a@aostoji veliko slaganje
polozaja difrakcionih pikova sa pikovima karaktetisth za kalcijum-hidroksiapatit na
kartici JCPDS 9-432. Analizirajuédlifrakcione pikove prahova HAP1 i HAP2 nije w&mb
prisustvo drugih faza. Na osnovu intenziteta i Sirine pikova, moze sg dadalcijum-
hidroksiapatiti HAP1 i HAP2 imaju relativno nizak stepen kristéhoisti. Primarne
cestice prahova HAP1 i HAP2 su sastavljene od kiiatalelicine oko 35 nmgija je
velicina ustanovljena kori&njem Shererove jedtiae. Odavde se moze zakljticda
primarne &stice sadrze 2-3 kristalita.
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Slika 16.12. Rendgenska difrakciona analiza prahova HAP1 i HAP2

Rezultati rendgenske difrakcione analize prahova HAP3 i HAP4 su prikazani na
slici 16.13. Kao i u slugu precipitaciono sintetisanih prahova, kod obaa#libgrama se
uocava veliko slaganje sa pikovima na kartici JCPDS32;4a se moze zakljiicda je
hidrotermalnim sintezama u oba shjg doSlo do formiranja kalcijum-hidroksiapatita.
Prisustvo drugih faza nije uetio, a analizom oblika pikova w&éa se neSto va
kristalinicnost u odnosu na prahove HAP1 i HAP2. Kéei§iem Sererove jeddiae

izratunata je vetiina kristalita hidrotermalno dobijenih prahova, iaomnosi priblizno 50
nm.

O- HAP
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Slika 16.13. Rendgenska difrakciona analiza prahova HAP3 i HAP4
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16.5. Rezultati infracrvene spektroskopske analize prahova kalcijum-hidroksiapatita

Rezultati FTIR analize prahova HAP1 i HAP2 prikazani su na slici 16.14. FTIR
spektri oba praha sadrze trake karaktensti za kalcijum-hidroksiapatit. Trake
karakteristine za fosfatne grupe uavaju se na 462, 553, 595, 958 i 1024-1115cm
Trake karakteristne za hidroksilne jone javijaju se na 3584 i 6367cma traka
karakteristina za HP@ jon uodjiva je na 873 cnt. Siroke trake na 1650 i 3440 ¢m
ukazuju na prisustvo adsorbovane vode u materijalu.

HAP 1

PO* PO/} PO >

T T T T T T T T T T T T
500 1000 1500 2000 2500 3000 3500 4000

Talasni broj, crit

Slika 16.14. Infracrvena spektroskopska analiza prahova HAP1 i HAP2

FTIR spektri prahova HAP3 i HAP4 prikazani su na slici 16.15, a na njima se
uocava prisustvo traka karakterigtih za kalcijum-hidroksiapatit, na istim talasnim
duzinama kao i na slici 16.14. Jasno izrazene trake koje se javljaju na FTIR spektrima
prahova HAP3 i HAP4, na talasnim brojevima 873, 1420 i 1480" gmticu od
inkorporiranih karbonatnih jona u apatitnu strukturu.
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Slika 16.15. Infracrvena spektroskopska analiza prahova HAP3 i HAP4

16.6. Rezultati odralivanje odnosa Ca/P i specitine povrsine
prahova kalcijum-hidroksiapatita

Rezultati proistekli iz odivanja odnosa Ca/P induktivho-spregnutom plazma
spektroskopijom prahova HAP1 i HAP2 dati su u tabeli 16.1. Vrednost Ca/P odnosa kod
praha HAP1 iznosi 1,67, Sto odgovara stehiometrijskom odnosu kara&tenistiza
kalcijum-hidroksiapatit. Stehiometrijski odnos Ca/P u dobijenom prahu bi trebalo da bude
garancija da tokom sinterovanja na temperaturama do 1200 & dw# do fazne
transformacije kalcijum-hidroksiapatita u trikalcijum-fosfat.

Odnos Ca/P u slaju praha HAP2 iznosi 1,62. Na osnovu ove vredrsestnoze
zakljugti da je kalcijum-hidroksiapatit HAP2 kalcijum defiaran, kao i da tokom
sinterovanja moZze dodo delimine fazne transformacije u trikalcijum-fosfat.

Tabela 16.1. Vrednosti odnosa Ca/P prahova HAP1 i HAP2

Oznaka praha Odnos Ca/P
HAP1 1,67 £0,01
HAP2 1,62 £0,01
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U tabeli 16.2 su prikazani polazni odnosi Ca/P u rastvoru pre hidrotermalnog
tretmana pri sintezi HAP3 i HAP4. Na osnovu ovih vrednosti moZe elevati da odnos
Ca/P bude blizi stehiometrijskom u sajd HAP3, kao i d&e se prilikom sinterovanja u
manjem procentu odviti fazna transformacija kalcijum-hidroksiapatita u trikalcijum-fosfat.

Tabela 16.2. Vrednosti odnosa Ca/P u polaznom rastvoru prahova HAP3 i HAP4

Oznaka praha Odnos Ca/P
HAP3 1,42 £0,01
HAP4 0,96 +0,01

U tabeli 16.3 prikazane su vrednosti spéaifi povrSina sintetisanih prahova.
Najvetu vrednost specifne povrSine ima prah HAP2. MoZe se primetiti dadtiehmalno
sintetisani prahovi imaju znatno manje vrednosti spe&gkfi povrSina od precipitaciono
dobijenih kalcijum-hidroksiapatita, Sto moZze da se dovede u vezu samve
kristalinicno&u hidrotermalno sintetisanih prahova.

Tabela 16.3. Vrednosti specifiih povrSina prahova HAP1 — HAP4

Oznaka praha Specifitna povrsina, fiig
HAP1 59 +5
HAP2 72 1
HAP3 398
HAP4 36+3
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17. Karakterizacija uniaksijalno i izostatski ispresovanih kompakata
kalcijum-hidroksiapatita

Uniaksijalnim presovanjem prahova kalcijum-hidroksiapatita HAP1-HAP4, pri
dejstvu pritiska od 100 MPa dobijeni su kompakaé su gustine prikazane u tabeli 17.1.
Vrednost gustina polaznih kompakata prahova HAP1 i HAP2 su ddeniiiznose 44 %
od teorijske gustine kalcijum-hidroksiapatita. Kompakti dobijeni uniaksijalnim
presovanjem prahova HAP3 i HAP4 imaju neznatnéuwerednost gustine, i ona iznosi
1,40 g/cnitj. oko 45% od teorijske gustine kalcijum-hidroksiapatita.

Tabela 17.1. Vrednosti gustina uniaksijalno presovanih kompakata
HAP1 — HAP4 na 100MPa

Oznaka praha Gustina kompakata, g/cm % teorijske gustine
HAP1 1,35 44
HAP2 1,35 44
HAP3 1,40 45
HAP4 1,40 45

Sa ciljem da se dobije ¥& polazna gustina kompakata, a samim tim i da secpov
dodirna povrSina izmi#u cestica pre sinterovanja, prahovi HAP1-HAP4 su najpre
ispresovani uniaksijalno na 100 MPa, a zatim izostatski na 400 MPa, a gustine tako
dobijenih kompakata su prikazane u tabeli 17.2. Iz tabele se moitedause kompakti
dobijeni izostatskim presovanjem prahova odlikuju znatridnvgpolaznim gustinama, i da
se vrednosti polaznih gustina krei do 60% od teorijske vrednosti u shjt HAPL.
Kompakti drugih prahova se odlikuju nesSto manjim, ali takode relativno visokim
vrednostima polaznih gustina. U shid hidrotermalno sintetisanih prahova, izostatskim
presovanjem na 400 MPa, postizu se za oko 13 & pelazne gustine u pdenju sa
uniaksijalno presovanim kompaktima.

Tabela 17.2. Vrednosti gustina izostatski presovanih kompakata
HAP1 — HAP4 na 400 MPa

Oznaka praha Gustina kompakata, g/cm % teorijske gustine
HAP1 1,89 60
HAP2 1,76 56
HAP3 1,83 58
HAP4 1,83 58
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Na slici 17.1 prikazane su SEM mikrografije izostatski ispresovanih kompakata
HAP1-HAP4 na 400 MPa. Sa mikrografija se aw& izuzetno gusta mikrostruktura
ispresovanih kompakata HAP1 i HAP2. Na osnhovu mikrografske analize se moze
zakljugti da su prahovi HAP1 i HAP2 gmjeni od mekih aglomerata, i da je presovanjem
moguce dobiti kompakte izuzetno visokog stepena uniforstin®J slu@ju prahova HAP3
I HAP4 se takode u@va gusto pakovanje polaznilkstica, ali je primetno da su sferni
aglomeraticestica postojani i nakon dejstva izuzetno visokatispka. Na osnovu ovoga
se moZe zakljuti da je u sluaju prahova HAP3 i HAP4 &o izuzetno tvrdim i
postojanim sfernim aglomeratima.

c) d)

Slika 17.1. SEM mikrografije izostatski ispresovanih kompakata
HAP1 — HAP4 na 400 MPa
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17.1. Rezultati ispitivanja uticaja veline izostatskog pritiska na
raspodelu pora ispresovanih kompakata

Sa ciliem da se utvrdi zavisnosti raspodele cugdi pora i specifine povrSine
kompakata polaznih prahova od ve&le primenjenog pritiska, stehiometrijski prah
kalcijum-hidroksiapatita HAP1 je izostatski ispresovan na pritiscima od 100 MPa, 200
MPa, 300 MPa i 400 MPa. Gustine dobijenih kompakata su prikazane u tabeli 17.3.,
odakle se moze videti da gustine &ijao rastu sa po¢anjem pritiska.

Tabela 17.3. Vrednosti gustina izostatski presovanih kompakata
HAP1 na 100 - 400 MPa

Pritisak, MPa Gustina kompakata, % teorijske gustine
g/ent
100 1,43 45
200 1,54 49
300 1,67 53
400 1,89 60

Na slici 17.2 je prikazana zavisnost ukupne zapremine pora kompakata HAP1 u
funkciji izostatskog pritiska. Ukupna zapremina pora nepresovanog praha kalcijum-
hidroksiapatita iznosila je 0,59 éfg. Nakon presovanja praha na 100 MPa spifi
zapremine pora je smanjena na 0,41%gmDaljim poveéanjem pritiska vrednost ukupne
zapremina pora je sve vreme imala trend pada, a pri maksimalnom primenjenom pritisku
od 400 MPa iznosila je 0,29 éfy, to je za priblizno 50 % manja vrednost od polazne
zapremine pora nepresovanog praha. Da bi se ustanovilo u kom opsegéusekime
pora ispresovanih kompakata, oditea je njihova raspodela u mezo i mikro intervalu, a
utvrdena je i zavisnost zapremine mikro i mezo pora deska.
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Slika 17.2. Ukupna zapremina pora kompakata HAP1 u funkciji izostatskog pritiska

Raspodela valina mezopora praha HAP1 prikazana je na slici 13a3dijagrama
se uoava vrlo Siroka raspodela véha, kao i da najw@ udeo pora u mezo opsegu (2-50
nm) ima vrednost od 30-40 nm. Sa slike 17.4ava se da se presovanjem na pritisku od
100 MPa pikovi sa maksimalnom visinom na dijagramu raspodele mezopora pomeraju ka
manjim vrednostima, tj. da se najveideo pora nalazi u intervalu od 10-25 nm.
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Slika 17.3. Raspodela velna mezopora praha HAP1
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Slika 17.4. Raspodela velna mezopora kompakta HAP1 izostatski
ispresovanog na 100 MPa

Daljim poveanjem pritiska na 200 MPa dobija se kompakt kojiakeeriSe
izuzetno uska raspodela \@tia mezopora, a najvie udeo mezopora ima vrednost
priblizno 15 nm (Slika 17.5.). Sa dijagrama na slici 17.5 takode savaoZnatno maniji
broj pora u intervalu od 2-10 nm, sto je posledica smanjenja dimenzija pora iz mezo u
mikro opseg usled dejstva degy pritiska. Daljim pov&anjem pritiska na 300 MPa,
odnosno 400 MPa, (Slike 17.6 i 17.7.) trend pomeranja pikova sa maksimalnom visinom
na dijagramu raspodele mezopora prema manjim vrednostima se nastavlja.
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Slika 17.5. Raspodela velna mezopora kompakta HAP1 izostatski
ispresovanog na 200 MPa
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Slika 17.6. Raspodela velna mezopora kompakta HAP1 izostatski
ispresovanog na 300 MPa
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Slika 17.7. Raspodela velna mezopora kompakta HAP1 izostatski
ispresovanog na 400 MPa

Pomeranja pikova sa maksimalnom visinom na dijagramu raspodele mezopora
prema manjim vrednostima sa poéasjem pritiska, prati smanjenje ukupne zapremine
mezopora, Sto je prikazano na slici 17.8. Na dijagramu 17.8 se moite paMecanje
ukupne zapremine mezopora pri presovanju na 100 MPa, u odnosu na nepresovan prah, sto
je posledica smanjenja véhe pora véih od 50 nm na mezo nivo véiha. Poredé
ukupnu zapreminu pora i ukupnu zapreminu mezopora, (Slike 17.2 i 17.8), mozemo
zakljwiti da vetina prisutnih pora u kompaktima HAP1 presovanim meispima u
intervalu 100-400 MPa pripada mezo nivou.
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Slika 17.8. Zapremina mezopora kompakata HAP1 u funkciji izostatskog pritiska

Zapremina mikropora kompakata HAP1 u funkciji pritiska prikazana je na slici
17.9. Sa dijagrama se vidi da uzorak ispresovan na 100 MPa ima ziatndee
mikropora od samog praha HAPl. Razlog za to moze da bude smanjerjaeveli
odreienog broja mezopora, bliskim po dimenzijama mikrapua (slike 17.3 1 17.4.) ispod
vrednosti od 2 nm. Daljim po¢anjem pritiska do vrednosti od 300 MPa ukupna
zapremina mikropora se smanjuje, Sto je posledica smanjenja njihovog broja i dimenzija
usled dejstva izrazito velikih pritisaka, a zatim belezi porast kod kompakta ispresovanog na
400 MPa. S obzirom néinjenicu da je daljim pou&njem pritiska logino bilo da se
velicina mikropora i dalje smanjuje, pretpostavka je deajgporast njihove ukupne
zapremine moZe da bude posledica smanjerdi@gvieroja mezopora na nivo ispod 2 nm, tj,
da je upravo vrlo visok pritisak od 400 MPa uzrok ovog trenda rasta udela mikropora.
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Slika 17.9. Zapremina mikropora kompakata HAP1 u funkciji izostatskog pritiska

Identican trend porasta i opadanja kao na dijagramu zastisrgapremine
mikropora od pritiska, udiiv je i na dijagramu zavisnosti specifie povrSine kompakata
HAP1 od pritiska (Slika 17.10.), Sto je Iégnh sled s obzirom na dominantan uticaj
mikropora na vrednost spedifie povrsine.
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UopSteno posmatrano, analizom uticaja pritiska na raspodelu i ukupnu zapreminu
pora, moze se zakljut da se izostatskim presovanjem na 400 MPa dopgzni
kompakt sa najmanjom ukupnom zapreminom pora, minimalnom zapreminom mezopora i
najmanjom dimenzijom mezopora.
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17.2. Rezultati ispitivanja uticaja pritiska na sinterovanje
kalcijum-hidroksiapatita

Sa cillem da se ustanovi uticaj izostatskog pritiska na sinterabilnost kalcijum-
hidroksiapatita, kompakti HAP1 ispresovani izostatski na pritiscima od 100-400 MPa
sinterovani su na temperaturi 1200 °C tokom 2 h. Mikrostrukture sinterovanih uzoraka su
prikazane na slikama 17.11-17.14. Sa SEM slika sau#oda sa porastom pritiska od 100
MPa do 300 MPa dolazi do intenziviranja denzifikacije materijala pri sinterovanju.

Slika 17.11. SEM mikrografija kompakta HAP1 izostatski ispresovanog na 100 MPa
I sinterovanog na 1200 °C tokom 2 h

Slika 17.12. SEM mikrografija kompakta HAP1 izostatski ispresovanog na 200 MPa
i sinterovanog na 1200 °C tokom 2 h
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Slika 17.13.SEM mikrografija kompakta HAP1 izostatski ispresovanog na 300 MPa
i sinterovanog na 1200 °C tokom 2 h

Mikrostruktura uzorka izostatski ispresovanog na 400 MPa, a zatim sinterovanog
na 1200 °C (Slika 17.14.) ukazuje na znatan porast gustine dobijenog uzorka u odnosu na
uzorke presovane na nizim pritiscima, Sto je bilo zekixati nakon analize rezultata
dobijenih odrdivanjem raspodela pora ispresovanin kompakata. @astizoraka
ispresovanog na 400 MPa i sinterovanog na 1200 °C iznosi 3,00tg/@6% od teorijske
gustine kalcijum-hidroksiapatita. Pré@sa veltina zrna uzorka dobijenog pri ovim
uslovima iznosila je 3 m.

Slika 17.14. SEM mikrografija kompakta HAP1 izostatski ispresovanog na 400 MPa
I sinterovanog na 1200 °C tokom 2 h
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Generalno, ispitivanjem uticaja whe izostatskog pritiska na presovanje
nanoesticnin prahova kalcijum-hidroksiapatita, zaklgno je da se presovanjem na
pritisku od 400 MPa dobijaju polazni kompakti najiregustina (1,89 g/ctli 60 % TG),
najmanje ukupne zapremine pora, najuZze raspodel&nglpora i najmanje zapremine
mezopora, kao i da se sinterovanjem ovako dobijenih kompakata dobijaju materijali
najvetih gustina i najuniformnije mikrostrukture.

17.3. Rezultati uniaksijalnog presovanja i sinterovanja kalcijum-hidroksiapatita na
ekstremno visokim pritiscima

Jedan od osnovnih ciljeva pri procesiranju savremenih biok&dnmaterijala je
dobijanje materijala velikih gustina i uniformnih mikrostruktura sa Sto je nm®gugnjom
pros&nom veltinom zrna. Jedan od &aa da se dobije gust biokerafki materijal sa
finozrnom strukturom je snizavanje temperature sinterovanja, presovanjem prahova na
ekstremno visokim pritiscima, reda ugtie GPa. Na ovaj @& se zn&ajno poveéava
mehanéki kontakt izmeu cestica praha i iz tog razloga je sinterovanje megug nizim
temperaturama. Na slici 17.15a je prikazana mikrostruktura uzorka dobijenog presovanjem
praha HAP1 na pritisku od 2,5 GPa i sinterovanog na 900 °C tokom 2 h.

S obzirom n&injenicu da je temperatura sinterovanja kalcijumrblidiapatita u
konvencionalnim uslovima n&g&e 1200 °C, u ovom slagu primena ekstremno visokih
pritisaka uticala je na snizavanje temperature sinterovanja na 900 °C. Sinterovanjem na 300
°C niZoj temperaturi od uatajene za kalcijum-hidroksiapatit, dobijen je gusbnak koji
se odlikuje prossmom veltinom zrna od 150 nm.

a) b)

Slika 17.15. SEM mikrografija kompakta HAP1: a) uniaksijalno ispresovanog na 2.5 GPa,
b) isostatski ispresovanog na 400 MPa, a nakon toga sinterovanih na 900 °C tokom 2 h
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Na slici 17.15b je prikazana mikrostruktura uzorka ispresovanog na 400 MPa i
sinterovanog pri istim uslovima kao i uzorak na slici 17.15a. Na slici 17.15b s®auoc
porozna mikrostruktura i pored primene relativno velikog pritiska od 400 MPa, koji
ocigledno nije dovoljan da bi snizio temperaturu siot@nja u konvencionalnim uslovima
na 900 °C. Poredeove dve mikrostrukture moze se konstatovati peaitiefekat primene
ekstremno visokih pritisaka na densifikaciju i mikrostrukturne karakteristike dobijenih
biokeramékih materijala.

18. Procesiranje i svojstva gustih biokeramikih materijala
dobijenih mikrotalasnim sinterovanjem

Primena mikrotalasa pri procesiranju biokeréditi materijala sinterovanjem imala
je za cilj da snizavanjem temperature i ékranjem vremena sinterovanja limitira rast
zrna, a samim tim omogudobijanje materijala optimalnih mikrostrukturnifaznih i
mehanékih karakteristika. Homogena raspodela temperataragpremini uzorka, koju
omogudije homogeno mikrotalasno polje uspostavljeno u konma sinterovanije,
omogudije dobijanje materijala izuzetno homogene mikragtme.

Sa cillem da se dobiju gusti bioker&hkii materijali, monofazni kalcijum-
hidroksiapatitni i bifazni na bazi kalcijum-hidroksiapatita i trikalcijum-fosfata, sa zrnima
nano dimenzija, polazni kompakti HAP1 i HAP2 su mikrotalasno sinterovani na
temperaturama od 900-1200 °C tokom 15 min. Karakterizacijom jeiemtvuticaj
parametara procesiranja mikrotalasnim sinterovanjem na mikrostrukturu, fazni sastav i
mehanéka svojstva dobijenih biokeratkih materijala.

18.1. Rezultati odralivanja faznog sastava rendgenskom difrakcionom anaom

Rezultati rendgenske difrakcione analize uzoraka dobijenih mikrotalasnim
sinterovanjem stehiometrijskog kalcijum-hidroksiapatita, HAP1, na 900 °C, 1000 °C, 1100
°C i 1200 °C tokom 15 min su prikazani na slici 18.1. Analizom difraktograma jeatyr
prisustvo pikova karakterisinih za kalcijum-hidroksiapatit kod svih sinterovamiroroka.
Odsustvo pikova karakterigtiih za trikalcijum-fosfat u svim slajevima pokazuje da nije
doslo do fazne transformacije kalcijum-hidroksiapatita, te se moZze sa sigutaoditi da
je mikrotalasnim sinterovanjem praha HAP1 doSlo do formiranja monofaznog kalcijum-
hidroksiapatitnog biokerartkog materijala.

105



Na slici 18.2 prikazani su XRD dijagrami uzoraka HAP2 mikrotalasno sinterovanih
na 900 °C, 1000 °C, 1100 °C i 1200 °C tokom 15 min. Analizom ovih dijagrama dolazi se
do zakljuka da se sinterovanjem kalcijum deficitarnog hidrafatita, HAP2, na 900 °C i
1000 °C dobijaju bifazni kompakti na bazi kalcijum-hidroksiapatitdrikalcijum-fosfata.

Sa difraktograma se moze uticda je u oba slugja kalcijum-hidroksiapatit dominantna
faza. U slugju uzorka sinterovanog na 1000 °C an®& se neSto ¥eprocenat nastalog-
trikalcijum-fosfata u odnosu na uzorak sinterovan na 900 °Cd@gem faznog sastava
ova dva uzoraka sa uzorcima sinterovanim na 1100 °C i 1200 °C ¢pparse da se na
temperaturama iznad 1100 °C odigrava fazna transformadifaP ua-TCP, kao i da se
udeo ¢ TCP u uzorku pou&sava sa powsanjem temperature sinterovanja na 1200 °C.
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Slika 18.1. Rendgenska difrakciona analiza uzoraka dobijenih mikrotalasnim
sinterovanjem HAP1 na 900 °C, 1000 °C, 1100 °C i 1200 °C tokom 15 min
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Slika 18.2. Rendgenska difrakciona analiza uzoraka dobijenih mikrotalasnim
sinterovanjem HAP2 na 900 °C, 1000 °C, 1100 °C i 1200 °C tokom 15 min

18.2. Analiza mikrostrukturnih karakteristika skeniraju ¢éom
elektronskom mikroskopijom

Mikrostrukture uzoraka dobijenih mikrotalasnim sinterovanjem HAP1 na 900 °C,
1000 °C, 1100 °C i 1200 °C tokom 15 min prikazane su na slikama 18.3-18.6.
Skenirajuom elektronskom mikroskopijom povrSine lomova jerdéno da se dobijeni
biomaterijali odlikuju gustim i uniformnim mikrostrukturama. Sa mikrografije uzorka
sinterovanog tokom 15 min na 90C prikazanog na slici 18.3 se moze itiogusta
mikrostruktura, homogena raspodela ¥@ke zrna, prosae veltine zrna 130 nm.
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Slika 18.3. SEM mikrografija uzorka HAP1 mikrotalasno sinterovanog
na 900 °C tokom 15 min

Slika 18.4. SEM mikrografija uzorka HAP1 mikrotalasno sinterovanog
na 1000 °C tokom 15 min

SEM mikrografi uzoraka HAP1 na slikama 18.4-18.6 ukazuju na postepen porast
zrna sa nano na mikro nivo sa péaejem temperature sinterovanja. Mikrostruktura
uzorka sinterovanog na 100C, prikazana je na slici 18.4. Sa ove slike se mozéiuoc
takode gusta mikrostruktura, homogena raspodelé&inelzrna sa nesto ¥@m vrednogu
prose&ne veltine zrna od 250 nm. Dalje paianje temperature sinterovanja na 1100
utice na porast zrna na 0,78n (Slika 18.5.). Mikrostruktura uzorka sinterovartogom

15 min na 1200C, (Slika 18.6.), odlikuje se ta&e gustom mikrostrukturom i prossom
veli¢cinom zrna od 1,6 m.
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Slika 18.5. SEM mikrografija uzorka HAP1 mikrotalasno sinterovanog
na 1100 °C tokom 15 min

Slika 18.6. SEM mikrografija uzorka HAP1 mikrotalasno sinterovanog
na 1200 °C tokom 15 min

Na slikama 18.7-18.10 prikazane su mikrostrukture bifaznih HAP/TCP
biokeramékih kompakata mikrotalasno sinterovanih na 900 €@M01°C, 1100 °C i 1200
°C tokom 15 min. Progaa veltina zrna uzoraka mikrotalasno sinterovanih na 900
1000 °C je 100 nm i 480 nm, respektivno (Slike 18.7 1 18.8.).
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Slika 18.7. SEM mikrografija uzorka HAP2 mikrotalasno sinterovanog
na 900 °C tokom 15 min

Slika 18.8. SEM mikrografija uzorka HAP2 mikrotalasno sinterovanog
na 1000 °C tokom 15 min

110



Slika 18.9. SEM mikrografija uzorka HAP2 mikrotalasno sinterovanog
na 1100 °C tokom 15 min

Povetanje temperature sinterovanja na 12Q0zaziva rapidno pov@nje proséne
velicine zrna na 4,7um (Slika 18.10.), Sto je trostruko &g vrednost vetine zrna u
odnosu na sinterovan kompakt HAP1 u kome nije doslo do fazne transformacije HAP-a u
TCP.

Slika 18.10. SEM mikrografija uzorka HAP2 mikrotalasno sinterovanog
na 1200 °C tokom 15 min

Na slici 18.11 prikazana je zavisnost ¥gle zrna od temperature sinterovanja u

dlu¢aju monofaznih HAP1 i bifaznih HAP2 biokeratkih materijala, koja pokazuje da su
prose&ne veltine zrna u slugju HAP2 zna&ajno ve&e na temperaturamadim od 1000 °C
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u odnosu na HAP1. Sa p@anjem temperature sinterovanja péaea se razlika vrednosti
prosé&ne veltine zrna bifaznih HAP/TCP kompakata u odnosu na raame HAP
kompakte.
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Slika 18.11. Veltina zrna HAP1 i HAP2 u funkciji temperature
mikrotalasnog sinterovanja

Brzi rast zrna pri sinterovanju kalcijum deficitarnog hidroksiapatita je u skladu sa
objavljenim rezultatima Raynauda sa saradnicima [173]. Prema njihovim tvrdnjama,
povezivanje primarnikiestica HAP-a se tokom sinterovanja odvija u tri ®skena koraka:
zaobljivanjacestica, formiranje mostova na mestima kontakatstica i formiranja zrna
stapanjemcestica, brzinom koja prema njihovim tvrdnjama rastesmanjenjem odnosa
Ca/P. Nastajanje vakancija odlaskom {2 strukture omogudie olakSani transfer
materije, i utte na brzi rast zrna u slag sinterovanja kalcijum deficitarnog HAP. Brzi
rast zrna sa smanjenjem odnosa Ca/P u polaznom prahu prema istim autorima je dovedeno
U vezu sa intenzivnijim povezivanje@estica na nizim temperaturama u sluckalcijum
deficitarnog HAP-a, Sto se prema njihovim pretpostavkama deSava petkgpdazne
transformacije HAP-a u TCP.

18.3. Rezultati odralivanja gustine i relativnog linearnog skupljanja

Na slici 18.12 prikazano je relativno linearno skupljanje kompakata HAP1 i HAP2
u funkciji temperature mikrotalasnog sinterovanja. Sa dijagrama &vaiaa je tokom
sinterovanja kompakata HAP1 na 900 °C i 1000 °C skupljanje iznosilo 20,4 % odnosno
24,5 %, respektivno. Daljim povanjem temperature sinterovanja do 1200 °C vrednost
relativnog linearnog skupljanja se neznatno pava, dok je ranije u@h zng&ajan rast
prose&ne veltine zrna u okviru ovog intervala temperatura, sgomna mikro nivo.
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Slika 18.12. Relativno linearno skupljanje HAP1 i HAP2 u funkciji
temperature mikrotalasnog sinterovanja

Gustine monofaznih kompakata HAP1 sinterovanih na temperaturama od 900 °C

do 1200 °C su prikazani u tabeli 18.1, a nalaze se u okviru intervala od 2, ?aig/2r88
g/cnt.

Tabela 18.1. Vrednosti gustina mikrotalasno sinterovanih kompakata
HAP1 na 900 - 1200 °C

Temperatura sinterovanja, °C Gustina kompakatan’g/

900 2.76
1000 2.79
1100 2.90
1200 2.98

Tokom sinterovanja kompakta HAP2 vrednost relativhog linearnog skupljanja na
900 °C iznosi svega 11 %. Razlog ovako malom skupljanju materijala je loSa sinterabilnost
kalcijum deficitarnog HAP2 na temperaturi 900 °C, Sto se gopgrvredno8u gustine
uzorka koja iznosi svega 1,60 g/tifTabela 18.2.). Po¢anjem temperature sinterovanja
na 1000 °C, vrednost relativhog linearnog skupljanja rapidno raste i dostize maksimalnu
vrednost od priblizno 25 %, dok sa daljim péaejem temperature do 1200 °C neznatno
opada. Gustina kompakata HAP2 sinterovanog na 1000 °C iznosi 2,60 détnsa daljim
porastom temperature sinterovanja na 1200 °C i gustina biok&ramkompakata
dobijenih sinterovanjem HAP2 opada do vednosti 2,56 Y/cBmanjenje vrednosti
relativnog linearnog skupljanja kao i smanjenje gustine bifaznog materijala sa porastom
temperature sinterovanja iznad 1000 °C pripisuje faznoj transforfid@iP (3,07 g/cr)
— a-TCP (2,84 g/cr), koja je obkno praena ekspanzijom i nastankom faze sa manjom
teorijskom gustinom.
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Tabela 18.2. Vrednosti gustina mikrotalasno sinterovanih kompakata
HAP2 na 900 - 1200 °C

Temperatura sinterovanja, °C Gustina kompakata, %g/dm

900 1.60
1000 2.60
1100 2.58
1200 2.56

18.4. Rezultati ispitivanja mehanékih karakteristika gustih biokerami ¢kih materijala
dobijenih mikrotalasnim sinterovanjem

Dijagram na slici 18.13 prikazuje zavisnost tved@énterovanih uzoraka HAPL1 i
HAP2 u funkciji temperature mikrotalasnog sinterovanja. U gludnonofaznih HAP1
kompakata, pov@nje temperature mikrotalasnog sinterovanja96a °C na 1200 °C
dovodi do relativno malog povanje tvrdoe, sa 3,45 GPa na 4,85 GPa. U gjudifaznih
HAP/TCP kompakata, maksimalna vrednost tvedsé postiZze sinterovanjem na 1000 °C, i
iznosi 4,28 GPa, Sto je i @kivano s obzirom na vrednosti pre svega relativiimaarnog
skupljanja, a takode i gustine. Daljim péemjem temperature sinterovanja, vrednost
tvrdo¢e bifaznih HAP/TCPkompakata opada. Smanjenje tvrdogripisuje se sa jedne
strane ekpanziji izazvanom faznom transformacifiCP — a-TCP, koja inicira pojavu
naprezanja u sinterovanom materijalu, a sa druge strane intenzivnhom rastu zrna do
vrednosti 4,7um, pri sinterovanju HAP2 na 1200 °C [173, 198]. Gam®, ovi razlozi
mogu biti uzrok manjh vrednosti tvrdedcifaznin HAP/TCP materijala u paenju sa
monofaznim materijalima na bazi kalcijum-hidroksiapatita.
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Slika 18.13. Tvrdod uzoraka HAP1 i HAP2 u funkciji
temperature mikrotalasnog sinterovanja
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Zilavost mikrotalasno sinterovanih monofaznih uzoraka kalcijum-hidroksiapatita i
bifaznih HAP/TCP kompakata u funkciji temperature sinterovanja prikazana je na slici
18.14. Vrednost zilavosti bifaznog HAFTCP kompakta dobijenog na 900 °C iznosi 0,56
MPa nt’?, dok poveéanije temperature sinterovanja na 1000 °eutia povéanje Zilavosti
na 0,75 MPa M’ Dalje povéanje temperature sinterovanja na 1200 °C iniciralo |
delimi¢cnu transformacijus-TCP u o-TCP, koja je préena povéanjem zilavosti do
vrednosti 0,92 MPafff. Poveéanje Zilavosti sa poéanjem temperature sinterovanja
objaSnjava se \@m stepenom sinterovanja na viSim temperaturama, diizira Sto se
gustina kompakata smanjuje sa p&agem temperature. Gustina se smanjuje, kao Sto je
ved reseno zbog fazne transformacieTCP (3,07 g/cr)) vete gustine un-TCP (2,84
g/cm®) manje gustineDrugi potencijalni razlog za povanje Zilavosti je v& udeo
trikalcijum-fosfata u bifaznom sistemu, koji ima ¢ueteorijsku vrednost Zilavosti od
kalcijum-hidroksiapatita (Teorijske vrednosti koeficijenata zilavasti:(HAP) = 0,9 MPa
mY2i Kic (TCP) = 1,3 MPa ).
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Slika 18.14. Zilavost uzoraka HAP1 i HAP2 u funkciji
temperature mikrotalasnog sinterovanja

Uprkos veoj teorijskoj vrednosti koeficijenta zilavosti trikalcijum-fosfata, njegovo
nastajanje tokom sinterovanja HAP ima negativan efekat na sam proces sinterovanja, kao i
na mehartika svojstva sinterovanog materijala, sto se vidi g@mgem vrednosti zilavosti
bifaznih materijala sa monofaznim hidroksiapatitnim materijalima, dobijenih na 900 °C,
1000 °C i 1100 °C. Sam proces sinterovanja se prema pojedinim autorima usporava sa
porastom udela TCP u bifaznoj smesi [55, 173, 232]. Prisustteguwedela TCP u HAP
matriksu moze biti limitirajai faktor za sinterovanje, Sto se dovodi u vezu sa difuzionim
fenomenima i intenzivnijem povezivanjem primarnibstica koje se odvija na nizim
temperaturama od temperature fazne transformacije. Kao Sto¢jenaxedeno, ovaj
fenomen je povezan sa nastajanjem vakancija u strukturi prilikom sinterovanja kalcijum
deficitarnog HAP, Sto omoguje olakSani transfer materije direktnocutii na brzi rast
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zrna u bifaznom sistemu. Generalno posmatrano monofazni biok&ramaterijali na
bazi HAP-a imaju bolja mehatka svojstva u odnosu na bifazne HAP/TCP materijale,
je stoga odsustvo TCP u biokerg&kim materijalima, sa stanoviSta mehanike pozeljno.

Analizom dijagrama prikazanog na slici 18.14, awx& se da mikrotalasno
sinterovani monofazni biokerakki materijali imaju vée vrednosti Zilavosti u odnosu na
bifazne biokerantke materijale. Vrednosti koeficijenata Zilavosti rotaznog HAP i
bifaznog HAP/TCP kompakta sinterovanih na 900 °C iznose 1,30 Mfa 56 MPa
mY2, respektivno, dok vrednosti koeficijenata Zilavosti kompakata sinterovanih na 1100 °C
iznose 0,89 MPa Hf i 0,75 MPa mf?, respektivno. Ucdva se da snizavanje temperature
sinterovanja i smanjenje veéine zrna ka nano nivou d& na povéanje razlike vrednosti
Zilavosti izmetu monofaznih materijala na bazi HAP i bifaznih HABH biomaterijala,
kao i da je ta razlika u slaju materijala sinterovanih na 900 °Gaed 50 %.

Sa slike 18.14 se ua¥a da zilavost monofaznog HAP raste sa snhiZzenjem
temperature sinterovanja, Sto ide u prildmjenici da smanjenja velne zrna ima
dominantan uticaj na porast Zilavosti ovih materijala. Zilavost monofaznih HAP
kompakata se sa smanjenjem temperature sinterovanja sa 1200 °C na 90Q&Capade
vrednosti 0,85 MPa ff na 1,3 MPa i (Slika 18.14).

Na slici 18.15 je prikazana zavisnost Zilavosti monofaznih materijala na bazi HAP
u funkciji prosé€ne veltine zrna. HAP kompakti sinterovani na 1200 °C i 1300koji se
odlikuju prosénom vredno&u velicine zrna od 1,59m i 750 nm, imaju vrednosti
koeficijenata Zilavosti od 0,85 MPa'thand 0,89 MPa I, respektivno.
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Slika 18.15. Zilavost uzoraka HAP1 u funkciji vele zrna
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Smanjenje prosme veltine zrna na 240 nm inicira patanje Zzilavosti do
vrednosti od 1,04 MPa ¥4, dok je maksimalna vrednost Zilavosti od 1,30 MP4¥,m
izmerena kod uzorka sa présem veltinom zrna od 130 nm. Generalno, vrednosti
koeficijenata zilavosti HAP koje se steu literaturi se kré& u intervalu od 0,60 do MPa
mY? [181, 188, 198, 232]. Raynaud sa saradnicima [232] je dobio metodom toplog
presovanjem materijale na bazi HAP koji su se odlikovali koeficijentom Zilavosti od 1,0 +
0,1 MPa n?2. Benarjee sa saradnicima [188] je konvencionalnim sinterovanjem dobio
biokeramiku na bazi HAP sa Zilava§od 0,6 do oko 1 MPa YA Vrednost Zilavosti
uzorka HAP dobijenog u ovom radu procesom mikrotalasnog sinterovanja na 900 °C
tokom 15 min je za oko 30 % é&e od prosénih vrednosti objavljenih u literaturi za ovaj
tip keramékih materijala.

Tip loma kod mikrostrukturne keramike na bazi HAP, koja se dobija na visokim
temperaturama konvencionalnim postupkom sinterovanja, jgn@kransgranularan, tj.
pukotina se prostire duz zrna kettkog materijala [26, 161, 171, 209]. Poaaje Zilavosti
sa smanjenjem valine zrna se obno deSava kod biokeramike gde je mehanizam loma
intergranularan, gde glavni doprinos péaegju otpora prostiranju pukotine pruzaju granice
zrna, kojih je znatno \é& broj u slu@ju nanostrukturnog materijala.

Mehanizam loma u slafu monofaznih mikrotalasno sinterovanih uzoraka HAP
ovom radu je intergranularan, Sto je pdamo SEM snimcima povrSine lomova (18.3-
18.6.), gde su uddva citava zrna istrgnuta iz strukture. SniZzenjem temijpeea i
skrativanjem vremena sinterovanja primenom mikrotalasaititan je rast zrna, a samim
tim je pove&ana apsorpcija energije pukotine na granicama anaangtnog prostiranja.

Na slikamal8.16 a, b i ¢ prikazani su otisci Vikersove piramige ispoliranoj
povrSini uzoraka HAP1, mikrotalasno sinterovanih na temperatui2@ °C, 1100 °C i
900 °C. Sa slika se jasno vidi da su nakon Vikersovog testa pukotine viSestruko manje
prilikom testiranja uzoraka sa nano dimenzijama zrna, uipaoje sa uzorcima koji sadrze
zrna mikronskih dimenzija.
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c)

Slika 18.16. Mikrografije ispoliranih povrSina monofaznih HAP1 kompakata nakon
Vikersovog testa, mikrotalasno sinterovanih na: a) 1200 °C b) 1100 °C i c) 900 °C

18.5. Uporedna analiza karakteristika gustih biokeramikih materijala dobijenih
mikrotalasnim sinterovanjem i konvencionalnim sinterovanjem

Biomaterijali mikrotalasno sinterovani tokom 15 min, ugem sSu sa
konvencionalno sinterovanim uzorcima tokom 2 h na istim temperaturama. Mikrografije
na slikama 18.17 i 18.18 prikazuju mikrostrukture konvencionalno sinterovanih uzoraka
HAP1 i HAP2 na 900 °C i 1000 °C tokom 2 h. Na osnovu slika se moze zaldpse
konvencionalnim sinterovanjem na 900 °C i 1000 °C, tokom osam puta duZeg vremena
sinterovanja u odnosu na mikrotalasno sinterovanje, dobijaju uzorci koji se odlikuju
neuniformnim i poroznim mikrostrukturama.
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Slika 18.17. SEM mikrografije uzoraka HAP1 i HAP2 konvencionalno
sinterovanih na 900 °C tokom 2 h

Slika 18.18. SEM mikrografije uzoraka HAP1 i HAP2 konvencionalno
sinterovanih na 1000 °C tokom 2 h

Vrednosti relativnog linearnog skupljanja ovako dobijenih kompakata su za oko 2

% manje u pordenju sa mikrotalasno sinterovanim uzorcima na isi@mperaturama
tokom osam puta kéag vremenskog intervala. Porédeé&onvencionalno sinterovane
materijale sa mikrotalasno sinterovanim uzorcima, zakhocje da se pri mikrotalasnom
sinterovanju za viSestruko kia vreme sinterovanja dobijaju uniformnije i ¢es
mikrostrukture, koje potduju pozitivan uticaj mikrotalasa na sinterovanje ckam-
hidroksiapatita zahvaljuju¢homogenoj raspodeli energije mikrotalasa, kojazbkeduje
uniformno zagrevanje po celoj zapremini uzorka.
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U tabeli 18.3 prikazane su mehée karakteristike mikrotalasno i konvencionalno
sinterovanih uzoraka.

Tabela 18.3. Uslovi procesiranjamehandke karakteristike monofaznih HAP
biokeramikih materijala dobijenih konvencionalnim i mikraaahim sinterovanjem

Temperatura 900 900 1000 1000
sinterovanja,°C

Vrsta sinterovanja | konvencionalng mikrotalasno| konvencionalng mikrotalasno

Vreme, min 120 15 120 15

Tvrdoéa, GPa 2,75 3,45 3,95 4,19
Zilavost, 0,77 1,30 0,89 1,04
MPa nt”

Uocava se da se mikrotalasno sinterovani uzorci tokeamoputa kréeg vremena
sinterovanja odlikuju znatno ¥en vrednostima i Zilavosti i tvrd& Razlika u
vrednostima mehatkih karakteristika je v&a kod uzoraka dobijenih na 900 °C, gde je
vrednost Zilavosti za oko 80 %dsekod uzorka dobijenog mikrotalasnim sinterovanjem.

18.6. Rezultati karakterizacije gustih biokeramitkih materijala
izostatski ispresovanih i mikrotalasno sinterovanih

Sa ciljem da se dobiju materijali & gustina i joS boljih mehatkih svojstava,
prah HAP1 je izostatski ispresovan na 400 MPa, a zatim je mikrotalasno sinterovan na 850
°C, 900 °C i 1200 °C tokom 15 min. Mikrostrukture dobijenih kompakata prikazane su na
slikama 18.19, 18.20 i 18.21. Sa SEM mikrografije prikazane na slici 18.19 se vidi da je
sinterovanjem na 1200 °C tokom 15 min dobijena potpuno gusta mikrostruktura, sa zrnima
velicine od 1 do 4um. Gustina ovog uzorka je é& od 99 % od teorijske vrednosti za
HAP.

Snizavanjem temperature sinterovanja na 900 °C, dobijen je uzorak sa gustinom od
96 % od teorijske gustine i pras®m veltinom zrna od priblizno 150 nm (Slika 18.20.).
Na slici 18.21 prikazana je mikrostruktura uzorka sinterovanog tokom 15 min na 850 °C.
Snizavanjem temperature sinterovanja na 850 °C gustina uzorka je smanjena na 93 %, dok
pros€&na vrednost vetine zrna ovog uzorka iznosi priblizno 100 nm (Shi&a21.).

120



Slika 18.19. SEM mikrografija uzorka HAP1 izostatski ispresovanog na 400 MPa i
mikrotalasno sinterovanog na 1200 °C tokom 15 min

Slika 18.20. SEM mikrografija uzorka HAP1 izostatski ispresovanog na 400 MPa i
mikrotalasno sinterovanog na 900 °C tokom 15 min
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Slika 18.21. SEM mikrografija uzorka HAP1 izostatski ispresovanog na 400 MPa i
mikrotalasno sinterovanog na 850 °C tokom 15 min

Uzorak HAP1 izostatski ispresovan na 400 MPa i mikrotalasno sinterovan na 1200
°C tokom 15 min, odlikuje se tvrdot od 5,0 GPa, dok koeficijent zilavosti ima versino
0,87 MPa mf? (Tabela 18.4.)SniZavanjem temperature sinterovanja na 900 °C, pri istom
vremenu sinterovanja, Zilavost materijala se pave do vrednosti 1,34 MPa'fp $to je
ujedno najvéa vrednost zilavosti kod mikrotalasno sinterovandtenijala .

Tabela 18.4. Wlovi procesiranja mehanika svojstva monofaznih HAP biokerakiin
materijala dobijenih mikrotalasnim sinterovanjem

Temperatura 1200 900 850
sinterovanja,°C
Vrsta sinterovanja mikrotalasno  mikrotalasno  mikrotalagno
Vreme, min 15 15 15
Tvrdoca, GPa 50 4,75 3,5
Zilavost, 0,87 1,34 1,17
MPa nt’2

Tvrdoéa monofaznog HAP se neznatno smanjuje sa shiZzawatgenperature
sinterovanja na 900 °C, i njena vrednost iznosi 4,75 GPaddétgesn vrednosti zilavosti i
tvrdoée ovih uzoraka sa uniaksijalno presovanim, a zatitkratalasno sinterovanim
uzorcima pri istim uslovima, moze se zakljuda se izostatskim presovanjem na 400 MPa
pre sinterovanja postize blago podaeje zilavosti, dok se tvrda¢materijala zn&jno
povetava, priblizno za 20 %. Daljim snizavanjem tempeamatsinterovanja na 850 °C,
vrednost tvrdée se smanjuje na 3,5 GPa, dok Zilavost pada do esedd 1,17 MPa ff,

a razlog je powEanje poroznosti usled slabije denzifikacije maté&ijakom sinterovanja.
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19. Procesiranje i svojstva gustih biokeramikih materijala dobijenih
spark plazma sinterovanjem

Procesiranjem biokeragkih materijala tehnikom spark plazma sinterovanjalon
se za cilj da se primenom elektrih impulsa, proizvedenih pri naponu od 4 V ¢ia
struje od 1500 A, snizi temperatura sinterovanja i viSestruko skrati vreme sinterovanja.
Kao i u slugju mikrotalasnog sinterovanja na tajcimaje mogue limitirati rast zrna,
poboljSati karakteristike sinterovanog materijala i dovesti do velike uStede energije. Sa
cilem da se dobiju gusti bikeradki nanostrukturni materijali, monofazni na bazi
kalcijum-hidroksiapatita i bifazni na bazi kalcijum-hidroksiapatita i trikalcijum-fosfata, sa
nano dimenzijama zrna, polazni prahovi HAP1 i HAP2 su sinterovani na temperaturama
od 900-1200 °C tokom 5-10 min udpea spark plazma sinterovanje. Karakterizacijom je
utvrden uticaj parametara spark plazma sinterovanja riaostrukturu, fazni sastav,
gustinu i meharka svojstva dobijenih biokeratkih materijala na bazi kalcijum-
hidroksiapatita i trikalcijum-fosfata.

19.1. Rezultati odralivanja gustine i skupljanja

U tabeli 19.1 prikazane su vrednosti gustina uzoraka HAP1 dobijenih spark plazma
sinterovanjem na 900 °C, 1000 °C i 1200 °C tokom 10 min. S obzirom na teorijsku
vrednost gustine kalcijum-hidroksiapatita koja iznosi 3,16 {/ampZe se udti da su
postupkom spark plazma sinterovanja dobijeni uzorci gustina bliskih teorijskoj vrednosti.
Najvetu gustinu 3,12 g/ctj. 98,5 % TG je imao kompakt dobijen sinterovanjem na 1000
°C. Manja gustina uzorka sinterovanog na 1200 °C se moZe objasniti izuzetno velikim
rastom zrna (videe se kasnije na SEM mikrografiji uzorka) i usled aodelim&nim
pucanjem uzorka, pa se moze zakljuda je 1200 °C previsoka temperatura za
sinterovanje praha HAP1 spark plazna tehnikom. Sinterovanjem na 900 °C gustine uzoraka
su bile neSto manje, priblizno 90 % od teorijske vrednosti za HAP.
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Tabela 19.1. Vrednosti gustina spark plazma sinterovanih kompakata
HAP1 na 900 - 1200 °C

Temperatura sinterovanja, °C Gustina kompakata, *g/cm
900 2,85
1000 3,12
1200 3,03

Skupljanje uzoraka tokom procesa sinterovanja prikazano je na slikama 19.1 - 19.3.
U svim slu@jevima se postize maksimalna vrednost skupljanjposredno nakon
postizanja temperature sinterovanja (priblizno 5 min odef@ zagravanja sistema).
Najvete skupljanje se ua¥va u slugju sinterovanja na 1000 °C, Sto je iekivano s
obzirom na vrednosti gustina iz tabele 19.1. Nakon postizanja maksimalne vrednosti
skupljanja, uzorci se neznatno Sire tokom zadrzavanja na temperaturi sinterovanja.

Supljanje, mm

0 3 6 9 12 15
Vreme, min

Slika 19.1. Skupljanje u funkciji vr.emena tokom procesa
spark plasma sinterovanja na 900 °C tokom 10 min
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Supljanje, mm
|

6 9 12 15
Vreme, min

o
w

Slika 19.2. Skupljanje u funkciji vr.emena tokom procesa
spark plasma sinterovanja na 1000 °C tokom 10 min

Uocena ekspanzija se intenzivira sa p@mmgem temperature sinterovanja:
najmanja na 900 °C, nesto viSa na 1000 °C, aagna visa na 1200 °C, Sto se moze dovesti
u vezu sa rastom zrna, koje je u slut SPS HAP1 znatno intenzivnije na visokim
temperaturama. Patenjem krivih skupljanja pri sinterovanju na 900 °@0DO0 °C, uocéva
se neSto manja ekspanziju na 900 °C, ali je skupljanje na 1000 °C dést&teerezultira
vecom gustinom kompakta sinterovanog na 1000 °C.

Supljanje, mm

6 9 12 15
Vreme, min

o 4
w

Slika 19.3. Skupljanje u funkciji vr.emena tokom procesa
spark plasma sinterovanja na 1200 °C tokom 10 min
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19.2. Rezultati odralivanja faznog sastava rendgenskom difrakcionom analom

Rezultati rendgenske difrakcione analize uzoraka kalcijum-hidroksiapatita, HAP1,
sinterovanog spark plazma tehnikom na 900 °C, 1000 °C i 1200 °C su prikazani na slici
19.4. Analizom difraktograma u slajti sva tri uzoroka identifikovani su isklju® pikovi
karakteristéni za kalcijum-hidroksiapatit. Odsustvo pikova kagalsticnih za trikalcijum-
fosfat u svim slugjevima pokazuje da nije doslo do fazne transforj@akalcijum-
hidroksiapatita, te se moze se sa siguadgrditi da je spark plazma sinterovanjem praha
HAP1 doSlo do formiranja monofazne biokeramike na bazi kalcijum-hidroksiapatita. Oblik
pikova ukazuje na vrlo visok stepen kristabsti dobijenog biomaterijala.

| a) 1200°C
b) 1000°C * - HAP
200091 ¢) 900°C J{
L e -_C)F ch M M
D 150
N
o
£ ™Mb, [ L . o
500 -
A2 1 A_JL J\ e
0 ' 2 ' 20 ' 50

20

Slika 19.4. Rendgenska difrakciona analiza materijala dobijenih
spark plazma simterovanjem HAP1 na 900 °C, 1000 °C i 1200 °C tokom 10 min

Poreienjem oblika i odnosa visina pikova uzoraka spademla sinterovanih sa
pikovima mikrotalasno sinterovanih uzoraka na istim temperaturama (Slika 18.4ayauoc
se da je pri spark plazma sinterovanju praha HAP1 dosSlo do preferentne kristalizacije usled
dejstva pritiska tokom sinterovanja. &la pojava bi trebala da se woprilikom
rendgenske difrakcione analize toplo presovanih uzoraka HAP1.

Na slici 19.5 prikazan je XRD dijagram uzorka HAP2 dobijenog spark plazma
sinterovanjem na 900 °C tokom 10 min. Analizom ovog dijagramaavaoise da
sinterovanjem kalcijum deficitarnog kalcijum-hidroksiapatita spark plazma tehnikom, kao i
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u slu@ju mikrotalasnog sinterovanja, na 900 °C dobijazif biokeramiki materijal na
bazi kalcijum-hidroksiapatita i-frikalcijum-fosfata.

100
* * - HAP
80 * . « -B-TCP
o
Q
= 60+
N .
c
3
*
20 H Y \W
5 ‘
| ! | ! |
20 30 40 50

20

Slika 19.5. Rendgenska difrakciona analiza materijala dobijenih
spark plazma simterovanjem HAP2 na 900 °C tokom 10 min

19.3. Analiza mikrostrukturnih  karakteristika skeniraju ¢éom elektronskom
mikroskopijom

Mikrostruktura uzorka HAP1, spark plazma sinterovanog na 1200 °C tokom 10
min, prikazana na slici 19.6, pokazuje da je sinterovanjem pri ovim uslovima doslo do
znatnog rasta zrna, a e su i pukotine koje su verovatno posledica velikane
zagrevanja i visokih temperatura sinterovanja. Smanjenjem vremena zadrZavanja uzorka na
1200 °C na 5 min, dobijen je uzora&ka je mikrostruktura prikazana na slici 19.7.

Prikazani uzorak se odlikuje gustom mikrostrukturom, ali je¢igdi zrna izuzetno velika i
iznosi priblizno 20 pm.
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Slika 19.6. SEM mikrografija uzorka HAP1 spark plazma sinterovanog
na 1200 °C tokom 10 min

Slika 19.7. SEM mikrografija uzorka HAP1 spark plazma sinterovanog
na 1200 °C tokom 5 min
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Da bi se pronaSli parametri procesiranja spark plazma sinterovanjentekoiji
rezultirati gustim materijalom, sa nanometarskom pnose veltinom zrna, temperatura
sinterovanja je dalje sniZzavana, najpre na 1000 °C, a zatim na 900 °C, a morfologija ovako
dobijenih uzoraka prikazana je na slikama 19.8-19.10. Uzorak sinterovan na 1000 °C
tokom 10 min odlikuje se izuzetno gustom mikrostrukturom, sto je u skladu sa izmerenom
gustinom prikazanom u tabeli 19.1, dok se dneéi zrna krée u intervalu od 1-7 pm.
Analizom slike 19.8. moZe se ut¢da je na 1000 °C dosSlo do formiranja pmio
neuniformne strukture i Siroke raspodele &iel zrna, Sto je ukazalo na potrebu da se
temperatura sinterovanja smaniji na 900 °C.

Slika 19.8. SEM mikrografija uzorka HAP1 spark plazma sinterovanog
na 1000 °C tokom 10 min

Uzorak sinterovan na 900 °C tokom 10 min, prikazan na slici 19.9, odlikuje se
relativno gustom mikrostrukturom i prasemm veltinom zrna od 250 nm. Skii@anjem
vremena sinterovanja na 5 min, na temperaturi sinterovanja od 900 éDavelina je
smanjena na 150 nm. Wava se da je pro&ea veltina zrna uzoraka sinterovanih na 900
°C u odnosu na uzorak sinterovan na 1000 °C manja okvirno dvadeset do trideset puta
(Slika 19.11.), sto moze da bude bitan preduslov za poboljSanje rlehaswvojstava i
pored nesto manje vrednosti gustine (Tabela 19.1.).
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Slika 19.9. SEM mikrografija uzorka HAP1 spark plazma sinterovanog
na 900 °C tokom 10 min

Slika 19.10. SEM mikrografija uzorka HAP1 spark plazma sinterovanog
na 900 °C tokom 5 min
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Slika 19.11. Veltina zrna HAP1 u funkciji temperature spark plazmdesiovanja

Kako je sinterovanjem na 900 °C dobijen monofazni materijal uniformne strukture
sa najmanjim zrnima, kalcijum deficitarni HAP2 je sinterovan pri istim uslovim&iuzpe
spark plazma sinterovanje, sa ciljem da se istom tehnikom dobije nanostrukturni bifazni
biokeraméki kompakt. Mikrostruktura preloma ovako dobijenogfabnog uzorka
prikazana je na slici 19.12, a sa nje seawacgusta mikrostruktura (gustina uzorka iznosi
3,09 g/cm) sa prosénom veliinom zrna od oko 800 nm. Va proséna vrednost veline
zrna u odnosu na uzorak HAPL1 sinterovan pri istim uslovima objasSnjava se faznom
transformacijom HAP -TCP, Sto je u prethodnom poglaviju priéeeo i detaljnije
objasnjeno prilikom mikrotalasnog sinterovanja praha HAP2. Bifazni kompakt dobijen
spark plazma sinterovanjem na 900 °C karakteriSe se pet guta z@0m u odnosu na
uzorak pri ¢ijem sinterovanju nije doSlo do fazne transformaciiarakterizacijom
mikrotalasno sinterovanih uzoraka HAP1 i HAP2 je takadtvidena véa vrednost
prose&ne veltine zrna u slugju bifaznih kompakata, ali je razlika u dimenzijammaa bila
znatno manja (Slika 18.11.).
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Slika 19.12. SEM mikrografija uzorka HAP2 spark plazma sinterovanog
na 900 °C tokom 10 min

Na osnhovu ispitivanja uticaja parametara procesiranja na mikrostrukturne i fazne
karakteristike spark plazma sinterovanih bioker&ihi materijala, moze se zakljiticda se
ovom tehnikom sinterovanja mogu dobiti gusti nanostrukturni materijali na bazi kalcijum-
hidroksiapatita i bifazni na bazi kalcijum-hidroksiapatitgtrikalcijum-fosfata, koji se u
odnosu na konvencionalno sinterovane materijale odlikufjinvegustinama i viSestruko
manjim zrnom. Monofazni materijali dobijeni SPS HAP1 na 900 °C imaju zroailsli
dimenzija kao i kod materijala dobijenih mikrotalasnim sinterovanjem na istoj temperaturi,
ali imaju i nesto vée gustine.

19.4. Rezultati ispitivanja mehanékih karakteristika gustih biokerami ¢kih
materijala dobijenih spark plazma sinterovanjem

Mehantke karakteristike monofaznih biokerafkih materijala dobijenih spark
plazma sinterovanjem pri ragiiim uslovima procesiranja prikazani su u tabeli219.
Tvrdoc¢a i Zilavost uzoraka sinterovanih na 1200 °C tokoml1® min nisu prikazani u
tabeli, usled vrlo niskih vrednosti tvrd®dmanjih od 1 GPa) i nemogugsti izazivanja
pukotine u pravcu dijagonale otiska utiskivanjem Vikersovog indenta. Uzorak HAP1
sinterovan na 1000 °C tokom 10 min, sa mikronskongimelm zrna, odlikuje se tvrdoén
od 2,30 GPa, dok koeficijent Zilavosti ima verdnost od MBa mt'? Snizavanjem
temperature na 900 °C pri istom vremenu sinterovanja rastu i &/ridddlavost, do
vrednosti 3,15 GPa i 0,98Pa nt'?, respektivno. Skidvanjem vremena sinterovanja na 5
min, vrednost tvrdoé raste na 4,75 GPa, dok Zilavost dostize vredrb$t@d MPa rH2
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Tabela 19.2. Uslovi procesiranjamehandke karakteristike monofaznih HAP
biokeramikih materijala dobijenih spark plazma sinterovanjem

'Tempera.turag Vreme, min Tvrdoa, GPa Zilavost, MPa 1
sinterovanja, °C
1000 10 2,30 0.80
900 10 3,15 0,93
900 5 4,75 1,00

Uocava se da se i zilavost i tvrdoénonofaznih materijala dobijenih spark plazma
sinterovanjem pov&avaju sa smanjenjem veélhe zrna.Poreienjem vrednosti mehaikih
parametara spark plazma sinterovanog uzoraka HAP1 n2C90D000°C sa mikrotalasno
sinterovanim uzorcima na istoj temperaturi¢aea se da mikrotalasno sinterovani uzorci,
dobijeni na istim temperaturama, imajuc¢eevrednosti i Zilavosti i tvrd®. S obzirom na
¢injenicu da je kalcijum-hidroksiapatit relativno Ipgovodnik elektdnog impulsa, moze
se pretpostaviti da bi dodavanje pojedinih nanostrukturnin provodnih materijala u
odrelenom procentu, u velikoj meri doprineli denzifikacinatriksa sa&njenog od
stehiometrijskog hidroksiapatita HAP1 i time uticali na bolje karakteristike novonastalog
kompozitnog materijala.
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20. Procesiranje i svojstva gustih biokeramtkin materijala dobijenih
toplim presovanjem

Toplim presovanjem kao jednom od metoda sinterovanja uz p@mtgka na
visokim temperaturama, kojom se u praksi postizu velike gustine kKedanmaterijala, u
ovom radu dobijeni su materijali na bazi kalcijum-hidroksiapatita i trikalcijum-fosfata.
Precipitaciono sintetisani prahovi kalcijum-hidroksiapatita HAP1 i HAP2 su najpre
izostatski ispresovani na 400 MPa, nakaga su toplo presovani na 950 °C i 1000 °C
varirajud vreme sinterovanja, u struji argona, pri pritiska 20 MPa, a rezultati
karakterizacije ovako dobijenih materijala su prikazani u ovom poglavlju.

20.1. Rezultati odralivanja faznog sastava i mikrostrukturnih karakteristika
biokeramié¢kih materijala dobijenih toplim presovanjem

Na slici 20.1 su prikazani rezultati rendgenske difrakcione analize toplo
presovanog kompakta stehiometrijskog kalcijum-hidroksiapatita, HAP1 na 1000 °C tokom
2 h, Sto predstavlja maksimalnu temperaturu i najduze vreme toplog presovanja primenjeno
u ovom radu. Analizom pikova difraktograma je demo da pri ovim uslovima nije doSlo
do fazne transformacije kalcijum-hidroksiapatita u trikalcijum-fosfat. Stoga se moze se sa
sigurnosu tvrditi da je toplim presovanjem praha HAP1 dodtoformiranja monofazne
biokeramike na bazi kalcijum-hidroksiapatita, kao i u gjudnikrotalasnog sinterovanja i
spark plazma sinterovanja istog praha.

Oblik pikova ukazuje na vrlo visok stepen kristabsti dobijenog biomaterijala,
kao i u slugju spark plazma sinterovanih kompakata HAP1 (SliRa4.). Poréenjem
oblika i odnosa vetina pikova toplo presovanog uzorka sa pikovima spaldzma
sinterovanog uzorka na istoj temperaturi, axa@ se da je i u slagu toplo presovanih
kompakata HAP1 doslo do preferentne kristalizacije usled dejstva pritiska tokom
procesiranja.

134



* - HAP

Intenzite

—-W@D” 1

T T T T T
20 30 40 50

20

Slika 20.1. XRD dijagram uzoraka HAP1 toplo presovanog
2 h na 1000°C u struji argona

XRD dijagram uzoraka HAP2 toplo presovanog na 1000 °C tokom 2 h, prikazan je
na slici 20.2. Analizom ovog dijagrama secaga da toplim presovanjem kalcijum
deficitarnog hidroksiapatita, 8ho kao u sltaju mikrotalasnog sinterovanja i spark
plazma sinterovanja, dobija bifazni kompakt na bazi kalcijum-hidroksiapatifa i
trikalcijum-fosfata, pricemu je kalcijum-hidroksiapatit dominantna kristalna faza.
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Slika 20.2. XRD dijagram uzoraka HAP2 toplo presovanog
2 h na 1000°C u struji argona
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Na slikama 20.3 i 20.4 prikazane su mikrostrukture povrSine lomova uzoraka
HAP1 toplo presovanih na 1000 °C tokom 2 h i 1h, respektivho. Sa mikrografija se
uocavaju izuzetno guste mikrostrukture u oba ajag a na osnovu dimenzija istrgnutih
zrna iz strukture uava se da su zrna nano dimenzija.

Slika 20.3. SEM mikrografija uzorka HAP1 izostatski presovanog na 400 MPa,
i toplo presovanog na 20 MPa i 1000 °C tokom 2 h

Slika 20.4. SEM mikrografija uzorka HAP1 izostatski presovanog na 400 MPa,
i toplo presovanog na 20 MPa i 1000 °C tokom 1 h
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Toplim presovanjem na 950 °C tokom 2 h dobijen je takode izuzetno gust kompakt,
¢ija je nanostruktura prikazana na slici 20.5. Nai €20.5 se mogu Wit zrna istrgnuta iz
strukture dja je dimenzija manja od 100 nm.

Slika 20.5. SEM mikrografija uzorka HAP1 izostatski presovanog na 400 MPa,
i toplo presovanog na 20 MPa i 950 °C tokom 2 h

Na slikama 20.3-20.5 se uma da uzorci sadrZe zrna nano dimenzija. Raspodela
veli¢ina zrna toplo presovanih uzoraka je dema korigenjem softvera Image Pro Plus
Program, pri¢emu je viSe od 100 zrna uzeto u obzir pri ptara, a prikazana je
histogramski. Rezultati raspodele watie zrna su prikazani na slikama 20.6-20.8. Na slici
20.6 je prikazana raspodela vela zrna uzorka HAP1 toplo presovanog na 1000 °C
tokom 2 h, a sa histograma se&awva da se najéebroj zrna nalazi u intervalu vélna od
200-700 nm. Prosma vrednost vetine zrna ovog uzorka iznosi 380 nm.
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Slika 20.6. Raspodela vélna zrna kompakta HAP1 toplo presovanog
na 1000 °C tokom 2 h

Slika 20.7. Raspodela veéina zrna kompakta HAP1 toplo presovanog
na 1000 °C tokom 1 h

Smanjenjem vremena zadrzavanja uzorka na temperaturi od 1000 °C na 1 h,
pros€na vrednost veline zrna se smanjuje na 140 nm. Sa histograma ¢i&26li7 moze
se primetiti da je raspodela wgha zrna znatno uza, te da se &ek zrna nalaze u
intervalu od 100-300 nm. Toplim presovanjem hidroksiapatita HAP1 na 950 °C tokom 2 h
dobijena su zrna uglavnhom manijih dimenzija od 100 nm, a gmasaednost valine zrna
iznosi 50 nm (Slika 20.8, tabela 20.1).
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Slika 20.8. Raspodela vélna zrna kompakta HAP1 toplo presovanog
na 950 °C tokom 2 h

Na slikama 20.9 i 20.10 su prikazane SEM mikrografije bifaznih kompakata
dobijenih toplim presovanjem praha HAP2 na 1000 °C tokom 2 h i 1 h. Dobijeni uzorci se
odlikuju gustim mikrostrukturama i prasem veltinom zrna od 400 nm u slagi uzorka
procesiranog tokom 2h, dok présa veltina zrna uzorka dobijenog tokom 1 h iznosi 170
nm. Smanjenjem temperature toplog presovanja na 950 °Cineefirna bifaznog HAP2
kompakta je smanjena na 80 nm (Slika 20.11).

Slika 20.9. SEM mikrografija uzorka HAPZ2 izostatski presovanog na 400 MPa,
i toplo presovanog na 20 MPa i 1000 °C tokom 2 h
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Slika 20.10. SEM mikrografija uzorka HAP2 izostatski presovanog na 400 MPa,
i toplo presovanog na 20 MPa i 1000 °C tokom 1 h

Slika 20.11. SEM mikrografija uzorka HAP2 izostatski presovanog na 400 MPa,
i toplo presovanog na 20 MPa i 950 °C tokom 2 h
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U tabeli 20.1, uz prosee vrednosti vetine zrna, prikazane su i gustine toplo
presovanih uzoraka HAP1 i HAP2. Vrednosti gustina translucentnin HAP1 biok&ami
materijala dobijenih toplim presovanjem se dueu intervalu od 2,93 - 3,06 g/émsto
predstavlja 93-97 % od teorijske vrednosti za kalcijum-hidroksiapatit.

Tabela 20.1. Velina zrna i gustina presovanih uzoraka HAP1 and HAP2

Oznaka uzorkg Temperatura , 9C Vreme, h Gustina,g/cMelicina zrna, nm
HAP1 950 2 2,93 50
HAP1 1000 1 3,06 140
HAP1 1000 2 3,05 380
HAP2 950 2 3,00 80
HAP2 1000 1 3,10 170
HAP2 1000 2 3,06 400

Gustine bifaznih HAP2 komapkata nakon toplog presovanja se nalaze u intervalu
od 3,00 g/cm do 3,10 g/cm Porelenjem prosénih veli¢na zrna, uogva se da slho
materijalima dobijenim prethodnim tehnikama, i u sluc toplo presovanih materijala
veli¢ina zrna je véa pri nastajanju bifaznog sistema pri istim uslovipnacesiranja, Sto je
pojasnjeno u poglavlju 18.

20.2. Rezultati odrelivanja faznog sastava i mikrostrukturnih karakteristika
biokeramitkih materijala dobijenih konvencionalnim sinterovanjem

U cilju uporedne analize strukturnih, faznih, melikifi i nanomehartkih
karakteristika gustih nanostrukturnih materijala dobijenih toplim presovanjem sa gustim
mikrostrukturnim materijalima, polazni kompakti izostatski ispresovani na 400 MPa su
konvencionalno sinterovani na 1200 °C tokom 2h, Sto predstavif@sf®juslove za
sinterovanje HAP u konvencionalnim uslovima [24, 26, 27]. Ovim postupkom dobijeni su
biokeraméki materijali gustine 3,00 g/ctnodnosno 95% teorijske gustine HAP.

Na slici 20.12 su prikazani rezultati rendgenske difrakcione analize konvencionalno
sinterovanog kompakta kalcijum-hidroksiapatita, HAP1 na 1200 °C tokom 2 h. Analizom
pikova difraktograma utdeno je da nije doSlo do fazne transformacije kahetu
hidroksiapatita u trikalcijum-fosfat, stoga se moZze zakijuda je konvencionalnim
sinterovanjem praha HAP1 na 1200 °C tokom 2 h doSlo do formiranja monofaznog
biokeramékog materijala na bazi kalcijum-hidroksiapatita.
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Slika 20.12. XRD dijagram uzoraka HAP1 konvencionalno sinterovanog tokom 2
h na 1200°C

Na slici 20.13 prikazan je XRD dijagram uzoraka HAP2 konvencionalno
sinterovanog na 1200 °C tokom 2 h. Analizom ovog dijagramé&wvao se da se
konvencionalnim sinterovanjem kalcijum deficitarnog kalcijum-hidroksiapatita, dobija
bifazni keramtki materijal na bazi kalcijum-hidroksiapatita-tgkalcijum-fosfata.
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Slika 20.13. XRD dijagram uzoraka HAP2 konvencionalno sinterovanog tokom 2
h na 1200°C
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Analizom SEM mikrografija uzoraka HAP1 i HAP2 konvencionalno sinterovanih
na 1200 °C, slike 20.14 i 20.15, av&ju se vrlo stine guste mikrostrukture.
Mikrostruktura dobijenih materijala se odlikuje uskom raspodelonx¥inalizrna, sa
prose&nom veltinom zrna od 3 m.

Slika 20.14. SEM mikrografija uzorka HAP1 konvencionalno sinterovanog
na 1200 °C tokom 2h (poliran i nagrizen uzorak)

Slika 20.15. SEM mikrografija uzorka HAP2 konvencionalno sinterovanog
na 1200 °C tokom 2h (poliran i nagrizen uzorak)
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Mikrostrukturni biokeramiki materijali dobijenim konvencionalnim sinterovame
u daljem radu su podeni sa nanostrukturnim biokeratkim materijalima, u cilju
ispitivanja uticaja smanjenja véhe zrna u gustoj strukturi sa mikro na nano nivo na
mehanéke i nanomehatke karakteristike biomaterijala na bazi HAP i TCP.

20.3. Rezultati ispitivanja uticaja velkine zrna na karakteristike gustih
biokerami¢kih materijala dobijenih toplim presovanjem i konvencionalnim
sinterovanjem mikroindentacijom

Mikroindentacijom su oddene vrednosti Zilavosti i tvrde¢ testirajut
Vikersovom metodom tri uzorka HAP1: konvencionalno sinterovan na 1200 °C tokom 2 h
(prose€ne veltine zrna od 3um), toplo presovan na 1000 °C tokom 1 h (p¥oseveltine
zrna od 140 nm) i toplo presovan na 950 °C tokom 2 h (pmeseeltine zrna od 50 nm).

Dijagram na slici 20.16 prikazuje zavisnost tvrdohonofaznih biokerargkih
materijala HAP1 u funkciji vetine zrna. Sa slike se uméa da smanjenje prase
veli¢ine zrna sa 3um na 140 nm dovodi do posanja vrednosti tvrda sa 2,39 GPa na
3,24 GPa. Sa daljim smanjenjem zrna na 50 nm, terdaste do vrednosti 4,30 GPa. Na
osnovu ovih rezultata moze se zakifudla smanjenje zrna sa mikro na nano nivo kod
monofaznih biokerandkih materijala uie na povéanje tvrd@e za priblizno 45 %.
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Zilavost monofaznih biokerarkih materijala u funkciji veliine zrna takode je
prikazana na slici 20.16. Vrednost zilavosti gustog mikrostrukturnog uzorka HAP1
dobijenog konvencionalnim sinterovanjem na 1200 °C tokom 2 h, sa&poosereltinom
zrna od 3um, iznosi 0,28 MPa Hf. Sa smanjenjem prosee veltine zrna na 140 nm,
vrednost Zilavosti je po¢ana na 1,25 MPa Y. Daljim smanjenjem zrna na 50 nm,
vrednost koeficijenta Zilavosti dostize vrednost od 1,52 MP&. v poredjenju sa
literaturnim vrednostima Zilavosti kalcijum-hidroksiapatitb81, 188, 198, 232]cija
vrednost uglavnom ne prelazi 1,0 MPd mvrednost Zilavosti uzorka sa présem
velicinom zrna od 50 nm, dobijenog toplim presovanjem HAR 950°C, je véa za
priblizno 50 %. Na osnovu slike 20.16 moze se zakijuta smanjenje vealine zrna sa
mikro na nano nivo ute na simultano povanje Zilavosti i tvrdoé monofaznih
biokeramikih materijala, Sto je prvi put pokazano u radtirganom od rezultata iz ove
doktorske disertacije [24], a potigno citatom u &sopisu "Biomaterials” u okviru raddji
su autori J. Wang i L. Shaw [198].

Porast Zilavosti usled smanjenja prase veltine zrna sa mikro na nano nivo,
moZe se objasniti promenom mehanizma loma. Tip loma kod mikrostrukturne HAP
keramike dobijene konvencionalnim postupkom sinterovanja na visokim temperaturama je
obicno transgranularan [198]. SniZzenje temperature rew@mja primenom toplog
presovanja sa 1200 °C na 950 °C, uticalo je na smanjenje dimenzija zrna sa jedne strane, i
sa druge strane promenom mehanizma loma iz transgranularnog u intergranularan.
Cinjenica da je mehanizam loma u siju toplo presovanih HAP1 uzoraka intergranularan
je potvdena na slikama povrSine loma (20.3-20.5), gde sijive&itava zrna istrgnuta iz
nanostrukture. Upravo u ovéijnjenici se nalazi odgovor za viSestruko péage Zilavosti
kod toplo presovanih HAP1 kompakata, jer glavni doprinos ¢aovje otpora prostiranju
pukotine upravo pruzaju granice zrna, kojih je znatn@ Beoj u slu@ju nanostrukturnog
materijala. Pravac prostiranja pukotine prilikom intergranularnog tipa loma vodiizme
zrna, a kako je kod nanostrukturnih materijala veliki broj zrna zbog malih dimenzija na
putu prostiranja pukotine, ona na velikom broju mesta gubi energiju i samim tim joj je
ukupna duzina manja. Intergranularan tip loma jeenok prilikom loma mikrotalasno i
spark plazma sinterovanih uzoraka¢isgenih od zrna nano dimenzija [26].
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20.4. Rezultati ispitivanja nanomehanikih karakteristika gustih biokerami ¢kih
materijala dobijenih toplim presovanjem i konvencionalnim sinterovanjem
nanoindentacijom

U cilju ispitivanja uticaja veline zrna i faznog sastava na nanometiami
karakteristike, gustih mikro- i nanostrukturnih bioker&kiti materijala na bazi HAP i
TCP, upordeni su uzorci HAP1 i HAP2 konvencionalno sinteravaen 1200 °C tokom 2
h i uzorci toplo presovani na 1000 °C tokom 1 h. U cilju pojednostavljenja diskusije,
nanostrukturni uzorci HAP1 i HAP2 oz¥eni su kao S1 i S2, dok su uzorci HAP1 i HAP2
sa mikro dimenzijama zrna ozteni kao S4 i S3, redom [25].

Test nanoindentacije na gustim sinterovanim materijalima na bazi HAP i TCP, je
najpre sproveden pri primenjenom opteru od 1 mN i brzinom optefwanja i
rasteréivanja od 50uN/s. Pri véem opteréenju od 2 mN, brzina opteiiganja i
rasteréivanja bila je 100uN/s, sa vremenom zadrZzavanja od 20s na maksimalnom
opterg&enju u oba sluga. Vreme zadrzavanja od 20 s na maksimalnom dgige je
odabrano da bi se minimalizovao efekat puzanja materijala, koji bi mogao imati uticaja na
izratunate vrednosti Jungovog modula ekaststi i tvrdoe.

Slika 20.17 predstavlja primer tigne zavisnosti sile i dubine utiskivanja indenta
pri ispitivanju nanoindentacijom uzorka S3. Prikazana kriva se, kao i krive dobijene
prilikom ispitivanja drugih uzoraka odlikuje kontinualiéas bez velikih skokova i padova
pri opter&enju i rasteréenju povrsine uzorka.
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Skeniranjem povrSine otiska indenta, skenirajuikroskop sa pokretnom sondom
(SPM), (Slika 20.18.), nisu uetie niti pukotine niti lomovi oko povrSine otiskadanta.
Dodatnim skeniranjem i 3D snimkom deformisane povrSine, pokazano je formiranje
nagomilavanja materijalpo ivicama otiska kome je pojava brazdastog prafua linije
indenta dala uobajenu korektnu formu. Siho nagomilavanja materijaja ina&e primetan
kod monokristala hidroksiapatita, pokazujuda je plastinost uobtajena pojava kod
nanostrukturne hidroksiapatitne keramike [275, 276]. Tvadodungov moduo iztanati
prema Oliveru i Pharru, mogu u mnogome zavisiti od nagomilavanja povrSine, posebno
ukoliko je odnos dubine otiska indenta i maksimalnog pomeranja tokom testirédn@ve
0,7. U naSem slaju ovaj odnos je bio u svim shi&vima manji od 0,7, tako da se moze
konstatovati da nagomilavanje materijalaije uticalo na ténost odrdivanja
nanomehartkih karakteristika.

Redukovani moduli elastnosti i tvrdo@ sinterovanih i toplo presovanih uzoraka
testiranih nanoindentacijom prikazani su na slici 20.19. UagluZrna nano dimenzija i u
dlu¢aju zrna mikro dimenzija, pri obe vrednosti primegesile, vrednosti modula i tvrde¢
su vete kod uzoraka gde nije doslo do formiranja bifazesgema, tj. prelaska HAP &+
TCP (S1,54) od vrednosti dobijenih testiranjem bifaznog materijala,4AeP (S2,S3),
Sto nedvosmisleno pokazuje da formira@CP pri sinterovanju ima negativan efekat na
nanomehake karakteristike gustih biokerathih materijala. Znatno @ vrednosti
standardne devijacije rezultata pri testiranju bifaznin HAPCP uzoraka, ukazuju takode
na loSije nanomehatke karakteristike izazavane nehomogenim karaktkaista
ispitivane povrSine uzorka, koje su posledica formiranja druge faze.

Slika 20.18. SPM slika sa povrsinskim otiskom uzorka S1, pri sili indenta ogi2000
region hrapavosti od 23 nm i skeniranom &albm povrSine 2 um
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Sa slike 20.19 se ua¥aju neSto manje vrednosti modula i znatno margenasti
tvrdoe sa povéanjem opteréenja. He [277] 1 saradnici navode da pri &im
opterg&enjima postoji véa verovatnoa za nastanak ose&nja uzorka u vidu pukotina i
lomova, Sto moZe biti razlog smanjenja vrednosti me¢kémparametara. S obzirom da
prilikom testiranja uzoraka u ovoj disertaciji nije doslo do stvaranja vidljivih¢egja ni
pri jednom opteréenju u okruZzenju indenta, ovaj njihov zaki ne moze primeniti.
Mnogo podesnije objaSnjenje ove pojave se mozZe dati na o&ingMnice da se procesom
poliranja povrSine uzorka pojedini slojevi sabijaju i da izazivaju pojavu zaostalih
naprezanja. V& standardna devijacija vrednosti mekikim parametara pri primeni
manjeg opteré&enja, ukazuje da se relnije vrednosti dobijaju priome opteréenja od 2
mN. Razlika vrednosti tvrd@& uzorka S1, pri ragiitim optere&enjima je 17,9 %. Kod
ostalih uzoraka S2, S3 i S4 razlike vrednosti tvedsd 13,4 %, 1,9 % i 5,7 %, respektivno.
Uocava se da uzorci sa manjom vredhibgrna imaju véa odstupanja tvrd@cu zavisnosti
od primenjene sile. Slan trend odstupanja vrednosti eage i pri odrdivanju modula, ali
sa manjim vrednostima odstupanja. ObjasSnjenje za odstupanja vrednostetvrdodula
u velikoj meri kod nanostrukturnih materijala moze da budgnjenica da je dubina
utiskivanja indenta, okvirno 110 nm, vrlo bliska vrednosti &eé zrna materijala
(najmanja vrednost iznosi 140 nm).
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Slika 20.19. Redukovani moduli i tvrdotizoraka testiranih nanoindentacijom

Porede€i nanomehartke karakteristike uzoraka sa r&#ibm velicinom zrna moze
se izvesti nekoliko zakljgaka, a pazljivim biranjem uslova procesiranja maZeglasati za
I protiv prisustvaB-TCP u implantnim materijalima, kao definitivno negativne pojave za
mehantke karakteristike, ali isto tako i kao jedne vrl@kompatibilne faze. Kodistog
HAP, smanjenje valine zrna izaziva povanje vrednost tvrd@&; a smanjenje vrednost
modula, manje pri sili od 2 mN, a viSe pri sili od 1 mN. Ova pojava je u skladu sa
ocekivanjima proizaslih iz Hall-Petch jedfiae [278, 279]. Kod bifaznih potencijalno
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implantnih HAPB-TCP materijala, sa smanjenjem ¥ale zrna utie se na povanje
vrednosti tvrdoé i modula, i pri dejstvu sile od 1mN i pri dejstsile od 2 mN. Uodvamo
da smanjenje valine zrna u oba sl&ja, i kod monofaznih i kod bifaznih materijalaceti
na poveéanje tvrdoeé.

Dobijene vrednosti modula i tvrdac¢su u rangu literaturnih vrednosti, Sto je joS
jedna potvrda da se materijali dobijeni u ovom radu na osnovu ispitanih diahani
svojstava mogu koristiti kao materijali za reparaciju koStanog tkiva [280-282]. Maksimalna
vrednost modula elaghosti je izmerena na monofaznom mikrostrukturnomrkizcsa
velicinom zrna od 3um i iznosi 133 GPa, dok je maksimalna vrednost tvedaabelezena
kod nanostrukturnog uzorka sa velom zrna od 140 nm, i ona iznosi 12,18 GPa.
Vrednosti modula i tvrd@& za bifazne materiajle sa mikronskim dimenzijanreazznose
(101.61, 6.76) GPa, dok kod uzoraka sa nano dimenzijama zrna iznose (115.72, 8.76) GPa,
Sto je u redu valina sa nanomehaikim svojstvima prirodnih i sintetskim materijala @o
tipa u literaturi.
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21 Procesiranje i svojstva poroznih biokeramékin materijala
dobijenih  mikrotalasnim sinterovanjem | konvencionalnim
sinterovanjem

Sa cillem da se dobiju biokeratki materijali kontrolisane poroznosti na bazi
kalcijum-hidroksiapatita i trikalcijum-fosfata, hidrotemalno dobijeni prahovi HAP3 i
HAP4 su mikrotalasno sinterovani na temperaturama od 900 °C do 1200 °C tokom 15 min.
Nakon dejstva izostatskog pritiska od 400 MPa (Slika 17.1 c,d), sferna strédsiica i
sferni oblik intraaglomeratnih pora u njihovom srediStu nisu naruseni. Polazna ideja bila je
da se mikrotalasnim sinterovanjem polaznih kompakata dobije kontrolisano porozni
materijal, ¢ija bi maksimalna dimenzija pora upravo bila atinea dimenzijom sfernih
intraaglomeratnih pora, dok bi interaglomeratne pore nepravilnog oblika tokom
sinterovanja bile eliminisane ili bi se sa njihovim smanjivanjem §mxaa njihova
sfericnost. Na taj n&n bi se dobio materijal kontrolisane poroznostkame bi se najue
broj zaostalih pora odlikovao sfénou, Sto bi prema literaturnim podacima mogao biti
dobar preduslov za dobre meh&m@ karakteristike dobijenog biokeratkog materijala
[27, 56, 221].

21.1. Rezultati odrelivanja faznog sastava rendgenskom difrakcionom anaom
Rezultati rendgenske difrakcione analize kompakata HAP3, mikrotalasno

sinterovanih na 900 °C, 1000 °C, 1100 °C i 1200 °C tokom 15 min prikazani su na slici
21.1.
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Slika 21.1. Rendgenska difrakciona analiza HAP3 biokefkimimaterijala mikrotalasno
sinterovanih na 900 °C, 1000 °C, 1100 °C i 1200 °C tokom 15 min
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XRD dijagrami pokazuju da se kalcijum-hidroksiapatit u materijalima sinterovanim
na sve ¢etiri temperature javlja kao dominantna kristalnaafaMali deo kalcijum-
hidroksiapatita se na temperaturama 900 °C i 1000 °C transformis@a@€B. Na 1100 °C
je dobijen uzorak kod koga je osifB-TCP prisustna i neznatna koha a-TCP, dok se
kod uzorka sinterovanog na 1200 °C pored dominantne hidroksiapatitne faze javlja samo
mali udeo aTCP.

XRD dijagrami kompakata HAP4, mikrotalasno sinterovanih na 900 °C, 1000 °C,
1100 °C i 1200 °C tokom 15 min prikazani su na slici 21.2. Analizom dijagrama &eauoc
da se sinterovani uzorci sadrze, kao i u ajutHAP3, HAP i TCP, s tim Sto se na osnovu
odnosa pikova zakljuje da se znatno ¥eudeo HAP transformisao u TCP u odnosu na
sinterovane HAP3 kompakt&ime je definitivno potuteno da je sa manjim polaznim
odnosom Ca/P u reakcionoj smeSi dobijen kalcijum deficitarniji hidroksiapatit (Ca/P
(HAP3) = 1,42 i Ca/P (HAP4) = 0,96).
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Slika 21.2. Rendgenska difrakciona analiza HAP4 biokefkimimaterijala mikrotalasno
simterovanih na 900 °C, 1000 °C, 1100 °C i 1200 °C tokom 15 min

Mikrotalasnim sinterovanjem kalcijum-hidroksiapatita HAP4 na 900 °C i 1000 °C
dobijen je bifazni kompakt sastavljen od HAB-TCP, dok je nakon sinterovanja na 1100
°C identifikovano prisustvo zgajnog udelax-TCP. Povéanje temperature sinterovanja na
1200 °C rezultira materijalom u kome je dominantna kristalnadak@P, dok se HAP i
S-TCP javljaju u vrlo maloj kodini.
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21.2. Analiza mikrostrukturnih karakteristika skeniraju éom
elektronskom mikroskopijom

Mikrostrukturne kaarakteristike kompakata, dobijenih presovanjem prahova
HAP3 i HAP4 na 100 MPa, a nakon toga mikrotalasno sinterovanih na 900 °C, 1000 °C,
1100 °C i 1200 °C tokom 15 min prikazani su na slikama 21.3 - 21.6, odnosno na slikama
21.7 - 21.10, respektivno.

Sa slike 21.3 se uava da nakon presovanja na 100 MPa i sinterovan@a&C,
sferna sruktura&estica HAP3 nije naruSena i da vratovi izim&estica nisu formirani.
Prime¢ena je mala promena oblika seltica u okviru sfernih aglometrata usled dejstva
temperature od 900 °C. Mikrostruktura uzorka sinterovanog na AD0Prikazana je na
slici 21.4, a sa ove slike se moze itiotla je doslo do slabog povezivanja sfernih
aglomerata, kao i da je doSlo do nastanka &féri zrna nanometarskih dimenzija po
povrSini sfernih aglomerata. Paajem temperature na 110C doSlo je do stvaranja
¢vrstih i stabilnih veza izmi sfernih aglomerata, Sto se moze itiaga povrsini loma
ovog uzorka prikazang na slici 21.5. Na mikrografiji se axa postojanje sfernih
intraaglomeratnih pora i interaglomeratnih pora nepravilnog oblika. Mikrostruktura uzorka
sinterovanog tokom 15 min na 120C, (slika 21.6.), odlikuje se takode poroznom
mikrostrukturom, pricemu je udeo sfernih pora znatn@ve odnosu na uzorak sinterovan
na 1100 °C, Sto je delimino posledica nestanka a dekimd zaokruzivanja pora
nepravilnog oblika. NeSto deblji vratovi izihe sfernih¢estica su uani na povrsini loma
uzorka sinterovanog na 1200 °C.

Slika 21.3. SEM mikrografija uzorka HAP3 mikrotalasno sinterovanog
na 900 °C tokom 15 min
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Slika 21.4. SEM mikrografija uzorka HAP3 mikrotalasno sinterovanog
na 1000 °C tokom 15 min

Analizom slika 21.5 i 21.6 moZe se zakijugda je maksimalna vrednost u&he
pora odréena dimenzijom sfernih intraaglomeratnih patigg dimenzija u slugju HAP3
iznosi priblizno 2um. Na osnovu navedenog moZe se zaklkijuda je mikrotalasnim
sinterovanjem praha HAP3 sastavljenog odstih sfernih aglomerata mogai¢dobiti
biokeramiki materijal kontrolisane poroznosti, ptiemu maksimalna dimenzija pora
zavisi od veléine intraaglomerisanih porastica polaznog praha.

Slika 21.5. SEM mikrografija uzorka HAP3 mikrotalasno sinterovanog
na 1100 °C tokom 15 min
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Slika 21.6. SEM mikrografija uzorka HAP3 mikrotalasno sinterovanog
na 1200 °C tokom 15 min

Sa slika 21.7 i 21.8 se vidi da je i u sljit praha HAP4 na temperaturi 1080
doslo do slabog povezivanja sfernih aglomerata, kao i da je doSlo do formirarjailsferi
zrna nanometarskih dimenzija po povrsSini sfernih aglomerata.cBojgn temperature na
1100°C doslo je do stvaranjavrstih i stabilnih mostova iznde sfernih aglomerata (Slika
21.9).

Slika 21.7. SEM mikrografija uzorka HAP4 mikrotalasno sinterovanog
na 900 °C tokom 15 min
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Slika 21.8. SEM mikrografija uzorka HAP4 mikrotalasno sinterovanog
na 1000 °C tokom 15 min

Na mikrografiji prikazanoj na slici 21.10 se d&awa, kao i u slugju kompakata
HAP3 postojanje sfernih intraaglomeratnih pora i interaglomeratnih pora nepravilnog
oblika, ¢iji su broj i velkina znatno manji nakon sinterovanja na 12G0 Primetno je da
se porozni kompakti HAP4 odlikuju nesto manjom dimenzijom pora, u odnosu na HAP3
kompakte, a razlog tome moze da bude neSto manja dimenzija polaznih séstich
praha HAP4.

Slika 21.9. SEM mikrografija uzorka HAP4 mikrotalasno sinterovanog
na 1100 °C tokom 15 min
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Slika 21.10. SEM mikrografija uzorka HAP4 mikrotalasno sinterovanog
na 1200 °C tokom 15 min

21.3. Rezultati odralivanja gustine i relativhog linearnog skupljanja

Gustina sinterovanih uzoraka HAP3 i HAP4 u funkciji temperature mikrotalasnog
sinterovanja prikazana je na slici 21.11. Sa pamgm temperature sinterovanja sa 900
na 1200 °C, gustina kompakata HAP3 se pava od vrednosti 1,43 g/érdo 2,20 g/cr
Gustine uzoraka HAP4 sinterovanih na temperaturama u intervalu ®€300200 °C su
ne$to manje i kr&u se izmdu 1,45 i 1,96 g/cth U slud@ju oba praha naj¢a porast
gustine je uoljiv pri porastu temperature sa 1000 °C na 1100j&€ upravo u ovom
temperaturnom intervalu dolazi do nastajanja mostovadareternihéestica. Poveéanjem
temperature sinterovanja na 1200 °C gustina se ugjslusba kompakta neznatno
povetava, a nastale veze iztheaglomerata se pa@avaju.

Generalno, razlog manjim vrednostima gustina kompakata HAP4 je mnogo
intenzivnija fazna transformacildAP (3,16 g/cr) u B-TCP (3,07 g/cr) i o-TCP (2,84
g/lem?), tj. faze sa manjim vrednostima gustine. Manje gustine uzoraka kod kojih je do$lo
do intenzivnije fazne transformacije su posledicgene ekspanzije, 5to je pafeno
merenjem linearnog skupljanja uzoraka.
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Slika 21.11. Gustina HAP3 i HAP4 u funkciji
temperature mikrotalasnog sinterovanja

Relativho linearno skupljanje uzoraka HAP3 i HAP4 u funkciji temperature
mikrotalasnog sinterovanja prikazano je na slici 21.12. Sa porastom temperature
sinterovanja sa 908C na 1100 °C, linearno skupljanje uzoraka HAP3erdst vrednosti
17,4 % dok u slugju HAP4 raste do 13,7 %. Dalje pdéaeje temperature sinterovanja na
1200 °C izaziva skoro zanemarljiv porast vrednosti skupljamatno intenzivnija fazna
transformaciHAP u TCP, koja je piena ekspanzijom, je glavni razlog manjeg skupljanja
praha sa manjim Ca/P odnosom. Ovi rezultati phtyr, ranije objasSnjenu, manje
intenzivnu denzifikaciju pri sinterovanju prahova sa manjim Ca/P odnosom.
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Slika 21.12. Relativno linearno skupljanje HAP3 i HAP4 u funkciji
temperature mikrotalasnog sinterovanja
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21.4. Rezultati ispitivanja mehanékih karakteristika poroznih biokerami ¢kih
materijala dobijenih mikrotalasnim sinterovanjem

Formiranje biokerantkih materijala kontrolisane poroznosti na bazi HRA,CP i
a-TCP, za krajniji cilj imalo je poboljSanje mehé&kih karakteristika, delintno tvrdoe, a
pre svega Zilavosti.

Tvrdocéa sinterovanin HAP3 i HAP4 biokeratkih materijala kontrolisane
poroznosti u funkciji temperature mikrotalasnog sinterovanja, prikazana je na slici 21.13.
Poveanje temperature sinterovanja sa 900 °C na 120@¥9€lalje do porasta tvrdeddo
maksimalne vrednosti od 2,70 GPa u sjucuzoraka HAP3, a do vrednosti 1,80 GPa u
ducaju kompakata HAP4ntenzivnija fazna transformadjAP u TCP, koja je pkena i
vecom ekspanzijom u slaju uzoraka HAP4, ute na stvaranje zaostalih naprezanja
unutar keramikih materijala, koji nastaju pri denzifikaciji, Ste, pretpostavlja se, glavni
uzrok navedene razlike vrednosti tvrdafaterijala gde je dominantna faza HAP u odnosu
na materijal kod koga je dominantna fazaGP.
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Slika 21.13. Tvrdod uzoraka HAP3 i HAP4 u funkciji
temperature mikrotalasnog sinterovanja

Kako je biokeramika na bazi HAP i TCP vrlo krta, osnovni razlog za dobijanje
materijala kontrolisane poroznosti bio je péarje zilavosti i uspostavljanje bolje veze sa
tkivom. Na poveéanje zilavosti materijala moze da secatformiranjem mikrostrukture u
pravcu stvaranja prepreka pukotini duz pravca njenog prostiranja, izazipaué&anu
adsorpciju energije pukotine, a samim timcutii na njeno skrévanje. Povéanje zilavosti
kontrolisanjem parametara mikrostrukture materijala moze da se postigne uz yiéeno
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mehanizama, od kojih je jedan bio viSestruko smanjenj€inelizrna, opisan u ranijim
poglavljima. Dodavanjentestica materijala @ Zilavosti u sistem i na taj formiranje
kompozitnih materijala j&esto koriena metoda za pos@nje zilavosti. U ovom delu
rada povéanje Zilavosti materijala na bazi HAP i TCP izazvgadkombinovanjem dva
efekta. Prvi efekat se sastoji u nastajanju strukture sa prisustusiin vratova izméu
sfernih ¢estica polaznog praha Zge naruSivanje je potrebna velika energija, te jera
prostiranje pukotine obrnuto proporcionalno energiji potrebnoj za stvaranje dve nove
povrSine nastale ,ruSenjem*“ formiranih vratova. Drugi efekat kogeutia smanjenje
duzZine pukotine je sa jedne strane postojanje sfernih intraaglomeratnih pora a sa druge
poveanje sfertnosti interaglomeratnih pora u materijalu tokom esiavanja. Ovaj efekat

se objasnjavainjenicom da je sfera idealan oblik pore, tj. kad&giina tokom prostiranja
naide na krute sfeéne aglomerate tijem srediStu se nalaze sferne intraaglomeratne pore
nastavlja svoj put obilazeoko sfernih pora, prtemu gubi znatnu kalinu energije, Sto

utice na smanjenje njene duzine, a za krajnji cilj ino&egpanje zilavosti materijala [56,
221].

Zilavost sinterovanih HAP3 i HAP4 biokeratkin materijala kontrolisane
poroznosti, prikazana je na slici 21.14, u funkciji temperature mikrotalasnog sinterovanja.
Vrednosti zilavosti uzoraka HAP3 i HAP4 sinterovanih na 900 °C i 10G%@lo niske, i
nalaze se u intervalu od 0,35 MP&%uo 0,50 MPa nt’2. Ovako niske vrednosti ukazuiju
na cinjenicu da se na ovim temperaturama sinterovanyedenih prahova nije odvilo u
potpunosti, Sto potduju SEM mikrografije na slikamal.3., 21.4., 21.7., 21.8. Paamje
temperature sinterovanja $800 °C na 1200 °C d& na povéanje zilavosti do vrednosti
od 1,25 MPa M u slu@ju oba prah4Slika 21.14). Sa slike 21.14 se takode awa da
uzorci sinterovani na 1100 °C imaju manju Zilavost od uzoraka sinterovanih na 1200 °C,
Sto je direktna posledica nastajarastin veza izmdu sfera i povéanja sferénosti
interaglomeratnih pora.
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Slika 21.14. Zilavost uzoraka HAP3 i HAP4 u funkciji
temperature mikrotalasnog sinterovanja
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Vrednosti  Zilavosti mikrotalasno  sinterovanih  bioker&dii  materijala
kontrolisane poroznosti dobijenih u ovom radu su iznad literaturnih vrednosti Zilavosti
kako poroznih tako i gustih materijala na bazi HAP i TCP, koje saikrantervalu 0,6 —

1,0 MPa nt?

Na dijagramu prikazanom na slici 21.14 aea se da uzoraci HAP3 i HAP4
sinterovani na 1200 °C, imaju isti koeficijent Zilavosti iako kod uzoraka HAP3 dominantnu
kristalnu fazu predstavlja kalcijum-hidroksiapatit, dok je uzorak HAP4 sinterovan na istoj
temperaturi po faznom sastavu u napgm procentu-TCP. Ovacinjenica ide u prilog
zakljucku da fazni sastav ima inferioran uticaj na Zilavogako dobijenih materijala u
odnosu na njihovu spedifiu mikrostrukturu, koja se odlikuje prisustvom sfenmora i
jakih mostova izméu sfernih &stica.

21. 5. Uporedna analiza karakteristika poroznih biokeramikih materijala dobijenih
mikrotalasnim sinterovanjem i konvencionalnim sinterovanjem

a-TCP kao dominantna faza u shjd kompakata HAP4, karakteriSe se &aitim
bioaktivnoZu i biokompatibilnodu. Zbog dobre resorbilnosty-TCP igra vrlo vaznu
ulogu u stomatoloSkoj i ortopedskoj praksi. Merenjem Zzilavosti uzorka HAP4 uniaksijalno
presovanog na 100 MPa i mikrotalasno sinterovanog na 1200 °@emtvida se ovaj
biokeramiki materijal odlikuje visokom vrednos koeficijenta Zilavosti. Sa ciljem da se
Zilavost jos poveéa, prah HAP4 je ispresovan na 400 MPa, a zatim r@lkasno sinterovan
na 1100 °C i 1200 °C tokom 15 min.

Mikrostrukture kompakata formiranih na ovajcmaprikazane su na slikama 21.15
i 21.16, sa kojih se uava da se dobijeni materijal odlikuje uniformnom rogtrukturom,
kao i da su dimenzije sfernih intraaglomeratnih pora nesto manje negoaju siadraka
presovanih na 100 MPa a zatim mikrotalasno sinterovanih na istim temperaturama (Slike
21.9 i 21.10). Primena viSestruko ¢eg pritiska dovela je do stvaranja kompakata sa
intimnijim kontaktom polazniniestica, koji su rezultirali fam vratovima formiranim
medu sfernim aglomeratima nakon sinterovanja ¢ora gustinom finalnog materijala.
Gustina uzorka sinterovanog na 1100 °C ima vrednost 2,60°g&nsa pové&anjem
temperature na 1200 °C, gustina raste do vrednosti 2,76, ghmnje za oko 30 % vrednosti
teorijske gustine W& nego u slugu uzoraka presovanih na 100 MPa, zatim mikrotalasn
sinterovanih.
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Slika 21.15. SEM mikrografija izostatski ispresovanog uzorka HAP4
mikrotalasno sinterovanog na 1100 °C tokom 15 min

Slika 21.16. SEM mikrografija izostatski ispresovanog uzorka HAP4
mikrotalasno sinterovanog na 1200 °C tokom 15 min
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Zilavost izostatski ispresovanog uzoraka HAP4 na 400 MPa i mikrotalasno
sinterovanog na 1100 °C iznosi 1,32 MP¥*nmok je tvrdoa istog uzorka 2,45 GPa.
Povetanjem temperature sinterovanja na 1200 °C, Zilasespovéava do vrednosti od
1,35 MPa nY?, a tvrdo@ takode raste do vrednosti od 2,55 GPa. Visok izostatisisigl je
uslovio ja&u denzifikaciju materijala, smanjenje J@he pora, i formiranje finozrne
mikrostrukture, Sto je uticalo na porast zilavosti i tvrela©iaterijala. Na osnovu ovih
rezultata moZe se ¢ieda kombinacija izostatskog presovanja na 400 MR&kiotalasnog
sinterovanja kompakata HAP4 rezultira biokergiinn materijalima na bazia-TCP, sa
znatno poboljSanim mehatkim svojstvima u pordenju sa materijalom dobijenim
kombinacijom uniaksijalnog presovanja i mikrotalasnog sinterovanja.

Izostatski ispresovani kompakti HAP4 su i konvencionalno sinterovani na
temperaturama 1100 °C i 1200 fskom 2 h, a mikrostrukture ovako sintetisanih ukara
prikazani su na slikam1.17 i121.18, respektivno. @&tine ovako dobijenih kompakata su
bile znatno manje od uzoraka mikrotalasno sinterovanih na istim temperaturama tokom 15
min, i iznosile su 2,54 g/chi 2,62 g/cnd, respektivno.

Slika 21.17.SEM mikrografija izostatski ispresovanog uzorka HAP4
konvencionalno sinterovanog na 1100 °C tokom 2 h
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Slika 21.18. SEM mikrografija izostatski ispresovanog uzorka HAP4
konvencionalno sinterovanog na 1200 °C tokom 2 h

U tabeli 21.1 prikazane su mehée karakteristike biokerakin materijala na
bazi a-TCP dobijenih konvencionalnim i mikrotalasnim shoeanjem. Koeficijent
Zilavosti uzorka HAP4 konvencionalno sinterovanog na 1100 °C iznosi 0,88 MPa sa
povetanjem temperature na 1200 °C, Zilavost raste daoesttod 1,20 MPa Mf. Tvrdoéa
uzorka HAP4 konvencionalno sinterovanog na 1100 °C iznosi 2,25 GPa, i raste do
vrednosti 2,35 GPa sa p@anjem temperature sinterovanja na 1200 °C. Na osoewvu
rezultata zakljudjeno je da se mikrotalasnim sinterovanjem kalcijuidroksiapatita
HAP4 dobija biokerantki materijal kontrolisane poroznosti na bazi CP, znatno boljih
mehanékih svojstava u odnosu na materijal dobijen konvema&inim sinterovanjem
tokom osam puta duzeg vremena zadrZzavanja na temperaturi sinterovanja. Gamjpove
tvrdode i Zilavosti usled primene mikrotalasa ukazuje dee@ oblika i broja pora, kao i
cvrstih vratova izméu sfernih aglomerata, finozrna struktura taegustina takode i
na mehanika svojstva ovog tipa biokeramike.

Tabela 21.1. Uslovi procesiranjamnehandke karakteristike uzoraka HAP4 dobijenih
konvencionalnim i mikrotalasnim sinterovanjem

Temperatura 1100 1100 1200 1200
sinterovanja,°C

Vrsta sinterovanja | konvencionalng mikrotalasno| konvencionalng mikrotalasno

Vreme, min 120 15 120 15
Tvrdoéa, GPa 2.25 2.45 2.35 2.55
Zilavost, 0.88 1.32 1.20 1.35
MPa nt

163



21.6. Rezultati ispitivanja uticaja oblika, vel€ine i broja pora na mehanike
karakteristike poroznih biokeramikih materijala

U ovom poglavlju prikazani su rezultati ispitivanja uticaja parametara procesiranja
na oblik i veltinu pora, kao i uticaj oblika i veline pora na mehatke karakteristike
dobijenih biokeramikih materijala. U tom cilju prah HAP3 je izostatsipresovan na 400
MPa, a ispresovani kompakti su nakon toga konvencionalno sinterovani na 1100 °C, 1200
°C i 1250 °Ctokom 2 h. Za analizu je odabran prah HAP3 zato ifta ve&e
intraaglomeratne pore, Sto olakSava njihovo detektovanje i analizu slike, ali i zbog manjeg
uticaj fazne transformacije na karakteristike sinterovanog materijalaajisjpraha HAP3,
¢ijim sinterovanjem kalcijum-hidroksiapatit u vrlo foen procentu prelazi u TCP.

Na slici 21.19 prikazana je mikrostruktura uzorkaP-BAsinterovanog na 1100 °C
tokom 2 h. Na slici se wava postojanje sfernih intraaglomeratnih pora iragémeratnih
pora nepravilnih dimenzija, kao i deliémio formiranje vratova iznad sfernih aglomerata.
Gustina ovog uzorka iznosR,58 glcni (Tabela 21.2). Poveanjem temperature
sinterovanja nal200 °C gustina se pov@va do vrednosti2,64 glcni, a sa SEM
mikrografije prikazane na slici 21.20 wa se da je doslo do formiranja vrlo jakih veza
izmeaiu sfernih aglomerata. Uava se i mnogo manji broj nepravilnih interaglomeitat
pora u mikrostrukturi.

Slika 21.19. SEM mikrografija izostatski ispresovanog uzorka HAP3
sinterovanog na 1100 °C tokom 2 h
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Slika 21.20. SEM mikrografija izostatski ispresovanog uzorka HAP3
sinterovanog na 1200 °C tokom 2 h

Daljim pove&anjem temperature sinterovanja na 1250 °C i daljsns&njuje broj
nepravilnih interaglomeratnih pora (Slika 21.21), formiraju se j&S y&ze izméu sfernih
aglomerata, a gustina uzorka iznosi 2,66 g/€fabela 21.2).

Slika 21.21. SEM mikrografija izostatski ispresovanog uzorka HAP3
sinterovanog na 1250 °C tokom 2 h
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Tabela 21.2. Vrednosti gustina mikrotalasno sinterovanih kompakata
HAP3 na 1100 - 1250 °C

. . Gustina kompakata, g/ém
Temperatura sinterovanja, °C P g

1100 2.58
1200 2.64
1250 2.66

Vizuelna zapazanja karakteristika mikrostrukture uzoraka ¢@eta su |
kvantifikovana softverom za analizu slike. Najpre su pdiazel SEM mikrografija
formirane binarne slike sa selektovanim (detektovanim) porama za morfoloSku analizu.
Binarne slike uzoraka HAP3 sinterovanih na 1100 °C, 1200 °C i 1250k&n 2 h
prikazane su na slikamal.2221.24. Sa ovako formiranih slika mnogo je lakSe odiredi
oblik i veli¢inu pora, a razlog je dosta izrazeniji kontrast vep@nju sa originalnim SEM
dikama. Dobijene slike predstavljaju dobru bazu za dalju morfoloSku analizu.

Slika 21.22. Deo SEM mikrografa uzorka Slika 21.23. Deo SEM mikrografa uzorka
HAP3 sinterovanog na 1100°C tokom 2h $#AP3 sinterovanog na 1200°C tokom 2h sa
selektovanim porama selektovanim porama

Slika 21.24. Deo SEM mikrografa uzorka HAP3 sinterovanog na
1250°C tokom 2h sa selektovanim porama
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Analizom binarnih slika dobijeni su podaci o obliku i ¢&li pora, pricemu se
izratunate proséne vrednosti dimenzija pora odnose na priblizno détektovanih pora
po uzorku. Statistkom analizom detektovanih pora dobijene su minimalrezednje
vrednosti dimenzija pora, a njihove vrednosti u zavisnosti od temperature sinterovanja
prikazane su na slici 21.25. Sa slike seavacporst minimalne vrednosti dimenzije pora sa
porastom temperature, Sto je u skladu sekvanjem jer najmanje pore nestaju sa
povetanjem temperature sinterovanja. Srednja vrednosgtivelpora uzorka sinterovanog
na 1100 °C iznosi 0,68m i raste do vrednosti 0,88m sa povéanjem temperature
sinterovanja na 1250 °C.

Slika 21.25. Promene minimalne i srednje vrednosti dimenzije pora sa promenom
temperature sinterovanja HAP3

Vrednosti sfednosti pora u zavisnosti od temperature sinterovanfa@azane su na
slici 21.26. Sfexinost je definisana kao:

Sferi¢nost = preénik %/(4- = - povrsina preseka pore) (21. 1)

Njena minimalna vrednost iznosi 1 i ova vrednost je karakt@rsstza idealnu
sferu.

Slika 21.26. Promene sfeénosti pora sa promenom temperature sinterovanja 8IAP
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Sa slike 21.26 u@va se da su najmanje pore u svim gjenima idealne sfere, dok
srednja i maksimalna vrednost st@rosti opadaju sa porastom temperature. Maksimalna
vrednost sfetinosti pora znéjno opada pri porastu temperature sinterovanjalé 1C
na 1200 °C, a manje pri porastu temperature na 1250 °@Qvale& da su nepravilne pore
nestabilne, kao i da teZe da sa porastom temperature postigidnusfgrometriju.

Kako je za svaki uzorak ista povrSina preseka uzeta u razmatranjéerogieei
ukupan broj pora, kao i povrSina popmeg preseka pore u zavisnosti od temperature
sinterovanja, a rezultati su prikazani na slici 21.2%g@dno je da se broj pora smanjuje
sa poveéanjem temperature sinterovanja, dok srednja vredrmsine poprénog preseka
pora raste iz razloga Sto raste i srednja vrednoshika pora (Slika 6.25).

Slika 21.27. Promena broja pora na karaktewdsioj povrsini i promena srednje povrsine
poprecnog preseka pore sa promenom temperature sintej@vdiP3

Sa ciliem da se joS preciznije definiSe morfologija dobijenih uzoraka, u zavisnosti
od vrednosti dimenzija pora definisano je nekoliko klasa pora, idedeeje njihova
sfericnost na raztitim temperatura sinterovanja, a vrednosti su pak&zna slici 21.28.
Uocava se da najmanje pore ostaju sfegina svim temperaturama, dok se sfest pora
smanjuje sa pou&anjem njihovih dimenzija. Na temperaturi od 1100 @Gdjive su pore
nepravilnog oblika dimenzija ¥é od 3um, dok se na w@m temperaturama one smanjuju
do dimenzija izméu 2-3um. Takode je udjivo da se sfefinost klasa pora od 0,5¢in i
1-2 yum znatno pové&ava sa porastom temperature sinterovanja, Sto u onmegitte na
povetanje ukupne sfetnosti pora.
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Slika 21.28. Srednja vrednost s@rosti posmatranih klasa pora na
temperaturama sinterovanja 1100 °C, 1200 °C i 1250 °C.

Na slici 21.29 prikazane su dimenzije klasa pora definisanih na osnovu njihove
sferiénosti, u zavisnosti od temperature sinterovanja. 0l uzoraka, bez obzira na kojoj
su temperaturi sinterovani najstamnije pore imaju najmanji paik. Dimenzije pora sa
vrednostima sfe¢nhosti od 1,2 do 3,0 su vrlo &tie na razliitim temperaturama
sinterovanja. Ukoliko se posmatraju pore u okviru iste klasecsiasti, a na razitim
temperaturama sinterovanja, moze seituata se srednje vrednosti @reka neznatno
povetavaju. Zaklju€i vezani za oblik i vedinu pora dobie svoj pravi zné&aj tek nakon

analize njihovog uticaja na Zilavost dobijenih bioker&kih materijala kontrolisane
poroznosti.
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Slika 21.29. Preénik pora u funkciji sferinosti za posmatrane klase pora na
temperaturama sinterovanja 1100 °C, 1200 °C i 1250 °C.

Kao Sto je ranije we navedeno pov@&nje broja sfetinin pora uz istovremeno
smanjenje broja pora nepravilnih dimenzija, tj. péage ukupne sfethosti pora ima
pozitivan uticaj na pov@nje zilavosti materijala. Merenjem vrednosti zilstrauzoraka
HAP3 podvrgnutih analizi slike i definisanju oblika i w&he pora, potwdene su ove
pretpostavke. Zilavost uzorka sinterovanog na 1100 °C tokom 2 h iznosi 1,0 ¥P8an
poveanjem temperature sinterovanja na 1200 °C zilavasta raste do vrednosti od 1.30
MPa nt?, dok dalji porast temperature na 1250 °C néeuthnogo na promenu ove
vrednosti zilavosti, koja ostaje konstantna. Ova visoka vrednost zilavosti za ovaj tip
keramike je upravo direktna posledica peuga sfertnosti pora, tj. procentualnim
povetanjem udela sfernih pora u ukupnoj poroznosti, &ouj ovom poglavlju i
kvantitativno prikazano.

Ispolirane povrSine kompakta HAP3 sinterovanog na 1100 °C tokom 2 h nakon
Vikersovog testa sa optéenjem od 3 kg i 1 kg prikazane su na slikama 21.3a
Uocava se da je opterenje od 3 kg bilo preveliko za odiganje zilavosti uzorka, jer se
pukotine ne prostiru u pravcu dijagonale otiska. Smanjenjem ¢éptgeena 1 kg dobijen je
vrlo pravilan otisak sa uenim pukotinama u pravcu dijagonala otisaka.
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b)

Slika 21.30. Fotografije ispoliranih povrSina kompakta HAP3 sinterovanog na 1100 °C
tokom 2 h nakon Vikersovog testa sa optengem od: a) 3 kg i b) 1 kg
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Na slikama 21.31 a i b prikazani su otisci nakon Vikersovog testa sadapiera
od 3 kg u slugju uzoraka sinterovanih na 1200 °C i 1250 °C, gdpren€uje izuzetno
pravilan oblik otiska i pukotina u pravcu dijagonala, vidnockrad pukotine na slici
21.30, Sto slikovito potvuje da je povéanjem temperature sinterovanja dobijen materijal
sa boljim mehanikim karakteristikama.

b)

Slika 21.31. Fotografije ispoliranih povrSina kompakta HAP3 nakon Vikersovog testa sa
optere’enjem od 3 kg sinterovanih na: a) 1200 °C i b) 1Z50 tokom 2 h
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Nakon ispitivanja Vikersovim testom uzorak sinterovan na 1200 °C, jectermi
nagrizen, a SEM slika pukotine prikazana je na slici 21.32. Sa slika je dobijena potvrda
pretpostavke da pukotina zaobilazi sferne por&gmu nailazi na jake vratove formirane
izmealu postojanih sfernih aglomerata, Sto potkrepljujerije da prisustvo sfernih
intraaglomeratnih pora doprinosi p@éaaju vrednosti koeficijenta Zilavosti biokeratkih
materijala kontrolisane poroznosti.

Slika 21.32. SEM mikrografije izgleda pukotine pri afivanju zZilavosti kompakta HAP3
sinterovanog na 1200 °C

21.7. Analiza rezultata 3D modeliranja metodom konatih elemenata

Model formiran metodom kowaih elemenata potvrdio je da kontrolisano porozna
keramika na bazi HAP, sa dominantnim sfernim porama, ima bolja nd&hasvojstva od
poroznih biokeraniikih materijala sa porama nepravilnog oblika, tj.jelasfera pozeljan
oblik pore u poroznom biokerattkiom materijalu. Na slici 21.33 su prikazani rezulkaii
idu u prilog ovom tuwienju. Na toj slici su prikazane raspodele ekvivalegt napona
izratunatog na osnovu slozenog naponskog stanja primémnpoteze Von Missesa. Von
Missesa-ova raspodela naprezanja modelovanog k#magnmaterijala nakon deformacije
prikazana na slici 21.33., dobijena je optéranjem mreZze korih elemenata sa
definisanim pomeranjentvorova pozicioniranih na gornjoj povrSini reprezémaog
zapreminskog elementa, RZE, (y =@y u pravcu y-ose.

Nominalno naprezanjecfor) je definisano kao ukupna reakcija na povrSinu
suprotnu optergnoj povrsini, podelien vrednas povrsine (A = 9um?), a u praksi
predstavlja fiktivni (zamisljeni) RZE bez pora, a opéerena isti n&éin kao i RZE sa slike
21.33. Vrednosti naprezanja prikazane na slici 21.33, su rezultat@ptgréoje odgovara
deformaciji od 1%. Okolina pora, gde se javlja maksimalno naprezagjg,(je pogodno
mesto za lokalnu deformaciju, kao i za nastajanje i prostiranje pukotine.
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Sferne pore Pukotina iz pore paralelna Pukotina iz pore ortogonalna

pravcu dejstva sile pravcu dejstva sile
omax= 187,41 MPa omax= 118,75 MPa Omax= 343,53 MPa
onom= 85,15 MPa Snom= 95,21 MPa onom= 89,41 MPa
SCF=2,21 SCF=1,25 SCF= 3,84

Slika 21.33. Von Misses-ova raspodela naprezanja u HAP keramici pri zapreminskom
udelu pora od 0,155; (vrednosti naprezanja siNdyga’= MPa) sa izradinatim SCF

Faktora poj@avanja naprezanja, SCF (stress concentration fagmwedstavlja
odnos maksimalnog i nominalnog naprezanja (SCka/ ®nom). SCF je koeficijent koji je
obrnuto proporcionalan meh&koj c¢vrstod materijala. Dobijene vrednosti SCF za
kontrolisano porozne materijale na bazi HAP, sa pora@znod priblizno 15 % se kée od
vrednosti 3,84, u sl@ju kada su pore izduzenog oblika i kada se prostirpravcu
ortogonalnom na pravac optéeaja, do vrednosti 1,25 u shjt pora izduzenog oblika
koje se prostiru u pravcu dejstva sile. Prvi ajupredstavlja materijal sa teorijski
posmaterano najboljim meh&kim svojstvima, dok drugi predstavlja materijal sa
najloSijim moguém mehantkim svojstvima. Oba posmatrana gkara slu@ja se u
realnom materijalu prakiho ne sréu, dok je u ovj disertaciji pokazano da je maguc
dobiti kontrolisano porozan materijal na bazi HAP sa dominantnim sfernim porama u
mikrostrukturi.

Za materijal sa sfernim porama, igwaata vrednost SCF bila je 2,21. Ova vrednost
ukazuje da se mehatia svojstva materijala kontrolisane poroznosti nai bdAP,
dobijenih u ovoj disertaciji nalaze iz ova dva gradhna slu@ja. Posto je nezamislivo,
prakticno nemogué, dobiti material sa izduZzenim porama u pravcutdejspteréenja,
ovi rezultati nedvosmisleno ukazuju tiajenicu da je postojanje sfernih pora u materijalu
kontrolisane poroznosti na bazi HAP dobra polazna osnova za relativho dobradkeehani
svojstva, u odnosu na materiale sa nepravilnim oblikom pora.¢cBopebroja sfernih pora
u odnosu na nesferne, u jednom ovakvom kontrolisano poroznom materijalu, epeoguc
poboljSanje njegovih mehaikih svojstava.
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22. Uporedna analiza svojstava biokerantkih materijala
dobijenih razli¢itim tehnikama sinterovanja

Kako je konvencionalnim postupkom sinterovanja dobijen @Bajveroj
komercijalno dostupnih implantnih materijala na bazi HAP i TCP i kako je ovo ujedno i
nage&e eksploatisan postupak za dobijanje bioketkinimaterijala, polazna osnova za
uporednu analizu rezultata u ovoj diskusigdupravo rezultati dobijeni konvencionalnim
sinterovanjem stehiometrijskog HAP1. Kao optimalni parametri procesiranja pri dobijanju
gustih monofaznih biokeragkih formi konvencionalnim postupkom u shja praha
HAP1 ustanovljeni su: izostatski pritisak pretpresovanja praha 400 MPa, temperatura
sinterovanja 1200 °C i vreme zadrzavanja na temperaturi sinterovanja 2 h.
Konvencionalnim sinterovanjem praha HAP1 pri navedenim uslovima, dobijen je
monofazni biokerantki materijal na bazi HAP gustine 3,00 gftnsa prosénom
velicinom zrna od 3um. Dobijeni materijal je imao vrednost tvranéd 2,39 GPa i vrlo
mali koeficijent Zilavosti od svega 0,28 MPa'mPokusaji da se dobije gust monofazni
biokeraméki materijal sa manjom pro&eom veltinom zrna konvencionalnim postupkom
sinterovanja na nizim temperaturama i pri duzim vremenima sinterovanja, rezultirali su
materijalima sa manjom prasem veltinom zrna, ali i znéajno manjim gustinama i
izrazito poroznim mikrostrukturama. Materijali dobijeni na nizim temepraturama od 1200
°C su imali neSto bolja meh&hka svojstva, u podenju sa gustim mikrostrukturnim
materijalom sinterovanim na 1200 °C, usled déasty smanjenja pro&ee veltine zrna,
ali su vrednosti mehatkih parametara bile i dalje veoma niske. Ideja drsmenom
savremenih tehnika sinterovanja, polkazed stehiometrijskog HAP1, i pronalazenjem
optimalne kombinacije parametara procesiranja dobiju gusti monofazni nanostrukturni
materijali poboljSanih mehatkih svojstava, podrazumevala je: primenu pritiskleoto
sinterovanja, kombinovani efekat pritiska i elekte stuje u okviru spark plazma
sinterovanja ili mikrotalasno sinterovanije.

Primenom toplog presovanja u atmosferi argona, pri pritisku od 20 MPa u
kombinaciji sa izostatskim pritiskom pretpresovanja od 400 MPa, sniZzena je temperatura
sinterovanja praha HAP1 na 950 °C, pri relativno dugom vremenu zadrZavanja na
temperaturi sinterovanja od 2 h. Dobijeni monofazni hidroksiapatitni materijal odlikovao
se znatno manjom prasem veltinom zrna od 50 nm, ali i neSto manjom gustinom u
odnosu na napred opisan konvencionalno sinterovan monofazni bio&leramaterijal na
temperaturi 1200 °C. Smanjenje prose veltine zrna sa mikro na nano nivo u gustoj
strukturi kod monofaznih biokeragkih materijala rezultovalo je translucenttos
materijala, kao i pouwsanjem tvrdoé do vrednosti 4,30 GPa, odnosno koeficijenta zgtvo
do vrlo visoke vrednosti 1,5MPa 2. Mikrostrukture materijala dobijenih toplim
presovanjem praha HAP1 na nizim temperaturama od 950 °C odlikovale séijs®mo
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poroznosu i dosta manjim gustinama. Na viSim temperaturaomim presovanjem praha
HAP1 dobijeni su takog monofazni materijali izuzetno velikih gustina kifs teorijskoj
vrednosti, sa nesto ¥@m prosénom veltinom zrna ali i sa nesto loSijim mehé&kih
svojstavima u poréenju sa materijalom dobijenim na 950 °C, ali takode mnogo boljim
mehanékim svojstavima u odnosu na konvencionalno sintarevaaterijale. Koristg se
rezultatima dobijenim pri izradi ove doktorske disertacije kombinovanjem dve do sada
diskutovane tehnike, odnosno konvencijalnog sinterovanja i toplog presovanja, prvi put je
pokazano da se sa dovoljno velikim smanjenjeméwei zrna, sa mikro na nano nivo,
simultano mogu powati i Zilavost i tvrdo& biokeramikih hidroksiapatitnih materijala

[24, 198]. Vrlo vaZzno je istada se smanjenjem prase veltine zrna na nano dimenzije
promenila vrsta loma po svojoj prirodi relativno krte biokeramike na bazi HAP iz
transgranularnog u intergranularni, imajaé posledicu veliki porast Zilavosti materijala.
Rendgenska difrakciona analiza toplo presovanih uzoraka HAP1 je pokazala da je pri
formiranju monofaznih gustih materijala doSlo do preferentne kristalizacije usled dejstva
pritiska tokom sinterovanja, ali da je na svim temperaturama doSlo do formiranja
monofaznog hidroksiapatitnog materijala. Na osnovu ¢er@ proséne veltine zrna i
mehanékih svojstava gustih monofaznih hidroksiapatitniokgramékih materijala, moze

se uodti da je moguéost sniZzenja temperature sinterovanja primenoniskait tehniku
toplog presovanja postavilo daleko iznad konvencijalnog postupka.

Spark plazma sinterovanje, kao joS novija i naprednija tehnika kéje gtoplom
presovanju podrazumeva primenu pritiska tokom sinterovanja, tokom koje secabektri
struja Kkoristi za pospeSivanje procesa sinterovanja, onilagjet u slu@ju praha HAP1
dobijanje monofaznih biokerakkih materijala vée gustine u podenju sa materijalima
dobijenih konvencionalnim sinterovanjem i toplim presovanjem na jo$ niZoj temperaturi.
Naime pri spark plazma sinterovanju praha HAP1 na 900 °C uzcdmdtiae vreme
sinterovanja od svega 5 min, dobijen je monofazni biokefiinmnaterijal izuzetno velike
gustine koji je po ivicama bio translucentan. Ovaj postupak sinterovanjaajustidP1 sa
jedne strane doprinosi paanju gustine na niZoj temperaturi i pri viSestruk@tkm
vremenu procesiranja u odnosu na tehniku toplog presovanja, dok sa druge srane dobijeni
materijal ima takoé finozrnu strukturu ali i neSto ¢ vrednost prosse veltine zrna,
koja iznosi oko 150 nm. NesSto &g proséna veltina zrna monofaznih materijala
dobijenih spark plazma sinterovanjem u odnosu na toplo presovan materijal rezultira nesto
manjom vredna& koeficijenta Zilavosti od 1,00Pa nt'?, dok je tvrdoa ovih materijala
veca od materijala dobijenih prethodno opisanim postopc usled intenzivnije
denzifikacije i iznosi 4,75 GPa. Na temperaturama od 1000 °C do 1200 °C tokom 5 do 15
min, spark plazma sinterovanjem praha HAP1 dobijeni su takode monofazni materijali
velikih gustina, sa W®m prosénom veltinom zrna ali sa pojavom pukotina i sa dosta
loSijim mehanikim svojstvima u por@enju sa materijalom dobijenim na 900 °C. Vrsta
loma u sluaju spark plazma sinterovanih materijala na tempeaata nizim od 1000 °C je
intergranularan, dok je na viSim temperaturama usled velikog rasta zrna priroda loma
transgranularna. Moze se konstatovati da je spark plazma sinterovanjem HAR&mmotvr
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da se sa smanjenjem prage veltine zrna sa mikro na nano nivo istovremeno paveju

i tvrdoca i Zilavost biokerantkih materijala. Rendgenska difrakciona analiza spéakma
sinterovanih uzoraka HAP1 je pokazala da je pri formiranju monofaznih gustih materijala,
slicno kao kod toplo presovanih uzoraka, doslo do peeteog rasta zrna usled dejstva
pritiska tokom sinterovanja. Svojstva gustih monofaznih hidroksiapatitnin biokeiami
materijala dobijenih spark plazma sinterovanjem ukazuju na niz prednosti ove tehnike
sinterovanja u odnosu na konvencijalni postupak. Znatni kne@me sinterovanja na nizZoj
temperaturi, kao i odsustvo pretpresovanja na visokim pritiscima, tehniku spark plazma
sinterovanj pri procesiranju monofaznih hidroksiapatitnih bioketfiiimimaterijala izdize

u odnosu na konvencionalno sinterovanje i tolpo presovanje.dégesn svojstava
monofaznih hidroksiapatitnih materijala dobijenih spark plazma sinterovanjem sa toplo
presovanim materijalima, uava se da obe tehnike imaju svoje prednosti i davismosti

od Zeljenih svojstava materijala i ekonomskih parametara jedna od njih dobija prednost u
odnosu na drugu. Sa druge strane, generalni nedostatak obe tehnike sinterovanja
potpomognute pritiskom predstavlja nemogost direktne izrade biokeratkih
kompakata sa nepravilnim oblicima, kakvesto imaju primenu u maksiofacijalnoj
hirurgiji i ortopediji, ve¢ zahtevaju naknadnu obradu.

Tehnika koja se tokom izrade ove doktorske disertacije po dosta kriterijuma
pokazala kao optimalna za procesiranje bioketkimi materijala na bazi HAP je
mikrotalasno sinterovanje. Uspostavljanjem homogenog mikrotalasnog polja tokom
sinterovanja omoguwho je procesiranje monofaznih materijala na bazPHystine 96 %
od teorijske gustine tokom 15 min na 900 °C. lzuzetno uniformna mikrostruktura ovako
dobijenog gustog materijala je posledica odsustva temperaturnog gradijenta u samom
materijalu tokom procesiranja zahvaljujumikrotalasima koji obezhkiju homogeno
zagrevanje pocitavoj zapremini procesiranog materijala. Najmanj@dwnost prosae
veli¢ine zrna u gustoj nanostrukturi iznosi 100 nm, atignata je upravo pri prethodno
navedenim uslovima procesiranja, polazed izostatski ispresovanog kompakta na
pritisku od 400 MPa. Vrednost koeficijenta Zilavosti materijala dobijenog na ovia jea
relativno visoka i iznosi 1,38Pa nt’?, dok je tvrdo& uzorka identina tvrdo¢ uzorka
procesiranog spark plazma tehnikom na istoj temperaturi i iznosi 4,75 GPa. danate
tehniku sinterovanja na temperaturama do 1200 °C, tokom 15 min su dobijeni materijali
tvrdoce i do 5,0 GPa, Sto je izuzetno visoka vrednostvaatip keramike, a treba istada
se za razliku od prethodno navedenih tehnika materijali dobijeni na viSim temperaturama
odlikuju odsustvom pukotina i uniformnom raspodelomadnedi zrna. Uniformne finozrne
mikrostrukture materijala, dobijenih mikrotalasnim sinterovanjem HAP1 mogu biti
garancija i za ujedkane vrednosti mehaikih parametara u svim pravcima, za razliku od
nanostrukturnih i finozrnih materijala dobijenih tehnikama koje podrazumevaju primenu
pritiska tokom sinterovanja.
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Polazéi od nanoésténog kalcijum deficitarnog HAP2, postupkom
konvencionalnog sinterovanja, kao i u st stehiometrijskog nanes&tcnog HAPL,
optimalni parametri procesiranja za dobijanje gustih bifaznih bioké&kammaterijala su:
izostatski pritisak pretpresovanja praha 400 MPa, temperatura sinterovanja 1200 °C i
vreme zadrzavanja na temperaturi sinterovanja 2 h. Na oviay dabijen je gust bifazni
biokeramiki materijal na bazi HAP B-TCP sa prosénom veltinom zrna od 3um. Na
nizim temperaturam su kao i u saja sinterovanja HAP1 dobijeni su materijali velike
poroznosti. Toplim presovanjem i spark plazma sinterovanjem HAP&joskao pri
procesiranju monofaznih biokeratkih materijala dobijeni su gusti bifazni biokeraiii
materijali na znatno nizim temperaturama od materijala dobijenih konvencionalnim
postupkom. Najniza temperatura na kojoj je toplim presovanjem HAP2 dobijen gust
materijal bila je kao i u sl&aju HAP1 950 °C, na kojoj je tokom 2 h procesirahpdijen
nanostrukturni bifazni biokerakki materijal sa prosmom veltinom zrna od 80 nm.
Bifazni kompakt dobijen spark plazma sinterovanjem na 900 °C odlikovao se takode
velikom gustinom, ali je progea veltina zrna bila oko deset putaé@eu odnosu na toplo
presovan bifazni materijal. Na osnovu ovog rezultata se mozé dacje velika brzina
zagrevanja prilikom SPS prilikom formiranja bifaznih gustih materijala, kao i prilikom
procesiranja monofaznih materijala inicirala¢iveast zrna u odnosu na materijale
procesirane toplim presovanjem. Mikrotalasnim sinterovanjem HAP2 dobijeni suetakod
bifazni materijali uniformnih mikrostruktura sa v&hom zrna u intervalu 480 nm - 4,7
um. MoZe se zakljuti da je svim primenjenim tehnikama sinterovanjajagei od
kalcijum deficitarnog hidroksiapatita dobijeni bifazni bioker&knimaterijali, kao i da je u
svim slucajevima bifazni materijal na bazi HAP i TCP imacwerosénu velcinu zrna,
upravo zbog nastanka TCP kao druge faze, u odnosu na monofazni bigkeraaterijal
dobijen pri identtnim uslovima procesiranja. Nehomogenost faznog gastarzi rast zrna
na nizim temperaturama sinterovanja, pri svim postupcima formiranja gustih bifaznih
biokeramékih materijala, generalno g8 na nesto loSija meha&ka i nanomehatka
svojstva ovih materijala u odnosu na monofazne biokeflkeeninaterijale dobijene pri istim
uslovima procesiranja. Ispitujud uticaj faznog sastava i veéihe zrna monofaznih i
bifaznih, nano- i mikrostrukturnih biokeratkih materijala metodom nanoidentacije,
uoceno je da nastajanj@-TCP faze tokom procesiranja ima dominantan uticaj na
nanomeharka svojstva ovih materijala, kao i da smanjenje ¢usd zrna i kod
monofaznih i kod bifaznih biokeragkih materijala, utie povéanje tvrdae.

Materijali kontrolisane poroznosti na bazi HAP i TCP su u okviru ove doktorske
disertacije dobijani tehnikama konvencijalnog sinterovanja i mikrotalasnog sinterovanja.
Ispitujud uticaj uslova procesiranja na svojstva biokek&ihi materijala kontrolisane
poroznosti, ustanovljeno je da fazni sastav ima inferioran uticaja ha midaasvojstva
ovih materijala u pordenju sa uticajem koji ima mikrostruktura sa prisoinsfernim
porama i¢vrstim vratovim uspostavljenim izrda izuzetnocvrstih sfernih aglomerata.
Ovakva mikrostruktura je, kao dominantan faktor, pre svega uticala na visoke vrednosti
koeficijenta Zilavosti ovog tipa biokerathkih materijala, dobijenih konvencijalnim i
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mikrotalasnim sinterovanjem. Ali i pored dominantnog uticaja navedenih mikrostrukturnih
karakteristika na svojstva ovog tipa materijala, prilikom procesiranja biokaidmi
materijala kontrolisane poroznosti tehnikom mikrotalasnog sinterovanja su za viSestruko
krace vreme sinterivanja dobijeni bifazni biokergkiimaterijali osetno boljih mehatkih
svojstava, tj. za oko 10 % ¥e tvrdoe i za oko 15-50 %, u zavisnosti od temperature
sinterovanja, vée vrednosti koeficijenata Zzilavosti u odnosu na lamionalno
sinterovane materijale. Razlog za poboljSanje mehkdnisvojstava usled primene
mikrotalasa tokom procesiranja materijala kontrolisane poroznosti je sa jedne strane razlika
u gustini materijala usled intenzivnije denzifikacije tokom mikrotalasnog sinterovanja,
tokom znatno kréeg vremena procesiranja. Sa druge strane finozingaiformnija
mikrostruktura dobijenih materijala, koja je posledica znatncidgazadrzavanja na
temperaturi sinterovanja, mozZe da bude ldjudaktor za poboljSana meh&ka svojstva
mikrotalasno sinterovanih materijala kontrolisane poroznosti.

Moze se zakljuiti da kratko vreme i niska temperatura, kako gugtko i
kontrolisano poroznih biokerattkih materijala, pri procesiranju tehnikom mikrotalag
sinterovanja idu u prilog njenoj ekonomskoj opravdanosti. Uniformnost mikrostrukture,
mogudost kontrolisanja progee veltine zrna na nano nivou, dobra melilaisvojstva i
jednostavnost izrade biokeratkih materijala komplikovanih oblika, samo su nekeizu
prednosti mikrotalasnog sinterovanja u odnosu na drugec¢kogstehnike za dobijanje
gustih i kontrolisano poroznih materijala polézed prahova HAP1-HAPA4.
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23. Rezultatiin vitro i in vivo ispitivanja nano- i
mkrostrukturnih biokerami ¢kih materijala

U ovom poglavlju prikazani su rezultati ispitivanja bioaktivnosti i
biokompatibilnosti materijala, dobijenih u okviru ove doktorske disertaitijevjtro i in
vivo metodama.

23.1. Rezultati in vitro ispitivanja bioaktivnosti materijala u
simuliranom telesnom fluidu

Mikrostruktura konvencionalno sinterovanog HAP1 na 1200 °C tokom 2 h, koja se
karakteriSe prosmom veltinom zrna od 3um, nakon 28 dana tretmana u simuliranom
telesnom fluidu (STF) na telesnoj temperaturi prikazana je na slici 23.1. Sa SEM
mikrografije se mogu uiti kristalne skupine vetine oko 1um, sastavljene od vrlo tankih
iglicastih i lisnati kristala duzine nakoliko stotina paretara. Formiranje uetiog novog
sloja na povrSini biokerandkih materijala je posledica izmene jona biomateaaijalastvora
STF. Iglasta mikrostruktura novonastalog sloja apatita naguu gustog biokeramikog
materijala nakon tretmana u STF,éala strukturi prikazanoj na slici 23.1, je utdgena
prilikom odrefivanja bioaktivnosti mikrostrukturnih materijala bazi HAP i TCP u STF
[188, 213, 251].

Slika 23.1. Mikrostrukture monofaznog konvencionalno sinterovanog uzorka HAP1 na
1200°C tokom 2h, nakon in vitro testa tokom 28 dana u simulanom telesnom fluidu
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Na povrSini monofaznog biokeratkbg kompakta dobijenog spark plazma
sinterovanjem praha HAP1 na 900 °C tokom 5 min, sa pnose veltinom zrna od oko
100 nm, nakonin vitro testa u simulanom telesnom fluidu doslo je do formiranja kristala
¢ija je mikrostruktura prikazana na slici 23.2. Skaske uoava nekoliko raztiitih oblika
kristala u novonastalom sloju, od skoro sfeifhi zrna dimenzija od 100-250 nm, do
Stapicastih oblika duzine oko 1 um i debljine stotinak oraretara.

Slika 23. 2. Mikrostrukture monofaznog spark plazma sinterovanog uzorka HAP1 na
900°C tokom 5 min, nakon in vitro testa tokom 28 dana u simulanom telesnom fluidu

PovrSina mikrotalasno sinterovanog uzorka HAP1 na 900 °C tokom 5 min, nakon in
vitro testa tokom 28 dana u simulanom telesnom fluidu prikazana je na slici 23.3. Na
povrSini monofaznog biokerattkiog materijala dobijenog na ovaj dma, cija je gusta
mikrostruktura sé&njena od zrna dimenzija od 100 nm do 150 nm, naketmana u STF
doslo je do formiranja kristala dimenzija od 50 nm do 100 nnén&limikrostrukture
novonastalog sloja HAP na povrSini sinterovanog bioketkog materijala, nakon

tretmana u STF prikazali su Sun i Ribeiro sa saradnicima u svojim publikacijama [283,
284].
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Slika 23. 3. Mikrostrukture monofaznog mikrotalasno sinterovanog uzorka HAP1 na
900°C tokom 15 min, nakon in vitro testa tokom 28 dana u simulanom telesnom fluidu

In vitro testovima u simuliranom telesnom fluidu gustih monofaznih
mikrostrukturnih biokerandkih materijala na bazi kalcijum-hidroksiapatita dehih
konvencionalnim sinterovanjem, spark plazma sinterovanjem i mikrotalasnim
sinterovanjem, pokazano je da se radi o bioaktivnim materijalima. U svacajsstipslo je
do formiranja kristala apatita na povrsSini sinterovanog materijala, ali se u zavisnosti od
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temperature sinterovanja, W@tie zrna i primenjene tehnike sinterovanja razlikuju
mikrostrukture nastalih kristalnih slojeva. Na osnovu mikrostruktura uzoraka nakon
tretmana u STF moZe se zakljuda je i u slu&ju gustin monofaznih biokeradkim
materijala sa mikronskim i nano dimenzijama zrna piEma bioaktivnost, kao i da
mikrostruktura formiranog sloja zavisi od vgthe zrna.

23.2. Rezultati in vitro ispitivanja biokompatibilnosti materijala
u kulturi L929 fibroblasta

Ni jedan od dva ispitivana mikrotalasno sinterovana uzoraka HAPL1 nije ispoljavao
citotoksini efekat, Sto se ua¥a na osnovu morfoloskih analigelijskih kutura (Slike 23.
5 a-d.), ispitivanja metabdke aktivnosticelija L929 (Slika 23. 4 a.), vijabilnostielija
(Slika 23. 4 b.) i nekrozéelija (Slika 23. 4 c.). Na osnovu brajalija u kulturi zapaza se
stimulatorni efekat, posebno nanostrukturnih mikrotalasno sinterovanih uzoraka HAP1, na
proliferaciju ¢elija koji je izraZeniji nakon produzene inkubaaje 3 dana (Slika 23. 4 d.).
Slicne promene se uavaju i pri morfoloskoj analizielijskih kultura koje su bile u
kontaktu sa mikrotalasno sinterovanim mikro- i nanostrukturnim uzorcima HAP1, posebno
kod nanostrukturnih uzoraka sinterovanih na 900 °C (Slika 23. 5 d.).

Slika 23. 4 a. Efekat mikrotalasno sinterovanih uzoraka HAP1 na metkbaktivhost
L929 &lija (Ca-hidroksiaapatit (A) - mikrostrukturni mitalasno sinterovan uzorak
HAP1, Ca-hidroksiapatit (B) nanostrukturni mikrotalasno sinterovan uzorak HAP1)
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Slika 23. 4 b. Efekat mikrotalasno sinterovanih uzoraka HAP1 na vijabilnost €8 ¢

Slika 23. 4 c Efekat mikrotalasno sinterovanih uzoraka HAP1 na nekrozu LOI#8 ¢

Slika 23. 4 d. Efekat mikrotalasno sinterovanih uzoraka HAP1 na proliferacijuLéRg ¢
nakon 1 i 3 dana, *- p< 0.5 u odnosu na kontrolu.
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c) d)

Slike 23. 5. MorfoloSke karakteristike L928lija u kulturi:a) posebna kontrola- test bez
materijala, b) negativna kontrola, plastika-cover slip, ¢) mikrostrukturni mikrotalasno
sinterovan uzorak HAP1, d) nanostrukturni mikrotalasno sinterovan uzorak HAP1

Oba ispitivana uzorka mikrotalasno sinterovana uzoraka HAP1 ne ispoljavaju
citotoksini efekat na L92%elije u kratkotrajnoj kulturiCelije L929 brze rastu u blizini
uzoraka kalcijum-hidroksiapatita u odnosu na kontrolni uzorak,cpmu uzorak sa

nanostrukturnom povrsinom snaznije stimuliSe procesigske proliferacije

HistoloSka analiza &lija

Na slikama 23. 6 a i b su prikazani delovi povrSine referentnog uzorka plastike
(cover slips) na kojima se nalazi veliki broj fibroblastnih L928lija, a analizom
navedenih SEM mikrografija se moZe ubdda celije generalno posmatrano dobro
atheriraju na povrSinu referentnog uzorka, kao i dac¢slije razlcitih oblika, od
trouglastog, preko vretenastog do okruglastog. Sa slika treba éelje koje su celim
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svojim obimom spregnute sa referentnim materijalatijei je telo prakitno paralelno sa
povrSinom materijala, a upravo ovakéelije su prikazane uvelane na slici 23. 6 c.
Ovakvi oblici ¢elija ukazuju na njihovu odihu spregnutost sa povrSinom materijala, a
polozaj njihovih citoplazmatnih produZetaka ukazuje na teZznju da se ostvari geza
susednim fibroblastninielijama, Sto se joS bolje moZe ito®a slici 23. 6 d, na kojoj su
citoplazmaténi produzetci dveelije u neposrednom kontaktu. Na slici 23.6 e j&awan
primer slabo razvijenéelije koja je takode priljubljena za referentni material i koja je
okruglastog oblika bez razvijenih citoplazmatskih produzetaka. Njen oblik ukazuje na
njenu smanjenu metabdhiu aktivnost, a senka koja se javlja na njenom Kdotsa
referentnim materijalom ukazuje na relativno slabu vezu sa povrSinom materijala. Slika 23.
6 f prikazuje primer fibroblastne L928elije koja je pomod svojih citoplazmatinih
nastavaka relativno dobro pvrStena za podlogu od referentnog materijala, osim dela
obima ¢elije gde je uokiva senka koja ukazuje na loSilu atheziju tééije u odnosu na
delove sa citoplazmainim produzecima. Voluminoznost prikazaredij@ ukazuje na njenu
potencijalnu metabatku aktivnost.

c) d)

Slika 23. 6. SEM mikrografije fibroblastnih L92%lifa na povrsini
kontrolnog uzorka
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e) f)
Slika 23. 6. SEM mikrografije fibroblastnih L92%lifa na povrsini
kontrolnog uzorka

Na slikama 23. 7 a-h su prikazani delovi povrSine uzorka HAP1 mikrotalasno
sinterovanog na 1200 °C tokom 15 min u kontaktu sa fibroblastnim &Sig@ma. Na
SEM mikrografijama prikazanim na slikama 23. 7 a i b prikazane su fibroblastije
vrlo pravilnog trouglastog i nesSto zaobljenijeg oblika koje atheriraju obimom tela i pomo¢
citoplazmaténih produzetaka na povrsinu mikrostrukturnog monodazhidroksiapatitnog
materijala. Pordenjem ove dve slike moZze se ubdda je neStocvrséu vezu sa
mikrostrukturnim HAP1 matrerijalom ostvarila fibroblasttalija na slici 23.7 a, na Sta
nam ukazuje manja povrSina senke na kontéktija-sinterovan materijal. Ua¥a se da
su ¢elije potencijalno metabalki aktivne, na Sta ukazuje njihova voluminozna mao

Skeniranjemtitave povrSine matrijala ueto je da su upravéelije prikazane na
dikama 23. 7 a i b u \éni, dok su oblicicelija prikazani na slikama 23. 7 c i d u velikoj
manijini prisutni na povrsini mikrotalasno sinterovanog mikrostrukturnog HAP1 materijala.
Oblik ¢elije prikazane na slici 23. 7 ¢ ukazuje na njenwitdbziranost i smanjenu
metaboléku aktivnost, kao i na relativno loSu atheziju. Digtralno suprotna pojava
predstavljena je na slici 23. 7 d, na kojoj je prikazana izrazito voluminozna fibroblastna
¢elija koja se u potpunosti prostire po povrSini rodtrukturnog HAP1 materijala.
Odsustvo senke na kontaktu mateé@lija, na slici 23. 7 d, ukazuje na dobru athezgu n
ovaj n&in spregnute fibroblastnestije.

Na slikama 23. 7e-h prikazani su ra#li poloZaji i oblici citoplazmatinih
nastavaka, koji u svim prikazanim shjévima pospeSuju athezijéelija na gustom
mikrostrukturnom hidroksiapatithnom materijalu. Na svim slikama jdjiracvoluminozna
skrama preko zrna mikronskih vé&ia gusto pakovanih u mikrostrukturu materijala.
Polozaji citoplazmatinin produzetaka ukazuje na teznju da se ostvari sazse samo sa
materijalom vé i sa drugim fibroblastnimcelijama, Sto ide u prilog njihovom
proliferacionom potencijalu.
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b)

d)

Slika 23. 7. SEM mikrografije fibroblastnih L92%lifa na povrsini mikrotalasno
sinterovanog HAP1 na 1200 °C tokom 15 min
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9) h)

Slika 23. 7. SEM mikrografije fibroblastnih L92%lifa na povrsini mikrotalasno
sinterovanog HAP1 na 1200 °C tokom 15 min

Na slikama 23. 8 a-j su prikazani delovi povrSine mikrotalasno sinterovanog
nanostrukturnog HAP1 u kontaktu sa L929 fibroblast@dehjama. Na slici 23. 8 a je
prikazana povrSina nanostrukturnog HAP1 materijala na kojoj se nalazi veliki broj
fibroblastnih ¢elija razliitin oblika, u polozaju koji evidentno pokazuje da &vrsto
priljublijene za povrSinu materijala. Potpuno odsustvo senkedantela celije i delova
povrSine materijala, prikazanih na slikama 23. 8 b i ¢, ukazuje na izuzetno dobru atheziju
fibroblasta i guste apatitne nanostrukture. Na navedenim mikrografijamanaicsu
potpuno raSirene fibroblastréelije sa vretenastom i sfénom osnovom. Telo fibroblasta
je u svim slugjevima voluminozno (Slike 23. 8 a-j), Sto govopnilog ¢injenici da se radi
o mladim sintetski i metabalki aktivnim ¢elijama.

a) b)

Slika 23. 8. SEM mikrografije fibroblastnih L92%lifa na povrsini mikrotalasno
sinterovanog HAP1 na 900 °C tokom 15 min
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e) f)

Slika 23. 8. SEM mikrografije fibroblastnih L92%lifa na povrsini mikrotalasno
sinterovanog HAP1 na 900 °C tokom 15 min

Na slikama 23. 8 d-h fibroblastnéelije trouglastog, vretenastog i kruznog
pljosnatog oblika su potpuno raSirene i celim obimom nalezu na povrSinu materijala, bez
postojanja méuprostora. Sa ovih slika se @wa da séelije celim obimom priljubljene za
sinterovan material, kao i da su potpuno raSirene po materijalu, u toj meri da se
mikrostruktura materijala nazire ispod povrSiéelija. Sa mikrografija prikazanim na
dikama 23. 8 e i h se primeje teZnjacelija, koje su potpuno spregnute sa materijalom, za
uspostavljanjem miusobnog kontakta i formiranjem kontinualne mreZze, @tazuje na
njihove proliferaciona svojstva. Na slikama 23. 8 i, | pdiye se dobra athezija L929
fibroblastnih ¢elija na povrSini nanostrukturnog HAP1 materijala,moogu se udti
citoplazmaténi produzeci i tanak kontinualan film na krajeviréaije, koji prijanjaju na
zrna nano dimenzija, koji idu u prilogvrstoj vezi c¢elije sa gustim mikrotalasno
sinterovanim monofaznim nanostrukturnim materijalom na bazi kalcijum-hidroksiapatita.
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9)

h)

)

Slika 23. 8. SEM mikrografije fibroblastnih L92%lifa na povrsini mikrotalasno
sinterovanog HAP1 na 900 °C tokom 15 min

23.3. Rezultati in vitro ispitivanja biokompatibilnosti materijala
u kulturi humanih fibroblasta

Nakon 48 h ispitivanja citotok&iog efekta uzoraka HAPL, mikrotalasno
sinterovanih na 900 °C i 1200 °C tokom 15 min, MTT testom u kulturi MR&§a,
konstatovano je da je nivo citotoksosti dosta nizak i da iznosi 12,57 % i 9,20 %,
respektivno. Period oporavka od 72 h bio je u &luéelija zasejanih na oba ispitivana
materijala dovoljan da nivo citotoksiosti zn&ajno opadne, dok je nakon perioda
oporavka od 96 h indeks citotokepsti imao negativne vrednosti. Negativan predznak
ukazuje da ne postoji citotoksii efekat, vé da je doSlo do proliferacijéelija (reparativha
regeneracija). Negativne vrednosti indeksa citotokasti nakon oporavkéelija tokom 96
h, u slu@ju oba ispitivana biokerattka materijala, ukazuju n&njenicu da se ucgno
blago citotoksino dejstvo nakon ispitivanog perioda potpuno guBb[286].
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Kako ni jedan od materijala nije ispoljio citotolsi efekat nakon perioda
oporavka od 96 h, brzinu i stepen regeneraégbja je podesno predstaviti i brojem
vijabilnih ¢elija u odnosu na kontrolni uzorak. Slika 23. 9. ayar prikazuje stepen
oporavkacelija tj. broj vijabilnih ¢elija u odnosu na kontrolni uzorak u zavisnosti od
vremena oporavka.

Sa dijagrama se dava da je u sliju oba ispitivana materijala zZtgan efekat
oporavka nakon 96 h, u pdenju sa efektima nakon 48 h i 72 h. Treba naglasiti
rezultati MTT-testa ne pokazuju da postoji statistiznatajna razlika oporavka&elija
tokom vremena izmi dva ispitivana materijala. Moze se zakifuda izlaganje MRC-5
¢elija dejstvu mikrotalasno sinterovanih mikro- i patrukturnin  minofaznih
hidroksiapatitni materijali, tokom perioda oporavka u trajanju od 96 h, u obajasluc¢
izaziva stimulaciju metabgke aktivnosti tj. priméuje se da se broj vijabilnildelija
povetava iznad broja vijabilnihdlija kontrolnog uzorka.

MTT
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Slika 23. 9. Rezultati MTT-testa nakon inkubaégéjskih linija MRC-5
sa mikrotalasno sinterovanim materijalima (1-900 °C, 2-1200 °C) i
oporavka tokom 48 h, 72 h i 96 h, izrazeni kao procenat od kontrole

Uticaj uzoraka HAP1, mikrotalasno sinterovanih na 900 °C i 1200 °C tokom 15
min, na rast élija meren je i DET metodom [285, 286] neposredoagvrsetku inkubacije
kolorimetrijskim testom 48, 72, odnosno 96 h nakon isteka inkubacije. Uticaj ispitivanog
materijala na vijabilnostelija je i u ovom sludju izrazen procentom od kontrole, a

rezultati testa su prikazani na slici 23. 10. Nakon kontinuiranog delovanja materijala tokom

48h, vrednosti — izrazene procentom od kontrole — za oba ispitivana materijaisomeo
se statistiki znatajno ne razlikuju, bez obzira na vreme ostavljesyezem medijumu. Sa
dijagrama se u@va da je u slaju oba ispitivana materijala ztsgan efekat oporavka
¢elija nakon 96 h, Sto potduje rezultate MTT-testa.
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Slika 23. 10. Rezultati DET-testa prikazani kao rasdtjga MRC-5 izlozenih dejstvu
mikrotalasno sinterovanih materijala (1-900 °C, 2-1200 °C)
tokom 48 h, 72 h'i 96 h, izrazeni kao procenat od kontrole

Nakon izvodenja agar difuzionog testa po isteku perioda inkegbad 24 h, u
sluéaju uzoraka HAP1 mikrotalasno sinterovanih na 900 i°C200 °C, indeks
obezbojavanja bio je jednak nuli, tj. nije doslo do promene boje podloge. Nakon testiranja
oba materijala sa podlogom od agra indeks liziranja je ®akwd jednak nuli, tj. ni u
jednom sludju nisu detektovane lizirane (uginul&lije. Na osnovu vrednosti odgovora
¢elija (indeks obezbojavanja/indeks liziranja) k@iy slu&ju oba testirana materijala bio
je jednak nuli, agar difuzionim testom je paemo da mikrotalasno sinterovani mikro- i
nanostrukturni monofazni hidroksiapatitni materijali nisu citotokisi

HistoloSka anliza élija

Po isteku perioda inkubacijéelija s implantacionim materijalima, nakon 48 h
izvrSena je histoloSka analizgelija pomodi svetlosnog mikroskopa. S obzirom na
netransparentnost ispitivanog materijala, jedina mogst fotodokumentacije histoloskih
rezultata svetlosnim mikroskopom jeste prikaz dgfiaog podrdja implantacionog
materijala koje je osvetljeno i sadrzi fibroblaste. U okviru oglednih grupa opisana je
kontaktna povrSina iznde fibroblasta i implantacionog materijala, kao i fotwgija
samih fibroblasta [287].

Kontrolnu grupu predstavlja kontinuirakalijska linija humanih fibroblasta MRC-

5, koji su prikazani na slici 23. 11 a i b, a koji rastu zalepljeni za dno laboratorijskog suda.
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b)

Slika 23.11. @lijska linija fibroblasta MRC-5, kontrolni uzorak:
a)osvetljen uzorak, b)uzorak slikan sa faznim kontrastom

Sve ¢elije imaju izgled vitalnih mladih fibroblasta s weeastim i trouglastim
¢elijskim telom. Veoma retkéelije su vretenasto izduzene, istanjertegjjskog tela, Sto
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odgovara morfoloskim karakteristikama zrelih fibroblasta — fibro€ilijski produZetci
se odvajaju od €lijskog tela, dajuiécelijama &sto zvezdast izgled.

Na mestu kontakta fibroblastne kulture MRC-5 sa nanostrukturnim mikrotalasno
sinterovanim biokeramikim materijalom nalaze se vitalni fibroblasti s medsiim |
trouglastimc¢elijskim telom. Fibroblasti su u neposrednom dodiaupovrsinom materijala
u razliéitoj meri, te se tako u i¥noj zoni mogu né fibroblasti koji ¢elijskim telom nalezu
na podlogu i oni koji uranjaju jednim produzetkom u podlogdehjsko telo i ostali
produZzetci pripadaju dnu posude (Slika 23. 12 a, b). Interesantno je primetiti darodre
broj tankih citoplazmatskih produzetaka jec¢ljigi uz sam materijal, Sto je dokaz da je
¢elijsko telo saelijskim produzecima u neposrednom kontaktu sa njelt@en, pri eemu je
¢elija je i dalje vitalna. Na pojedinim mestima zagazse pojedinae okruglast&elije
bez produzetakaijji broj je mali koje mogu predstavljati avitalielije. Sa slika se uava
da fibroblasti koji su u kontaktu sa materijalom i fibroblasti sa dna posude, koji nisu u
kontaktu s implantacionom podlogom, imaju sve karakteristike mladih vitalnih fibroblasta
s produzecima, koji grade mreZu i istovetni su s kontrolr@heéna [287, 288].

a)

Slika 23.12. @lijska linija fibroblasta MRC-5, zasejana na podlvomzorak HAP1
mikrotalasno sinterovan na 900 °C tokom 15 min*
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b)

Slika 23.12. @lijska linija fibroblasta MRC-5, zasejana na podlvonzorak HAP1
mikrotalasno sinterovan na 900 °C tokom 15 min*

HistoloSkom analizom skenirajam elektronskom mikroskopijom opisana je
kontaktna povrSina iznde humanih fibroblasta i mikrotalasno sinterovanihknmmi i
nanostrukturnih monofaznih hidroksiapatitnih materijala kao i morfologija dus@bni
odnos fibroblasta. Na slikama 23. 13 a i b je predstavljen deo povrSine mikrostrukturnog
HAP1 na kome se nalazi veliki broj MRC-5 fibroblastri@lija. Celije su evidentno
spregnute sa povrSinom materijala, a generalno switdzloblika, od vretenastog, blago
zaobljenog do trouglastog oblika. Izthepojedinih¢elija i materijala se u tragovima javlja
senka, Sto pokazuje da mali bréglija delom svog obima nije savrSeno priljubljen za
povrSinu materijala. Ali treba naglasiti da jecirea ¢elija u polozaju koji ide u prilog
njihovoj ¢vrstoj vezi sa povrSinom materijala. Nalijama su uodgivi citoplazmaticni
produzetci razliitih duzina, a pri véim uvetanjima (Slike 23. 13 c i d) ua¥a se da i telo
celije i citoplazmatini produzetci u velikoj meri adheriraju na podlogud o
mikrostrukturnog HAP1. Polozaj teélija i njihovih nastavaka na slici 23. 13 ¢ poka&zu;
da pojedinani fibroblasti pokuSavaju da organizuju kontinualmarezu pomou
citoplazmatskih produzetaka koji su r&#lbg oblika i broja. Na slikama 23. 13 e i f
prikazane su fibroblastnéelije trouglastog oblika koje su svojim produZzetcihasto
vezane za mikrostrukturni materijal.
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e) f)
Slika 23. 13. SEM mikrografije humanih fibroblastniklia na povrSini mikrotalasno
sinterovanog HAP1 na 1200 °C tokom 15 min

Na slikama 23. 14 a i b je prikazan deo povrSine mikrotalasno sinterovanog
nanostrukturnog HAP1 na kome se avagju MRC-5 fibroblastnéelija u polozaju koji
evidentno pokazuje da stwvrsto priljubljene za povrSinu materijala. Na sIi3. 14 a
fibroblastnacelija je potpuno raSirena i celim obimom naleze oar§inu materijala, bez
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postojanja méuprostora. Telo fibroblasta je voluminozno, Sto gowoprilog ¢injenici da

se radi o mladim sintetski aktivnidgelijama. Odsustvo senke izthetela i nastavakeéelije

I povrSine materijala na slikama 23. 14. a i b, kao i na slikama snimanim gm ve
uvecanjima 23. 9 c i d, potduje dobru athezijéelija na povrSinu materijala. Slike 23. 14

c-f pokazuju na raziitim uvecanjima vrlo dobro prijanjenje obima fibroblastriglija za
povrSinu nanostrukturnog HAP1 materijala. Sa ovih slika seawsda sucelije celim
obimom priljubljene za material, kao i da su u toj meri raSirene po povrsini materijala da se
zrna nano dimenzija naziru ispod citoplaziati produzetaka.

b)

d)

Slika 23. 14. SEM mikrografije humanih fibroblastniklia na povrSini mikrotalasno
sinterovanog HAP1 na 900 °C tokom 15 min
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9) h)

Slika 23. 14. SEM mikrografije humanih fibroblastniklia na povrSini mikrotalasno
sinterovanog HAP1 na 900 °C tokom 15 min

23.4. Rezultati in vitro ispitivanja biokompatibilnosti materijala odredivanjem
adhezije osteoblastnihdlija MC3T3-E1

Ispitivanjem  biokompatibilnosti  mikrotalasno  sinterovanog monofaznog
hidroksiapatitnog materijala HAP1, odreanjem adhezije osteoblastndelija MC3T3-
El, utvideno je da sitelije sa povrSinom ispitivanog implantnog materijatgpostavile
¢vrstu vezu [289, 290]. Na slikama 23.15. prikazaneS&EM mikrografije osteoblastnih
¢elija MC3T3-E1 na povrsini mikrotalasno sinterovat®§P1 na 1200 °C tokom 15 min.
Na slikama se u@vaju osteoblastnéelije u poloZzaju koji potvtuje njihovu dobru
atheziju na povrsSini ispitivanog materijala. Polozaj citoplazéméti produZetaka ukazuje
na teznju osteoblastnitelija da formiraju kontinualnu mrezu po povrSini mutalasno
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sinterovanog HAP1. Na dnu slike 23.15 a se moze videtinnpovezivanja dve
osteoblastnedlije na povrSini ispitivanog hidroksiapatitnog mgsea.

b)
Slika 23. 15. SEM mikrografije osteoblastn#lifa na povrSini mikrotalasno
sinterovanog HAP1 na 1200 °C tokom 15 min

Slika 23. 16. prikazuje kvantitativno adheziju osteoblasitehja vezanih za
povrSinu mikrotalasno sinterovanog HAP1 na pre i posle modifikacije naelektrisanja
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povrSine. Nakon modifikacije naelektrisanje povrSine jedne grupe monofaznih
hidroksiapatitnih uzoraka, naelektrisanje povrSine postalo je negativnije. Druga grupa ne
modifikovanih uzoraka je bila pozitivnije naelektrisana. Sa dijagrama na slici 23. 16 se
moze uolti da je broj osteoblastniitelija koje su uspostavile vezu sa povrSinom
ispitivanog materijala neznatno &eu slu@ju uzorakacije je naelektrisanje povrSine
negativnije, te se moZze zakljtic da modifikacija naelektrisanja povrSine, u g
mikrostrukturnog mikrotalasno sinterovanog HAP1 na 1200 °C, nije osetnije uticala na
adheziju osteoblastnilelija za povrSinu materijala.

Slika 23. 16. Ukupan broj osteoblastniblifa vezanih za povrSinu mikrotalasno
sinterovanog HAP1 na 1200 °C tokom 15 min (N - nemodifikovan, M - modifikovan )

Slika 23. 17 slikovito prikazuje stadijume athezije osteoblastslifa na povrSini
ispitivanog materijala, a stadijumi se definiSu na sliedlain:

Faza 1: @lije na povrsini materijala su skupljene i okrusgefilopodijom
Faza 2: @lije na povr$ini materijala su sa lamelipodijama

Faza 3: @lije su celim obimom u kontaktu sa povr§inom miknn
Faza 4: @lije se u potpunosti prostiru po povrsini matesijal

e =
1 2 3 4

Slika 23. 17. Stadijumi athezije osteoblastrgiija

Na slici 23. 18.prikazan je broicelija u svakom odetiri stadijuma athezije na
modifikovanoj i nemodifikovanoj povrSini mikrotalasno sinterovanog materijala na bazi
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HAP. Uocava se da je u oba shja najveéi broj ¢elija u tre&oj fazi athezije, tjcelije su
celim svojim obimom u kontaktu sa povrSinom ispitivanog materijala, dok je potpuno
prostran (4. stadijum athezije) po povrSini materijala neSto maniji eligg.¢

Fazal Faza2?2 Faza3 Faza4 Fazal Faza2 Faza3 Fazad |

Slika 23. 18. Broj élija u svakom stadijumu athezije na
modifikovanoj i nemodifikovanoj povrSini materijala

Slika 23. 19. prikazuje procenétlija u cetvrtom stadijumu athezije u odnosu na
ukupan brojcelija na modifikovanoj i nemodifikovanoj povrSinipisivanog materijala.
Uocava se da je neznatnocéveideo potpuno spregnutitelija prisutan na pozitivnijoj tj.
nemodifikovanoj povrSini mikrotalasno sinterovanih hidroksiapatinih materijala.

Slika 23. 19. Procenatetija u cetvrtom stadijumu athezije na
modifikovanoj i nemodifikovanoj povrsini materijala
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23.5. Rezultati in vivo ispitivanja biokompatibilnosti materijala metodom
primarne kutane iritacije

Sistemska reakcija podnoSljivost — tolerancija

Nakon jednokratnog aplikovanja test materijala svi &usu se dobro oporavili i nisu
pokazivali znake bolesti u narednih 72 sata.

Lokalna reakcija
Efekat monofaznog HAP1 mikrotalasno sinterovan na 900 °C tokom 15 min

Eritem i edem nisu bili prisutni posle 24, 48 i 72 sata na tretiranim mestima ni kod
jedne od ispitivanih Zivotinja. Skor primarne kutane iritacije pojethiiia Zivotinja
prikazan je u Tabeli 23. 1. Nije bilo statidti znatajne razlike u vrednosti SPI izidhe
tretiranih mesta i kontrolnih mesta (negativna kontrola) (p>0.05). Indeks primarne kutane
iritacije za HAP1mikrotalasno sinterovan na 900 B® je 0 na skali od 0,00 do 8,00. Na

osnovu ovog indeksa primarne kutane iritacije, HAP1 mikrotalasno sinterovan na 900 °C
nema iritiraju@ osobine.

Tabela 23. 1. Skor eritema i edema posle primene HAP1
mikrotalasno sinterovanog na 900 °C

Kuni¢ 24 s. 48 s. 72 s.
(red.broj)
T? K P T K T K SPI PII

1 Eritem 0-0 0-0 0-0 0-0 0-0 0-0 0/6-0/6=0
Edem 0-0 0-0 0-0 0-0 0-0 0-0

2 Eritem 0-0 0-0 0-0 0-0 0-0 0-0 0/6-0/6=0 0
Edem 0-0 0-0 0-0 0-0 0-0 0-0

3 Eritem 0-0 0-0 0-0 0-0 0-0 0-0 0/6-0/6=0
Edem 0-0 0-0 0-0 0-0 0-0 0-0

a Tretirano mesto

b Kontrolno mesto

SPI — Skor primarne iritacije

Pll — Indeks primarne kutane iritacije
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Efekat monofaznog HAP1 mikrotalasno sinterovan na 1200 °C tokom 15 min

Eritem i edem nisu bili prisutni posle 24, 48 i 72 sata na tretiranim i kontrolnim
mestima ni kod jedne od tretiranih Zivotinja. Skor primarne kutane iritacije pojedina
Zivotinja prikazan je u Tabeli 23. 2. Nije bilo stati&ii zna*ajne razlike u vrednosti SPI
izmeiu tretiranih mesta i kontrolnih mesta (negativnatkala) (p>0.05). Indeks primarne
kutane iritacije za pHAP + celuloza bio je 0 na skali od 0,00 do 8,00. Na osnovu ovog

indeksa primarne kutane iritacije, HAP1 mikrotalasno sinterovan na 1200 °C tokom 15 min
nema iritiraju@ osobine.

Tabela 23. 2. Skor eritema i edema posle primene HAP1
mikrotalasno sinterovanog na 1200 °C

Kunié 24 c 48 ¢ 72 c
(red.broj)
T? K P T K T K SPI PII

1 Eritem 0-0 0-0 0-0 0-0 0-0 0-0 0/6-0/6=0
Edem 0-0 0-0 0-0 0-0 0-0 0-0

2 Eritem 0-0 0-0 0-0 0-0 0-0 0-0 0/6-0/6=0 0
Edem 0-0 0-0 0-0 0-0 0-0 0-0

3 Eritem 0-0 0-0 0-0 0-0 0-0 0-0 0/6-0/6=0
Edem 0-0 0-0 0-0 0-0 0-0 0-0

a Tretirano mesto
b Kontrolno mesto

SPI — Skor primarne iritacije

PIl — Indeks primarne kutane iritacije

Efekat mléne kiseline (98%) — pozitivha kontrola

U prvom vremenskom periodu analize reakcije koze (24 sata nakon uklanjanja
flastera sa mlaom kiselinom, 98%) dobro definisan eritem (skou&jen je kod dve od
tri testirane zivotinje. Kod tée zivotinje uo&n je slab eritem (skor 1). Takode, u ovom
vremenskom periodu uet je slab edem kod dve Zzivotinje (skor 1). U drugom
vremenskom periodu analize reakcije koze (48 sati nakon uklanjanja flasteraisammle
kiselinom, 98 %) ué&en je slab eritem (skor 1) kod sve tri Zivotinjdalsedem (skor 1)
kod dve od tri zivitinje. U tré&em vremenskom periodu analize reakcije koze (72 sata
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nakon uklanjanja flastera sa mt®m kiselinom, 98%) iritacija koZe je bila powana,
smanjena i slab eritem (skor 1) ostao je kod jedne Zivotinje, a kod druge dve Zivotinje nije
uoceno prisustvo eritema (skor 0). U ovom vremenskonogea edem je ua@n kod jedne

od tri Zivotinje.

Skor primarne kutane iritacije pojedimah Zivotinja prikazan je u Tabeli 23. 3.
Postojala je statistki znatajna razlika u vrednosti SPI izde mesta tretiranih méaom
kiselinom (98 %) i kontrolnih mesta (negativna kontrola) (p<0.05). Indeks primarne kutane
iritacije za mleénu kiselinu (98 %), koja je kokigéna kao pozitivha kontrola bio je 0,84 na
skali od 0,00 do 8,00. Na osnovu ovog indeksa primarne kutane iritacijgnarikeselina
(98%) ima blago iritirajae osobine.

Tabela 23. 3. Skor eritema i edema posle primene
mle‘ne kiseline 98% (pozitivha kontrola)

Kuni¢ 24 ¢ 48 c 72 ¢
(red.broj)
T? K?® T K T K  SPI PII
1 Eritem 2 0 1 0 0 0 6/6-0/6=1.00
Edem 1 0 1 0 1 0
2 Eritem 2 0 1 0 0 0 6/6-0/6=1.00 0.84
Edem 1 0 1 0 1 0
3 Eritem 1 0 1 0 1 0 3/6-0/6=0.50
Edem 0 0 0 0 0 0

a Tretirano mesto
b Kontrolno mesto

SPI — Skor primarne iritacije
Pll — Indeks primarne kutane iritacije

U testu primarne kutane iritacije za oba ispitivana test materijala (monofazni HAP1
mikrotalasno sinterovan na 900 °C tokom 15 min i monofazni HAP1 mikrotalasno
sinterovan na 900 °C tokom 15 min) srednja vrednost indeksa primarne kutane iritacije je
bila nula.

U direktnom, jednokratnom kontaktu sa kozom ni jedan od dva ispitivana test
materijala nije ispoljio iritirajué svojstva.
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PRILOG POGLAVLJU 23.5.

Slika 23.20. Fotografije prikazuju test primarne kutane iritacije nakon
postavljanja test uzoraka

Slika 23. 21. Fotografije prikazuju test primarne kutane iritacije
4 h nakon postavljanja test uzoraka

Slika 23. 22. Fotografije prikazuju test primarne kutane iritacije
72 h nakon postavljanja uzoraka
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V. ZAKLJU CCI

Stehiometrijski i kalcijum deficitarni nadesticni prahovi kalcijum-hidroksiapatita,
sainjeni od iglicastih primarniktestica duzine do 100 nm i Sirine oko 20-30 nm, sintetisani su
modifikovanim precipitacionim metodama i kaehi kao polazni materijal za préavanje
procesa formiranja gustih biokeraikih materijala na bazi kalcijum-hidroksiapatita i
kalcijum-fosfata razlittim tehnikama sinterovanja. Ispitivanjem uticaja ek izostatskog
pritiska na presovanje nafestinih prahova kalcijum-hidroksiapatita, zakigno je da se
presovanjem na pritisku od 400 MPa dobijaju polazni kompakti éiaj\ristina (1,89 g/cth
ili 60 % TG), najmanje ukupne zapremine pora, najuze raspodet@énaepora i najmanje
zapremine mezopora. Konvencionalnim sinterovanjem kompakata, dobijenih presovanjem
stehiometrijskog praha kalcijum-hidroksiapatita na 400 MPa, na 1200 °C tokom 2 h dobijen je
monofazni biokeramki materijal na bazi kalcijum-hidroksiapatita, uniformne mikrostrukture
sa prosénom velidnom zrna od 3im i gustinom od 3,00 g/ctj. 95 % TG.

Mikrotalasnim sinterovanjem stehimetrijskog praha kalcijum-hidroksiapatita dobijeni
su monofazni hidroksiapatitni biokerarkidnaterijali, dok su u skaju kalcijum deficitarnog
hidroksiapatita dobijeni bifazni materijali na bazi kalcijum-hidroksiapatita i trikalcijum-
fosfata. U oba sktaja dobijeni materijali se odlikuju uniformnim mikrostrukturama,
ravnomernim skupljanjem u svim pravcima i velikim gustinama, Sto je potvrda veoma dobre
sinterabilnosti nanesticnih prahova HAP u uslovima mikrotalasnog sinterovanja. Uniformne
mikrostrukture monofaznih materijala na bazi HAP sinterovanih na temperaturama u intervalu
od 900 °C - 1200 °C tokom 15 min¢sgene su od zrna pro&ee velidgne od 130 nm do 1,59
um. Povéanje temperature sinterovanja sa 900 °C na 1200 °C tokom formiranja bifazne
HAP/TCP biokeramike, inicira znatno drerast zrna nego u siaju dobijanja monofazne
biokeramike. Kalcijum deficitarni hidroksiapatit tokom procesa mikrotalasnog sinterovanja na
900 °C i 1000 °C transformiSe u finozrni HAFVCP materijal, dok se potanjem
temperature iznad 1100 °C inicira fazna transformag&ijdCP-a ua-TCP koja je préena
znaajnom ekspanzijom.

Dobijeni monofazni biokeramikt materijali se odlikuju znatno ¥an vrednostima
koeficijenata zilavosti od bifazne HAP/TCP biokeramike. Sa smanjenjem¢peoseliine
zrna povéava se razlika vrednosti koeficijenata Zilavosti ove dve vrste mikrotalasno
sinterovanih biokeramikih materijala. Smanjenje velite zrna u sléaju mikrotalasno
sinterovane monofazne biokeramike na bazi HAP sajiyb8a 240 nm, rezultira po¥anjem
Zilavosti sa 0,85 MPa Hito 1,04 MPa % a najvéa vrednost Zilavosti od 1,30 MPa'frje
dostignuta u skaju monofazne biokeramike sa présem veltinom zrna od 130 nm.
Mehanizam loma u sdau mikrotalasno sinterovanih monofaznih materijala je
intergranularan, tj. redukovanjem temperature i vremena sinterovanja primenom mikrotalasa
tokom sinterovanja ziajno je smanjena pro§ga velidna zrnagime je povéana absorpcija
energije pukotine na granicama zrna duz njenog prostiranja, Sto je glavni uzibk ve
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vrednosti zilavosti nanostrukturnih materijala. Twaaonikrotalasno sinterovanih materijala
na bazi HAP sa povanjem temperature sinterovanja sa 900 °C na 1200 °C raste od vrednosti
3,45 GPa do 4,85 GPa, Sto je posledica fmv@ gustine materijala.

Kombinacijom izostatskog presovanja na pritisku od 400 MPa i mikrotalasnog
sinterovanjana 900°C tokom 15 min, dobijen je nanostrukturni monofaziokeraméki
materijal na bazi HAP gustine 96 % TG i poboljSanih melk#émi&vojstava, sa vrednas
koeficijenta zilavosti od 1,341Pa n’? i tvrdoce 4,75 GPa, $to je najoptimalnija kombinacija
mehanikih svojstva kod materijala dobijenih mikrotalasnim sinterovanjem. Mikrotalasnim
sinterovanjem narestitih prahova HAP tokom 15 min, postignute su znatni \gistine,
uniformnije mikrostrukture i superiornija meh&ka svojstva u odnosu na konvencionalno
sinterovane uzorake na istoj temperaturi tokom viSestruko duzeg vremena procesiranja.

Sinterovanjem  narestimih  prahova  kalcijum-hidroksiapatita ~ metodama
potpomognutim pritiskom, tj. spark plazma sinterovanjem i toplim presovanjem, dobijeni su
materijali sa izuzetno velikim gustinama i unifornim mikrostrukturama sa $rose
velicinom zrna od mikro do nano nivoa. Kao i ucsliwm mikrotalasnog sinterovanja, spark
plazma sinterovanjem i toplim presovanjem praha kalcijum-hidroksiapatita sa
stehiometrijskim Ca/P odnosom dobjena je monofazna biokeramika, dok su bifazni
biokeramiki materijali dobijeni sinterovanjem kalcijum deficitarnog hidroksiapatita.

U slwaju uzoraka dobijenih spark plazma sinterovanjem, fGajweednost gustine
3,12 g/cni (98,5 % TG) je postignuta sinterovanjem na 1000 °C tokom 10 min. Snizavanjem
temperature sinterovanja na 900 °C i &éik@njem vremena na 5 min dobijaju se nesto manje
gustine, ali se progea velidna zrna priblizava nano nivou i iznosi priblizno 150 nm. Upravo
pri ovim uslovima, spark plazma sinterovanjem dobijen je monofazni uzorak sa najmanjim
zrnom i najvéom vredno&u koeficijenta Zilavosti od 1,00Pa nt’?, dok je vrednost tvrdée
iznosila 4,75 GPa.

Toplim presovanjem stehimetrijskog praha kalcijum-hidroksiapatita dobijeni su
translucentni monofazni biokerarki¢materijali na bazi HAP sa progem velidnom zrna u
intervalu od 50 nm, u séaju uzorka toplo presovanog na 950 °C tokom 2 h, d@invelod
380 nm u slgaju uzorka procesiranog na 1000 °C tokom 2 h. Translucentnost dobijenih
uzoraka je potvrda izuzetno velike gustine i dimenzije zrna merljive na nano skali.

Ispitivanje uticaja smanjenja prase velidne zrna na mehatka svojstva, dovelo je
do zakljitka da smanjenje zrna sa mikro na nano nivo inicira istovremenoigrgeei
zilavosti i tvrd@&e gustih monofaznih biomaterijala. Uporednom analizom konvencionalno
sinterovanih i toplo presovanih monofaznih biomaterijala, zakjguse da sa smanjenjem
velicine zrna sa §im na 50 nm, koeficijent Zilavosti poseva sad,28 MPa mf? do vrednosti
od 1,52MPa %, dok se tvrdéa poveéava od vrednosti 2,39 GPa do 4,30 GPa.

Ispituju¢i uticaj faznog sastava i veéine zrna toplo presovanih i konvencionalno
sinterovanih monofaznih i bifaznih, nano- i mikrostrukturnih bioket&ini materijala
metodom nanoidentacije, zakipno je da nastajanjp-TCP faze tokom procesiranja ima
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dominantan uticaj na nanomehdmc karakteristike biokeramike na bazi HAP i TCP.
Nanoindentacijom je utdeno da u skaju monofazne biokeramike smanjenje vaktzrna sa
mikro na nano nivo izaziva pos@nje tvrdée i smanjenje Jungovog modula elasbisti.
Analizirajwi rezultate nanoindentacije bifazne HBPYCP biokeramike, smanjenjem vefig
zrna povéavaju se vrednosti i tvrde i modula elastitosti. Zakljieno je da smanjenje
velicine zrna i kod monofaznih i kod bifaznih biokerakit materijala, izaziva povanje
tvrdoce, Sto je u skladu s&ekivanjima proizaslih iz Hall-Petch-ove jedinze.

Biokeramtki materijali kontrolisane poroznosti na bazi kalcijum-hidroksiapatita i
trikalcijum-fosfata, dobijeni su polagaod hidrotemalno dobijenih prahova,¢sgenih od
aglomerata sfernog oblika sa sfernim intraaglomeratnim porama u srediStu. Nakon dejstva
izostatskog pritiska od 400 MPa sferna strukitestica nije naruSena, te je zakbmo da je
mikrotalasnim sinterovanjem polaznih kompakata néegudobiti kontrolisano porozni
materijal, ¢ija je maksimalna dimenzija pora odema dimenzijom sfernih intraaglomeratnih
pora. Prilikom sinterovanja polaznih kompakata na 1200 °C tokom 15 min ¢ajuslu
hidroksiapatita sa ¥@m Ca/P odnosom pored dominantne hidroksiapatitne faze javlja se mali
udeoa-TCP, koji je dominantna kristalna faza ucglju materijala dobijenog sinterovanjem
hidrotermalno dobijenog kalcijum-hidroksiapatita sa manjim Ca/P odnosom. U aiagaslu
poveanje temperature mikrotalasnog sinterovanjéeutia povéanje gustine i udela sfernih
pora u materijalu, Sto za posledicu ima poboljSanje mekiang¥ojstava poroznih materijala
na bazi HAP i TCP.Nakon mikrotalasnog sinterovanjg 1200 °C Zilavosti dobijenih
materijala imala je vrednost 1,28Pa nt? u slusaju oba praha, tnavodi na zakljsak da
fazni sastav ima inferioran uticaj na Zilavost ovih materijala u odnosu na njihovu @pecifi
mikrostrukturu koja se odlikuje prisustvom sfernih intraaglomeratnih pora i uspostavljenih
snaznih kontinualnih vratova izihe vrlo postojanih sfernih aglomerata.

Primena izostatskog pritiska od 400 MPa pri presovanju sféastica, uticala je na
intenzivniju densifikacije pri sinterovanju i formiranjacifa vratova izmdu sfernih
aglomerata. Kao posledica usledilo je ptarge Zilavosti biokerarikog materijala u kome je
dominantna kristalna fazaTCP do vrednosti 1,35 MPa'ff) 5to je izuzetno visoka vrednost
za ovaj tip biokerandkin materijala. Mikrotalasnim sinterovanjem su dobijeni bioker&mic
materijali kontrolisane poroznosti na bazi HAR-TCP znatno boljih meharkih svojstava u
odnosu na biomaterijale dobijene konvencionalnim sinterovanjem tokom osam puta duzeg
vremena zadrZavanja na temperaturi sinterovanja.

Definisanjem morfologije pora analizom slike, zak§no je da se sa paianjem
temperature sinterovanja ukupan broj pora smanjuje dok se njihovans&trpovéava, pri
c¢emu sferdne pore ne menjaju oblik, dok nepravilne pore postaju sigFicPovéanje broja
sfericnin pora uz istovremeno smanjenje broja pora nepravilnih dimenzija, tj¢ggee
ukupne sfiénosti pora ima pozitivan uticaj na p@emje zilavosti biokeramkih materijala
kontrolisane poroznosti. Metodom kané elemenata je zakljeno da je prisustvo sfernih
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pora u kontrolisano poroznom materijalu na bazi HAP i TCP, jedan od preduslova za dobra
mehanika svojstva biokerardkih materijala kontrolisane poroznosti.

In vitro ispitivanjima nano- i mikrostrukturnih gustih sinterovanih monofaznih
materijala na bazi HAP u STF podena je njihova bioaktivhost. Pokazano je da smanjenje
pros€ne velidne zrna sa mikro na nano nivo @itia mikrostrukturu novonastalog kalcijum-
fosfatnog sloja na povrSini biokerark@g materijala tokom ispitivanja bioaktivnosti u
simuliranom telesnom fluidu.

In vitro ispitivanjima nano- i mikrostrukturnih monofaznih hidroksiapatitnih materijala
u kulturi ¢elija L929 pokayano je da nijedan od dva ispitivana materijala nije ispoljavao
citotoksici efekat, Sto se wava na osnovu morfoloskih analizalijskih kutura, ispitivanja
metabolike aktivnosti, vijabilnostiéelija i nekrozecelija. Celije L929 brze rastu u blizini
uzoraka Kkalcijum-hidroksiapatita u odnosu na kontrolni uzorak, ¢gmu uzorak sa
nanostrukturnom povrSinom snaznije stimuliSe pro¢ebske proliferacije

Na osnovu rezultata MTT, DET, agar difuzionih vitro testova sa humanim
fibroblastnim ¢elijama zaklj¢eno je da mikrotalasno sinterovani mikro- i nanostrukturnih
monofazni hidroksiapatitni materijali ne pokazuju citotoksi efekat. Tokom perioda
oporavka MRC-5¢elija mikro- i nanostrukturnin minofazni hidroksiapatitni materijali
izazivaju stimulaciju metabolke aktivnosti, tj. priméuje se da se broj vijabilnikelija
povetava iznad broja vijabilniktelija kontrolnog uzorka, Sto je dokaz dobre proliferacije
fibroblastnih¢elija na ispitivanim materijalima. HistoloSkom analizégiija je zaklji&eno da
fibroblasti koji su u kontaktu sa mikrotalasno sinterovanim HAP imaju sve karakteristike
mladih vitalnih fibroblasta s produzecima, koji grade mrezu i istovetni su sa kontrolnim
¢elijama.

Rezultati histoloSke SEM analize Woju na zakljdak da su u skaju oba ispitana
materijala: L929 i MRC-ZXelije ¢vrsto vezane za povrSinu materijala, da se radi o mladim
sintetski aktivnim ¢elijama, da i telocelije i citoplazmati&i produzetci u velikoj meri
atheriraju na podlogu, ali i da je u &ju nanostrukturnog HAP1 znatnocaeprionljivost
¢elija na povrSinu u odnosu na mikrostrukturne materijal&etjje su potpuno rasirene i
celim obimom nalezu na povrSinu materijala.

Ispitivanjem biokompatibilnosti mikrotalasno sinterovanog monofaznog
hidroksiapatitnog materijala HAP1n vitro, odretivanjem adhezije osteoblastniéelija
MC3T3-E1, utvdeno je da swelije sa povrSinom ispitivanog potencijalno implantnog
materijala uspostavilec¢vrstu vezu. Modifikacija naelektrisanja povrSine u caju
mikrotalasno sinterovanog HAP1, nije osetnije uticala na adheziju osteoblastighza
povrSinu materijala. Zakljteno je i da je naj\ broj ¢elija u tr&oj fazi adhezije, tjcelije su
celim svojim obimom u kontaktu sa povrSinom mikrotalasno sinterovanog materijala.

Prilikom in vivo ispitivanja biokompatibilnosti, testom primarne kutane iritacije za oba
ispitivana materijala (monofazni HAP1 mikrotalasno sinterovan na 900 °C tokom 15 min i
monofazni HAP1 mikrotalasno sinterovan na 900 °C tokom 15 min) srednja vrednost indeksa
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primarne kutane iritacije je bila nula. U direktnom, jednokratnom kontaktu sa kozom ni jedan
od dva ispitivana test materijala nije ispoljio iritirégusvojstva.

DALJI PRAVCI ISTRAZIVANJA

Predmet budtih istrazivanja mogu biti:

- ispitivanje  mogudnosti uvalenja u sistem ¢estica sa superiornijim
mehanékim svojstvima npr. itrijum ili cerijum stabilisanog cirkonijum-
dioksida prilikom mikrotalasnog i spark plazma sinterovanja, sa ciljem da se
dobiju bioaktivni materijali sa joS boljim mehakith svojstvima,;

- ispitivanje  mogdnosti dobijanja kompozitnog materijala ¢sgenog od
kalcijum-hidroksiapatita i karbonskih nanotuba sa ciljiem da se ¢pove
provodnost matriksa tokom spark plazma sinterovanja i poboljSaju mkaanic
svojstva dobijenih biokeraniéh materijala;

- nastavak in vitro i in vivo ispitivanja uticaja mikrostrukturnih parametara na
bioaktivnost i biokompatibilnost gustih i kontrolisano poroznih biokerkimi¢
materijala na bazi HAP i TCP;

- ispitivanje  moguanosti aplikacije materijala dobijenih tokom izrade ove
doktorske disertacije u stomatologiji, ortopediji i maksiofacijalnoj hirurgiji.
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Mpunor 1.

U3jaBa 0 ayTOpPCTBY

WsjaBroyjem Aa je AOKTOpCka AucepTaumja noj Hacnosom

UCTINTUBAILE YTHIIAJA IAPAMETAPA IIPOLIECHPAIbA HA CBOJCTBA BHOKEPAMMYKHX
MATEPHUJAJIA HA BA3U KAJINUJYM-XUJAPOKCHATTATUTA H KAJIIUJYM-@®OCPATA
JOBUJEHMX PA3JIMYUTUM TEXHUKAMA CHHTEPOBAIbA

e pesynTaT CONCTBEHOr UCTPaXuBaYKor paaa,
e [a HUCAM KpLUMO/Na ayTopcka npaBa U KOPUCTUO MHTENEKTYarnHy CBOjUHY APYruX Nuua.

Mornuc

Y beorpagy, 1.3.2014.
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Mpwnor 2.

UsjaBa o kopuwhety

OenawhyjeM YHuBep3autTercky GubGnuoreky ,CBetosap MapkoBuh* pa y [urutaniu
penosutopujym Yuusep3suteta y Beorpagy yHece MOjy AOKTOpPCKY Auceprtauujy noa
Hac/lOBOM:

HCIIUTUBAILE YTHULIAJA IAPAMETAPA ITPOLIECUPAILA HA CBOJCTBA BUOKEPAMUYKHX
MATEPHJAJIA HA BA3H KAJILMIJYM-XUJAPOKCHATIIATUTA U KAJTHAJY M-Q@OCDPATA
JOBUJEHHX PA3JIAYNTHUM TEXHUKAMA CUHTEPOBAIbA

Koja je Moje ayTopcKo aerno.

Carnacan/Ha cam fa erieKTpoHcka Bepavja moje auceptauuje Gyae AOCTynHa y OTBOPEHOM
npucTyny.

Mojy AOKTOpCKy AucepTauujy mnoxparbeHy y OurutanHy penosuTopujym YHhusepsuteTa Y
Beorpagy Mory Aa KOpUCTe CBY KOju NOWTYjy oapenbe cagpxare y ogabpaHom Tuny nuueHue
KpeatusHe 3ajeanuue (Creative Commons) 3a Kojy cam ce oanyuuo/na.

1. AyTopcTBO

2. AyTOpCTBO - HeKoMepLMjanHo )
@Ayropcrao ~ HekomepuujanHo — 6e3 npepane

4. AyTOPCTBO — HEKOMEpLMjanHo — AENUTY NOA UCTUM ycnosimMa

5. Aytopcteo — 6e3 npepaae

6. AyTOpCTBO — AENUTH Noj UCTUM yCrioBuMa

(MonuMo aa 3a0KpYXuUTe CaMo jeAHY OA LECT NOHYReHNX MUUEHLM. Kpatak onvc nuueHuu aat
je Ha cnefehoj cTpaHuLm.)
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